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Capitulo 2. Hidrogeles con particulas magnéticas
Compuestas. Biocompatibilidad ex vivo e in vivo 17

1.1 Polimeros entrecruzados

En lavida cotidiana es muy frecuente el uso de materiales poliméricos entrecruzados,
aunque frecuentemente no seamos conscientes de ello. La mayoria de envases para
alimentacidn, el nailon para la fabricacién de tejidos, las siliconas, neumaticos, lentes
de contacto, tuberias, botellas y otros productos similares estin formados por poli-
meros. Estos estan constituidos por largas cadenas de unidades monoméricas, uni-
das por enlaces covalentes, que a su vez se pueden asociar mediante interacciones
quimicas o fisicas. Ademas, teniendo en cuenta la gran diversidad de polimeros exis-
tentes, parece evidente que se pueden obtener materiales con propiedades fisicas,
quimicas, mecanicas, y con biodegradabilidad y biocompatibilidad muy diferentes. A
grandes rasgos, estos materiales se pueden clasificar en elastdmeros, resinas, fibrasy
polimeros superabsorbentes. Este trabajo se centrara en el estudio de polimeros su-
perabsorbentes, de los que hablaremos mas adelante y explicaremos en qué consisten.

Ademds de todos estos materiales, que ya encontramos en forma de sélidos
(visco)elasticos, también es muy comin utilizar materiales poliméricos que experi-
mentan una transicién de liquido a sélido como, por ejemplo, cuando mezclamos los
componentes de un pegamento epoxi. Este fenémeno, conocido como gelificacion,
se debe al entrecruzamiento entre las cadenas poliméricas causado por interaccio-
nes fisicas (p. ej. electrostaticas) o por enlaces quimicos. Asi, en el caso de la mezcla
epoxi, las cadenas se unen mediante enlaces covalentes, dando lugar a una red tridi-
mensional de cadenas que se extiende a todo el volumen de la resina.

El entrecruzamiento entre cadenas permite obtener, de manera progresiva, poli-
meros finitos ramificados, esto es, en los que el entrecruzamiento se ha producido
solo en algunas zonas localizadas. Esta mezcla polidispersa de polimeros finitos ra-
mificados se conoce como “sol”, puesto que en este estadio las moléculas todavia son
solubles. Luego, a medida que el proceso de entrecruzamiento continta, estos poli-
meros ramificados se hacen cada vez mas extensos hasta que se obtiene una enorme
molécula que ocupa todo el espacio disponible y que no puede disolverse en el medio
liquido y, si el medio es acuoso, tendremos un polimero muy hidratado. La estruc-
tura formada se conoce como gel y estd saturada de polimeros entrecruzados, for-
mando lo que se conoce como un “polimero infinito” —ver la Figura 1.1. La transicién
de un sistema con polimeros finitos ramificados en disolucién (sol) a un sistema que
contiene una molécula infinita (gel), se conoce como gelificacién o transicion sol-gel y el
tiempo critico necesario para que se forme el gel se conoce como tiempo de gelificacién.
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La gelificacién o transicién sol-gel es un proceso muy importante en este tipo de
materiales y, por ello, a lo largo de los afios se han desarrollado teorias para expli-
carlo. Flory y Stockmayer formularon las primeras teorias cuantitativas en la década
de los 40 del siglo pasado.” > Después, en la década de los 70, se aplicé con éxito la
teoria de la percolacién critica. A partir de ese momento ha ido creciendo el niumero
de modelos tedricos para describir los aspectos cinéticos de la agregacién y la gelifi-
cacién. En el capitulo 3 de esta tesis, se propone un modelo tedrico para explicar la
cinética de gelificacién en hidrogeles compuestos que contienen fibrina y nanopar-
ticulas magnéticas.

(a) (b) ey ()
J

Figura 1.1. Entrecruzamiento progresivo de cadenas poliméricas lineales, las lineas negras repre-
sentan las cadenas lineales poliméricas y los puntos rosas representan los puntos de entrecruza-
miento. En (a) se empieza a producir entrecruzamiento entre algunas cadenas lineales obteniéndose
una disolucién de polimeros lineales y algunos “polimeros ramificados finitos”. En (b) se observa
que, con el transcurso del tiempo, aumenta el niimero de polimeros ramificados finitos presentes en
el “sol”, con el consiguiente cambio de viscosidad. En (c) se observa que todas las cadenas poliméricas
se encuentran entrecruzadas formando un “polimero infinito” (se extiende a todo el volumen ocu-
pado por el polimero) o gel (s6lido viscoelastico).

Muchos polimeros se pueden comportar como geles, dado que un gel consiste en
una red de cadenas flexibles entrecruzadas que ocluyen un liquido en su interior y
mantienen su forma como ocurre en un sélido. Ademas, en determinadas condicio-
nes mecanicas, un gel puede llegar a fluir como un liquido. Debemos tener en cuenta
que no solo los polimeros poseen la capacidad de formar geles; es conocido que tam-
bién las suspensiones coloidales de particulas de arcillas (como la montmorollonita
o la sepiolita),’ o de particulas de silice,* pueden formar una red tridimensional por
interacciones de tipo fisico dando lugar a un gel.

Como dijimos anteriormente, este trabajo se centrard en el estudio de polimeros
superabsorbentes. Estos materiales, conocidos como hidrogeles, poseen la capaci-
dad de hincharse absorbiendo agua, disoluciones salinas o fluidos fisiolégicos hasta
10 - 1000 veces su propio peso.’ Actualmente, este tipo de materiales se emplean en
la industria de productos para higiene personal (p. ej. panales). Entre los polimeros
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superabsorbentes comerciales de mayor interés encontramos los siguientes: sales
sddicas de acido poliacrilico o poliacrilamidas entrecruzadas, copolimeros de dcido
acrilico o acrilonitrilo con almidén o celulosa y copolimeros con anhidrido maleico.’
Dada la gran versatilidad en sus propiedades, la investigacion en este campo avanza
continuamente y actualmente se estan investigando nuevos compuestos hidrofilicos
capaces de formar hidrogeles.

1.2 Hidrogeles

Los hidrogeles son geles hidrofilicos que poseen la capacidad de contener una gran
cantidad de agua sin que los polimeros que los componen se disuelvan. Estin forma-
dos por unared tridimensional de cadenas flexibles dispersa en un medio acuoso. La
red se forma por el entrecruzamiento, a través de enlaces quimicos o fisicos, de una
gran variedad de polimeros, como por ejemplo polisacaridos o proteinas. Ademas,
en los tltimos anos se ha desarrollado una nueva generacién de hidrogeles, llamados
geles supramoleculares, que estan formados por péptidos que contienen entre 2.y 12
aminoacidos.*” En estos geles, los péptidos se auto-asocian mediante interacciones
fisicas, formando una red tridimensional de nanofibras (didmetro del orden de 10
nm) que puede ocluir mas de un 99 % de su peso en agua.

El cardcter hidrofilico de las cadenas que componen la red se debe a la presencia
de grupos quimicos hidréfilos como por ejemplo hidroxilo (-OH), carboxilo (-COOH)
o amida (-CONH-),® aunque también se pueden preparar hidrogeles que contengan
una cantidad significativa de grupos hidrofébicos, mediante combinacién de com-
puestos (polimeros o moléculas) hidrofilicos e hidrofébicos.

Como actualmente existe una gran diversidad de hidrogeles, la clasificacién de
los mismos puede atender a distintos criterios tales como el origen de los polimeros
que los componen, el modo de preparacién del gel o el comportamiento fisico-qui-
mico del material resultante. A continuacién describiremos las clasificaciones mas
comunes, atendiendo a distintos criterios.

1) Segun el origen de los polimeros. Segn este criterio, se pueden clasificar en na-
turales, sintéticos e hibridos. (i) Los hidrogeles naturales estin formados por poli-
meros que han sido extraidos de fuentes naturales como algas, cultivo bacteriano o
fluidos biolégicos. Se utilizan ampliamente en aplicaciones biomédicas porque ha-
bitualmente son biocompatibles y biodegradables,® aunque tiene el inconveniente de
que poseen una baja resistencia a la accién de esfuerzos mecanicos. La agarosa, el
dcido hialurénico, el alginato o la fibrina son ejemplos de hidrogeles naturales. (ii)
Los hidrogeles sintéticos estan formados por grandes moléculas obtenidas por poli-
merizacién en el laboratorio. Esto permite que sean ficilmente modificables puesto
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que existe un gran nimero de mondémeros disponibles. Uno de sus mayores incon-
venientes puede ser la ausencia de biocompatibilidad. Entre ellos, se encuentran los
hidrogeles de poliacrilamida, polietilenglicol y de péptidos sintéticos. (iii) Los hidro-
geles hibridos estin formados por dos tipos de moléculas diferentes, una de origen
natural y otra de origen sintético; la ventaja que presentan estos hidrogeles es que
permite aunar en un Gnico material las ventajas de los hidrogeles naturales (biocom-
patibilidad) y de los sintéticos (versatilidad).

2) Segiin la naturaleza del proceso de entrecruzamiento. Se clasifican en hidrogeles
quimicos o fisicos. (i) Los hidrogeles fisicos son aquellos en que la red flexible, for-
mada por cadenas poliméricas o por pequefias moléculas, como es el caso de los geles
supramoleculares, se entrecruza mediante interacciones fisicas entre las entidades
individuales. Se pueden obtener mediante cristalizacion, interaccién idnica, enlaces
de hidrégeno o agregacion inducida por calentamiento. (ii) Los hidro-geles quimi-
cos, consisten en una red flexible formada por enlaces covalentes entre distintas ca-
denas. Existen distintas formas para preparar hidrogeles quimicos, siendo las mas
importantes el entrecruzamiento mediante reaccién de grupos quimicos comple-
mentarios, reaccién enzimatica, radiacién de alta energia y mediante polimeriza-
cién con radicales libres.™**

3) Segiin la composicion y estructura quimica. Se pueden clasificar en homopolimé-
ricos, copoliméricos, de red semi-compenetrada y de red compenetrada (véase Fi-
gura1.2).” (i) Los hidrogeles homopoliméricos estin formados por redes poliméricas
derivadas de un solo tipo de monémero hidrofilico.* (i) Los hidrogeles copoliméri-
cos estan formados por cadenas poliméricas, compuestas por combinacién de dos
tipos de mondmeros, que se entrecruzan formando una tnica red polimérica, donde
al menos uno de los monémeros es de naturaleza hidrofilica. (iii) Los hidrogeles de
red semi-compenetrada se forman por penetracién de un polimero lineal dentro de
una red polimérica entrecruzada, no existiendo entre la red polimérica y el polimero
lineal ningtn tipo de enlace quimico, pero si interacciones fisicas.” En altimo lugar,
(iv) los hidrogeles de red compenetrada consisten en una red polimérica entrecru-
zada covalentemente que posee en su interior otra red polimérica también entrecru-
zada por enlaces covalentes.’*

4) Segiin su sensibilidad a un estimulo. Se pueden clasificar entre aquellos que res-
ponden a un estimulo fisico 0 a un estimulo quimico o bioquimico. (i) Los hidrogeles
que responden a un estimulo fisico pueden cambiar sus propiedades fisicas, como
suvolumen, o sufrir una transicién de fase sol-gel de manera reversible. Esto puede
ocurrir cuando hay un cambio en la temperatura (p. ej. hidrogel de quitosano-pluré-
nico)*, o se aplica un campo eléctrico (p. ej. acido hialurénico/polivinil alcohol)*, o
se ejerce un esfuerzo mecdnico (p. ej. hidrogel supramolecular de lignina)*, o por
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exposicion a laluz (gel hibrido de alginato-poliacrilamida con iones férricos)*, o bien
se aplica un campo magnético (p. ej. hidrogel de fibrina-agarosa con nanoparticulas
magnéticas).? (ii) Por otro lado, los hidrogeles que responden a un estimulo quimico
o bioquimico son aquellos capaces de cambiar sus propiedades fisicas de manera re-
versible cuando se produce un cambio de pH (poli-(4-vinilpiridina)),* o un recono-
cimiento molecular especifico (p. ej. hidrogeles que responden a la presencia de glu-
cosa),* en el medio circundante.

(C) (b)

(c)

Figura 1.2. Esquema de los distintos tipos de hidrogeles que se pueden obtener segiin su composi-
ciényestructura. (2) Hidrogeles homopoliméricos: con cadenas entrecruzadas formadas por un solo
monémero. (b) Hidrogeles poliméricos: cadenas poliméricas formadas por dos monémeros diferen-
tes (en rosa y en verde). (c) Hidrogeles de red semicompenetrada: polimeros lineales (verde) inter-
penetran una red polimérica entrecruzada covalentemente (rosa). (d) Hidrogel de red compene-
trada: una red entrecruzada covalentemente (rosa) alberga otra red distinta también entrecruzada
covalentemente (verde).

1.2.1 Propiedades delos hidrogeles

Una vez preparados los hidrogeles, serd necesario determinar sus propiedades, tales
como el grado de hinchamiento y las propiedades reoldgicas, para modificarlas, en
su caso, dependiendo de la aplicacién particular que se desee. En este sentido, los
hidrogeles son muy versatiles porque, por ejemplo, cambiando el método de prepa-
racién se puede conseguir un gel resultante con propiedades fisicas muy variadas.

Como hemos mencionado, los hidrogeles son capaces de retener una gran canti-
dad de agua sin disolverse. Su capacidad de hidratacién depende de varios factores.
Uno de estos, es el balance hidrofilico/hidrofébico de los compuestos quimicos que
los forman. En este caso, la hidratacién se favorece por la presencia de grupos hidro-
filicos, que se pueden alterar por cambios en el pH del medio o la presencia de iones.
Otro factor relevante es el grado de entrecruzamiento y porosidad del hidrogel. Asi,
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un hidrogel entrecruzado en exceso poseerd menor porosidad ya que el empaqueta-
miento mds compacto de las fibras que forman la red deja menos espacio para retener
agua. Por tanto, para conseguir una adecuada capacidad de hinchamiento, es muy im-
portante controlar el grado de entrecruzamiento de las cadenas de la red polimérica.

Es importante destacar que, dado que los hidrogeles estian constituidos princi-
palmente por agua, pequefios cambios en el grado de hidratacién pueden suponer
alteraciones considerables en sus propiedades mecanicas. Esto representa un pro-
blema al manipularlas muestras, ya que una ligera presién aplicada sobre el hidrogel
implica una pérdida inmediata de agua. Es un problema comun a todos los denomi-
nados materiales blandos y humedos (“soft and wet materials”) y es muy acu-sado en el
caso de los hidrogeles.

Por otra parte, los hidrogeles suelen comportarse desde el punto de vista meca-
nico como materiales viscoelasticos, es decir, que la relacién entre esfuerzo meca-
nico y la subsiguiente deformacién no cumple las ecuaciones constitutivas lineales
correspondientes a un fluido newtoniano o a un sélido elastico.

Recordemos brevemente que un fluido newtoniano es un material que bajo la ac-
cién de un esfuerzo de cizalla se deforma instantinea e indefinidamente y, al cesar
el esfuerzo, no recupera la forma inicial, es decir, no existen fuerzas elasticas recu-
peradoras. La ecuacidn constitutiva general (ecuacion de Stokes) de los fluidos new-
tonianos establece una relacién lineal entre el tensor de esfuerzos y el tensor de ve-
locidades de deformacién. No obstante, en los viscosimetros y redmetros conven-
cionales, el fluido se somete habitualmente a un esfuerzo de cizalla simple, de ma-
nera que la ecuacion tensorial de Stokes degenera en la conocida ecuacion escalar de
Newton:

o=ny Ec. (1.1)

donde o es el esfuerzo de cizalla, y es la deformacién transversal, y la velocidad de
deformacién (o gradiente transversal de velocidad) y # es la viscosidad.

Por otra parte, podemos definir un sélido elastico como un material que por ac-
cién de un esfuerzo sufre una deformacién instantanea y finita de forma que, al ce-
sar el esfuerzo aplicado, se recupera la forma inicial por la accién de fuerzas internas
recuperadoras. Los sélidos elasticos cumplen la ley general de Hooke, que establece
una relacion lineal entre el tensor de esfuerzos y el tensor de deformaciones. De
forma andloga a lo que se hace en fluidos, los sélidos elasticos se suelen caracterizar
experimentalmente actuando sobre ellos mediante un esfuerzo de cizalla simple o
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mediante un esfuerzo normal simple. La ecuacién general de Hooke se transforma
entonces en una ecuacion escalar lineal:

o=ky Ec. (1.2)

en la que y es la deformacién transversal o longitudinal (esfuerzo de cizalla o es-
fuerzo normal, respectivamente) y k es una constante igual al médulo de rigidez (G)
o al médulo de Young (E), segtin el esfuerzo sea de cizalla o sea un esfuerzo normal,
respectivamente.

Los hidrogeles que se han estudiado en este trabajo se comportan como sélidos
viscoelasticos blandos. Esto quiere decir que bajo la accién de un esfuerzo mecanico
estacionario, el intervalo de esfuerzo-deformacién para el que se cumple la ley de
Hooke es muy reducido y enseguida se llega a la regién de comportamiento plastico
(o viscoeldstico, o viscoplastico), en la que no hay relacion lineal esfuerzo-deforma-
cién y después, finalmente, a la rotura del material. Por tanto, para obtener el corres-
pondiente médulo elastico (G o E) es necesario realizar un barrido de deformaciones
(0 esfuerzos) con una velocidad de deformacién muy pequefia para tener acceso ex-
perimental a la regién elastica inicial y poder hacer una estimacién fiable del corres-
pondiente médulo elastico (véase un ejemplo en la Figura 1.3).
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Figura 1.3. Resultado tipico de un experimento para estimar el médulo de rigidez de un sélido vis-
coelastico blando. En este caso, con hidrogeles de fibrina-agarosa, con y sin nanoparticulas magné-
ticas ocluidas, sometidos o no ala accién de campos magnéticos durante el proceso de gelificacién.
Véase explicacién més detallada en M. T. Lépez-Lépez y cols. (2015).2

Cuando se trata de caracterizar un material viscoeldstico es muy frecuente some-
terlo a la accién de un esfuerzo oscilante sinusoidal, para obtener una informacién
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mas completa sobre su comportamiento mecanico, puesto que de esta forma se pue-
den cuantificar tanto el grado de respuesta elastica como viscosa que ese material
posee. Para ello, como hemos dicho, se aplica un esfuerzo (de cizalla 0 normal) sinu-
soidal y se mide la correspondiente deformacién del material. El hecho de que en el
material se produzca, en cierto grado, una respuesta viscosa (ademds de elastica)
hace que la deformacién sinusoidal correspondiente esté desfasada respecto al es-
fuerzo aplicado. Es mas, la deformacién serd sinusoidal solo si la amplitud del es-
fuerzo oscilante aplicado no es excesivamente grande. En este caso, se dice que el
material tiene un comportamiento viscoelastico lineal. De hecho, una forma de aco-
tar la region de comportamiento lineal consiste en representar el esfuerzo frente a
la deformacidn, y si se obtienen las tipicas figuras de Lissajous, se puede afirmar que
hay respuesta lineal. En caso contrario, el comportamiento es viscoeldstico no lineal.

Para caracterizar el comportamiento de materiales deformables blandos, lo més
comun es obtener los correspondientes médulos dentro de la zona viscoelastica li-
neal (ZVL). Para ello, primero hay que acotar el intervalo de amplitud de esfuerzo
para el que se da dicho comportamiento, efectuando un barrido de amplitud de es-
fuerzo a frecuencia constante. Una vez acotada la ZVL, se procede a obtener el co-
rrespondiente espectro mecanico, variando la frecuencia del esfuerzo aplicado (con
amplitud de esfuerzo constante). En estas condiciones, la ecuacién constitutiva de
un material bajo comportamiento viscoelastico lineal se puede escribir como:

o (t,0)=G (o) (t,) Ec. (1.3)

donde s°(t,n) representa el esfuerzo aplicado (en funcién del tiempo, t, y de la fre-

cuencia angular, w) escrito en notacién compleja, g’ (t,w) representa la deformacién
compleja. En el caso de que el esfuerzo aplicado sea un esfuerzo de cizalla, G* es el
modulo de rigidez complejo, el cual solo depende de @ (y no de la amplitud del es-
fuerzo oscilante aplicado) dentro de la ZVL. Si el esfuerzo es un esfuerzo normal,
entonces tendremos el médulo de Young complejo, E*. El médulo de rigidez com-
plejo (y de forma andloga el de Young) se puede escribir como:

G (0)=G'(0)+iG"(®) Ec. (1.4)

donde G’ se denomina médulo eldstico o de almacenamiento y G” médulo viscoso o
de pérdidas. El primero es proporcional a la potencia eldstica que, por unidad de vo-
lumen, el material almacena/devuelve en promedio en cada ciclo, mientras que G”,
andlogamente, es proporcional a la potencia disipada por rozamiento viscoso. Por
tanto, los dos mddulos mencionados (G’y G” o, en su caso, E’y E”) cuantifican el
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grado de respuesta elastica y viscosa de un material. La representacién grafica de
ambos médulos en funcién de la frecuencia del esfuerzo aplicado es su espectro me-
canico y caracteriza de forma muy precisa el comportamiento de un material. Cual-
quier minimo cambio en su composicién da lugar a cambios muy significativos en el
correspondiente espectro: véase por ejemplo la Figura 1.4, que corresponde a un tra-
bajo pionero en que se midieron las propiedades viscoeldsticas de un tejido nativo
(mucosa oral humana). Los cambios en el tejido entre personas de distintas edades,
producen cambios muy considerables en los correspondientes espectros viscoelasti-
cos. Esta figura ilustra, de paso, como las propiedades mecénicas de los tejidos bio-
l6gicos nativos presentan una gran variabilidad entre distintos individuos.
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Figura 1.4. [zquierda: médulo elastico del tejido nativo de mucosa oral humana en funcién de la fre-
cuencia. Derecha: se representa el médulo viscoso del mismo tejido en funcién de la frecuencia. Am-
bas figuras son para tejidos nativos de varones de distintas edades. Tomado de Chan y Titze (1999),%¢
con permiso de la editorial AIP Publishing LLC. La equivalencia entre la notacién en este articulo
(véase eje Y de las gréficas) y la que hemos empleado en esta tesis es: u =G’y = Gw.

La importancia del estudio de las propiedades reoldgicas de hidrogeles reside en
su aplicabilidad. Asi, en biomedicina los hidrogeles se suelen utilizar como matrices
extracelulares para generar tejidos bioldgicos artificiales. Si estos se van a utilizar
como substitutivos de tejidos nativos dafiados, parece obvio que ambos (tejido nativo
y tejido artificial) deben poseer propiedades reoldgicas similares. Al mismo tiempo, el
estudio de estas propiedades representa un reto desde el punto de vista experimental,
por su variabilidad ante cambios en la estructura a escala mesoscopica,” pérdida de
disolvente® y posibles efectos de deslizamiento en las superficies de medida.”®

1.2.2 Aplicaciones deloshidrogeles

La diversidad en cuanto a métodos de preparacién, composicién quimica y propie-
dades mecanicas de los hidrogeles hace que sean materiales muy versatiles y, por
ello, con un amplio abanico de aplicaciones tecnoldgicas.
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Una de las aplicaciones comerciales mas conocidas, es el uso de hidrogeles para
fabricar lentes de contacto. En 1960 se desarrolld por primera vez un hidrogel basado
en poli-2-hidroxietilmetacrilato (PHEMA) como material sintético biocompatible
adecuado para lentes de contacto.* La investigacion de los hidrogeles se fue desa-
rrollando hasta que se obtuvieron mejores materiales y técnicas para la obtencién de
lentes de contacto para corregir problemas de visién. Después, se fue desarrollando
el empleo de lentes de contacto con fines estéticos, por ejemplo, para cambiar el color
del iris incorporando pequefias particulas reflectantes embebidas en una matriz
transparente coloreada.” Mds adelante, se fueron desarrollando nuevas lentes de
contacto para mejorar sus propiedades fisicas y quimicas. En concreto, Lai y Quinn
desarrollaron un nuevo tipo de hidrogel basado en silicona termopldstica dptica-
mente transparente que presentaban una excelente permeabilidad para el oxigeno,
favoreciendo la comodidad y una utilizacién continuada més prolongada.*

Otra aplicacién comercial importante es como apdsitos para heridas. Aunque lo
mas comun es el uso de vendas, Winter en 1962 observé que, cuando la herida se en-
cuentra en un medio hiimedo, el proceso de curacién es mds rapido. Por ello, en los
tltimos afios se han desarrollado hidrogeles como apésitos con una gran capacidad
de hidratacién (muy recomendado para heridas secas) y de oxigenacién de las heri-
das. Ademas, estos hidrogeles pueden ser transparentes, lo que permite observar la
herida sin necesidad de retirar el apésito, y pueden incorporar en su composicion
agentes antimicrobianos como yodo o plata que eviten la infeccién de la herida. Se
han desarrollado hidrogeles con caracteristicas adaptadas al tipo la herida a tratar,
si es superficial, profunda, crénica, aguda, etc.”

En tercer lugar, también es conocido el uso comercial de los hidrogeles para la
obtencién de productos de higiene. Hace mds de treinta afios que se empezaron a
usar polimeros superabsorbentes e hidrogeles superporosos (basados en acrilamida
altamente hidrofilica) para fabricar pafiales con excelente capacidad para retener
agua. Después se utilizaron para otros productos como toallas sanitarias o pantalo-
nes de entrenamiento, generandose hidrogeles capaces de retener grandes cantida-
des de fluidos y neutralizar el mal olor (incorporan enzimas y otros aditivos).” Con
ello, se extendid el uso de productos desechables (por ejemplo, pafiales) y crecid ex-
ponencialmente la cantidad de residuos generados.** Actualmente, la investigacién
en este campo se centra en la obtencién de materiales con elevada capacidad de re-
tencidén de agua y que sean biodegradables, como carboximetilcelulosa de sodio e hi-
droxietilcelulosa.”

En altimo lugar, mencionaremos el campo de investigacion mas activo de los hi-
drogeles, que es el de las aplicaciones biomédicas, principalmente en liberacién con-
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trolada de firmacos y en ingenieria tisular. En el primer caso, las propiedades absor-
bentes y la alta porosidad de los hidrogeles los hacen especialmente apropiados para
retener firmacos y, posteriormente, liberarlos localmente alli donde se requiere su
efecto terapéutico. La ventaja de usar hidrogeles para este fin es que permiten man-
tener una liberacién controlada del firmaco, en la diana de administracién, durante
un largo periodo de tiempo.* La liberacién se puede producir por distintos mecanis-
mos como difusién controlada, hinchamiento controlado, reaccién quimica o por
cambios en el medio bioldgico.
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Figura 1.5. Imagen superior: médulo de Young de distintos tejidos bioldgicos® (reproducido con
permiso de la editorial Royal Society of Chemistry). Imagen inferior: médulos viscoeldsticos y médulo
de rigidez de distintos tejidos biolégicos®” (con permiso de la editorial John Wiley and Sons). Para el
cartilago articular humano G = 0,23 MPa, segiin Stammen y cols. (2001);3® otros autores dan valores
entre 1y 2 MPa, con una gran desviacién tipica, por ejemplo, para una velocidad de deformacién
baja (0,015, G = (1,05 £ 0,84) MPa.®®

Por otro lado, en ingenieria tisular cada vez es mds evidente la necesidad de ob-
tener tejidos artificiales capaces de mimetizar el comportamiento de los tejidos na-
tivos. Para esto, los hidrogeles parecen especialmente idéneos por sus propiedades

mecanicas y su biocompatibilidad. Ya se han preparado tejidos artificiales capaces
de imitar el comportamiento y estructura de los tejidos bioldgicos, generandose con
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éxito sustitutos de piel o cdrnea que emplean matrices poliméricas.*> # General-
mente, para esta aplicacién se emplean polimeros naturales como agarosa, fibrina o
dcido hialurénico que poseen implicitamente la biocompatibilidad deseada. Aun asi,
atn queda mucho por avanzar en este campo, pues los tejidos biolégicos y érganos a
tratar en medicina regenerativa son muy diversos y, mas particularmente, presentan
propiedades mecdnicas muy variadas —véase la Figura 1.5. En los altimos afios, una
linea de investigacién muy activa se centra en el desarrollo de hidrogeles compuestos
que contienen micro- o nanoparticulas sintéticas para reforzar la red polimérica y,
ademds, conferirle algunas ventajas asociadas a las propiedades de las particulas.
Concretamente, en esta tesis estudiaremos el efecto de la inclusion de particulas
magnéticas en matrices poliméricas, conocidos como hidrogeles magnéticos o ferro-
geles, lo que tiene la ventaja de que las propiedades mecanicas de los materiales re-
sultantes se pueden regular por accién a distancia de campos magnéticos externos.*

1.3 Hidrogeles magnéticos

Los hidrogeles magnéticos son dispersiones de nano- o microparticulas ferro-
magnéticas (hierro, aleaciones metalicas) o ferrimagnéticas (magnetita, maghe-
mita, ferritas) en un hidrogel. Como contienen particulas magnéticas embebidas, se
pueden modificar las propiedades fisicas de estos materiales, especialmente sus pro-
piedades mecdnicas, por accién de campos magnéticos externos de intensidad baja
(hasta 10 kA/m) o moderada (10 - 100 kA/m).

Los hidrogeles magnéticos pertenecen a un amplio grupo de materiales denomi-
nados coloides magnéticos. Dependiendo de como sea la fase continua o medio por-
tador que contiene las particulas, este tipo de coloides magnetizables pueden clasi-
ficarse en dos grandes grupos (véase la Figura 1.6). Cuando el portador es un liquido
acuoso u oleoso se tienen distintos tipos de suspensiones que, en ausencia de campo
magnético, se comportan como liquidos no-newtonianos, aunque por aplicacién de
un campo magnético de suficiente intensidad pueden llegar a convertirse en sélidos
viscoelasticos muy rigidos. Se pueden clasificar en tres subtipos, como se describe a
continuacion.



Capitulo 1. Introduccién 29
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Figura 1.6. Clasificacién de los coloides magnéticos.

(i) Ferrrofluidos (FF). Cuando las particulas magnéticas son monodominio mag-
nético (tamafo hasta 50 nm, aproximadamente). En este caso, sila concentracién de
particulas es suficientemente elevada (< 10 % en volumen), y las particulas no estin
agregadas, se tiene un material liquido que es practicamente un continuo hidrodi-
namico y magnético. La accidon de campos magnéticos incluso intensos (H > 100
kA-m™) puede dar lugar solamente a cambios leves en la viscosidad del material
(efecto magnetoviscoso).#*

(i1) Fluidos magnetorreoldgicos (FMR). Cuando las particulas son multidominio
magnético (tamafio 10— 10° nm). En este caso, la accién de campos incluso poco in-
tensos o moderados puede inducir la formacién de cadenas de particulas por inter-
accién magnética, provocando la transicién desde liquido no-newtoniano hasta sé-
lido viscoelastico con médulo de rigidez muy elevado (efecto magnetorreoldgico).*>+

(iii) Fluidos magnéticos compuestos. Estos son suspensiones que habitualmente con-
tienen dos tipos de particulas en suspension, pudiendo ser estas magnéticas y no-
magnéticas (ferrofluidos inversos),”**° 0 ambas magnéticas aunque con una distri-
bucién de tamafio extremadamente bimodal (FMR bimodales).* >

El segundo grupo de coloides magnéticos lo constituyen los polimeros magnéticos
(0 magneto-polimeros) en los que el medio portador es un sélido (visco)elastico. Entre
estos cabe distinguir dos tipos: elastémeros magnéticos y geles magnéticos.
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(iv) Elastémeros magnéticos. Estin constituidos por microparticulas magnéticas
embebidas en un elastémero que se produce por polimerizacién a partir de una mez-
cla de monémeros y particulas. Poseen aplicaciones muy diversas, sobre todo para
fabricar dispositivos para amortiguacién de vibraciones.’**

(v) (Hidro)geles magnéticos. Contienen particulas magnéticas, preferiblemente con
tamafio mayor de 100 nm, dispersas en una red formada por un polimero entrecru-
zado por interacciones fisicas o quimicas entre las cadenas del polimero; véase una
revision sobre sus propiedades mecdnicas en Lopez-Lopez y cols. (2016).” Entre es-
tos, los que poseen mayor interés tecnoldgico son los hidrogeles, que contienen una
gran proporcién de agua en su composicién y que, como hemos comentado en el
apartado 1.2.2, poseen una amplia gama de potenciales aplicaciones, sobre todo en
biomedicina.* %

En esta trabajo se estudiard la inclusién de nano- y microparticulas magnéticas
en distintas matrices poliméricas para obtener hidrogeles magnéticos. La incorpo-
racion de particulas magnéticas proporciona a estos materiales nuevas caracteristi-
cas, por ejemplo, la fase magnética hace posible la deteccién y control del hidrogel
mediante métodos no invasivos.? 57* A continuacion, se enumeraran las principales
ventajas que presentan los hidrogeles magnéticos en el campo de la biomedicina.

En primer lugar, la presencia de particulas magnéticas permite la visualizacién y
seguimiento de los hidrogeles magnéticos en aplicaciones in vivo mediante resonan-
cia magnética.” En segundo lugar, estudios in vitro sugieren que la presencia de ma-
terial magnético en los hidrogeles estimula la adhesién, proliferacién y diferencia-
cién celular.®* En tercer lugar, el uso de implantes formados por hidrogeles mag-
néticos in vivo permitiria guiar hasta ellos particulas magnéticas funcionalizadas, in-
yectadas en sus proximidades, mediante la accién de campos magnéticos externos.®
6 ¢ Esto representa una interesante estrategia para guiar y acumular factores de
crecimiento, firmacos y células adheridas a las particulas magnéticas inyectadas.
Ademis, en tratamientos farmacolédgicos contra el cancer permitiria evitar la distri-
bucién sistémica de los farmacos. Por tltimo, en trabajos recientes de nuestro grupo
de investigacién, en colaboracién con el de Ingenieria Tisular de la Facultad de Me-
dicina de la UGR, se ha demostrado que se pueden preparar tejidos biologicos artifi-
ciales, basados en hidrogeles magnéticos, que poseen propiedades mecdnicas modu-
lables por campos magnéticos.” Se trata de una ventaja Ginica con respecto a otros
biomateriales: dispondriamos de materiales inteligentes aptos para mimetizar a los
tejidos naturales y, por tanto, con un gran potencial en este campo.
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De lo anterior se desprende que el uso en biomedicina de los hidrogeles magné-
ticos puede suponer considerables ventajas respecto a los no magnéticos, aunque si-
guen existiendo aspectos que se deben mejorar. El mas destacable es que, hasta el
momento, la variacién en sus propiedades mecanicas por aplicacién de un campo
magnético moderado atin no es muy elevado: el aumento en el médulo de rigidez es
del orden del 10 % respecto a un hidrogel magnético en ausencia de campo aplicado.”
Esta es una de las principales motivaciones de este trabajo, junto a la comprobacién
de su posible biocompatibilidad, y del efecto de las particulas magnéticas sobre la
proliferacién celular, cuando se usan como matrices extracelulares para generar te-
jidos bioldgicos artificiales, tanto ex vivo como in vivo.

1.4 Hipotesis y objetivos

En este trabajo, se trata de conseguir hidrogeles biocompatibles con propiedades
mecanicas controlables mediante fuerzas de accién a distancia. Para tal fin se pre-
pararan hidrogeles magnéticos que posean una fase sélida con susceptibilidad mag-
nética suficientemente elevada para que, por accién de campos magnéticos exter-
nos, se puedan modificar los médulos (visco)eldsticos del material resultante. Por
ello, una parte del trabajo se centrard en la obtencién de particulas magnéticas con
intensa respuesta magnética y que, ademads, estén adecuadamente funcionalizadas
para que sean biocompatibles. Un requisito adicional es que posean baja densidad
para que se dispersen en la mezcla pre-gel sin que se sedimenten muy rapidamente.

Las hipétesis de partida de este trabajo son:

(1°) La inclusién de una fase magnética en una matriz polimérica biocompatible
no afecta a la biocompatibilidad ex vivo e in vivo del material.

(2°) Es posible generar biomateriales cuyas propiedades mecénicas se puedan mo-
dular a distancia por aplicacién de campos magnéticos de intensidad baja a moderada.

(3°) Los hidrogeles magnéticos permiten mimetizar el comportamiento reold-
gico de tejidos biolégicos que tengan que ser reparados o sustituidos.

Para comprobar estas hipdtesis, se definen los siguientes objetivos especificos:

1. Sintetizar particulas magnéticas biocompatibles de baja densidad y elevada
respuesta magnética. Se prepararan particulas esféricas y fibrilares compues-
tas por tres capas para emplearlas como fase magnética en los ferrogeles. La
primera capa, serd un ndcleo no magnético esférico o fibrilar. La segunda,
consistird en una cubierta de magnetita que va a proporcionar a las particulas
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el cardcter magnético deseado. Finalmente, la superficie externa de las parti-
culas estard compuesta por una capa polimérica encargada de conferir biocom-
patibilidad e inmunogenicidad a las particulas compuestas resultantes.

. Obtener hidrogeles partiendo de distintos precursores (naturales o sintéticos)

y siguiendo distintos métodos de preparacidn. Se prepararan hidrogeles na-
turales de fibrina mediante entrecruzamiento enzimatico del fibrindgeno
(proteina presente en el plasma sanguineo). También se estudiardn otros com-
puestos que posean la capacidad de formar hidrogeles, como péptidos de ca-
dena muy corta (fluorenilmetoxicarbonil-defenilalanina), o polimeros (algi-
nato de sodio).

Preparar hidrogeles magnéticos dispersando distintos tipos particulas mag-
néticas en los precursores de los hidrogeles. Se utilizaran las particulas com-
puestas sintetizadas (objetivo 1) y también nano- y microparticulas magnéti-
cas de distinta composicién y tamano.

Caracterizar los hidrogeles, no magnéticos y magnéticos, preparados desde el
punto de vista mecanico, mediante distintos tipos de ensayos reoldgicos. Los
materiales se someteran a esfuerzos de cizalla o a fuerzas de traccion. En el
caso de los hidrogeles magnéticos, lo anterior se llevara a cabo en ausencia y
en presencia de un campo magnético aplicado.

Comprobar la biocompatibilidad ex vivo de las particulas compuestas, asi
como de los hidrogeles no magnéticos y magnéticos preparados. Para ello, se
realizaran ensayos de viabilidad y proliferacién celular, ademds de andlisis
histolégicos.

Comprobar la biocompatibilidad in vivo de las particulas sintéticas compues-
tas y de los hidrogeles no magnéticos y magnéticos obtenidos. Se estudiara la
biocompatibilidad, en funcién del tiempo, observando los cambios produci-
dos en los 6rganos de animales sanos y animales intervenidos quirirgica-
mente para implantar las particulas preparadas asi como los hidrogeles no
magnéticos y magnéticos.

Generar un tejido artificial por cultivo de condrocitos humanos (células pre-
sentes en el cartilago interarticular) en las matrices poliméricas no magnéti-
cas y magnéticas preparadas.

Evaluar el tejido artificial obtenido mediante el estudio de sus propiedades me-
canicas, pruebas de viabilidad y proliferacion celular y analisis histolégico.
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1.5 Organizacion de la tesis

La investigacién desarrollada en este trabajo se encuentra estructurada en tres
apartados:

Parte I. En esta parte se estudian las propiedades mecanicas y la biocompatibili-
dad de hidrogeles de fibrina-agarosa magnéticos con el objetivo de utilizarlos en la
generacion de un tejido que contiene fibroblastos. Esta parte se desarrolla en los ca-
pitulos 2,3y 4.

En el capitulo 2, se desarrollan dos métodos de sintesis para la obtencién de par-
ticulas magnéticas, de morfologia esférica y fibrilar, formadas por tres capas (ntcleo
de baja densidad, capa magnética y cubierta biocompatible). Ademas, se lleva a cabo
un estudio ex vivo e in vivo de la biocompatibilidad de las particulas esféricas sinteti-
zadas, asi como de los hidrogeles de fibrina no magnéticos y magnéticos preparados
usando como fase magnética las particulas compuestas esféricas.

En el capitulo 3, se lleva a cabo un estudio reolégico y microestructural de hidro-
geles de fibrina, con particulas magnéticas embebidas, con el objetivo de estudiar la
interaccién existente entre el polimero que recubre las nanoparticulas magnéticasy
la fibrina. En este capitulo, se investiga el origen de la diferencia observada, en las
propiedades mecanicas y el grado de hidratacién (hinchamiento), entre los hidroge-
les de fibrina no magnéticos y los magnéticos. Se desarrolla un modelo tedrico para
explicar el proceso de gelificacion de estos hidrogeles en presencia de nanoparticulas
magnéticas. Ademads, se realiza un ensayo ex vivo para comprobar la biocompatibili-
dad de los hidrogeles de fibrina magnéticos.

En el capitulo 4, se cultivan condrocitos en matrices poliméricas de fibrina-aga-
rosa, magnéticas (con particulas de magnetita funcionalizadas) y no magnéticas. Se
realiza un estudio de la variacion con el tiempo en las propiedades mecanicas de los
distintos tejidos artificiales generados. Por altimo, se llevan a cabo estudios de bio-
compatibilidad ex vivo y analisis histolégicos.

ParteIl. En esta parte se centra en el estudio reolégico de nuevos hidrogeles mag-
néticos. Se compone de los capitulos5y 6.

En el capitulo 5, se lleva a cabo la caracterizacion reoldgica bajo esfuerzo de cizalla
de un hidrogel formado por asociacién de derivados dipeptidicos (fmoc-difenilala-
nina). Ademas, se realiza una modificacién en el protocolo de preparacién del gel
para incorporar una fase magnética compuesta por nanoparticulas de hierro. Se es-
tudia la variacién de los médulos viscoelasticos de los hidrogeles magnéticos al au-
mentar la fraccién de volumen de nanoparticulas de hierro. Ademds, se analiza la
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estructura a escala microscopica de estos materiales en ausencia y presencia de na-
noparticulas de hierro.

En el capitulo 6, se preparan hidrogeles de alginato de calcio no magnéticos y
magnéticos, con distintas concentraciones de microparticulas de hierro, para estu-
diar sus propiedades mecdnicas bajo esfuerzos de traccién. Se determinan sus pro-
piedades mecanicas en ausencia y presencia de campo magnético con objeto de
cuantificar el incremento en el médulo de Young. También, se determinan las pro-
piedades magnéticas de los hidrogeles preparados con distintas concentraciones de
particulas de hierro.

ParteIII. Finalmente, los capitulos 7y 8 incluyen, respectivamente, las principales
conclusiones de la tesis y un resumen en inglés de la misma para optar a la mencién
internacional.
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Hidrogeles con particulas magnéticas
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RESUMEN

En este capitulo se describe la sintesis de particulas compuestas por un ntcleo no mag-
nético recubierto por una capa magnética. Las particulas resultantes poseen forma es-
férica o elipsoidal. Constan de un ntcleo de baja densidad, que determina la forma
final de las particulas compuestas, que estd formado en el caso de las particulas elip-
soidales por silice y, en el caso de las particulas esféricas, por un polimero. En ambos
casos, la capa de recubrimiento estd formada por nanoparticulas magnetita. Para con-
ferir la deseada biocompatibilidad a las particulas resultantes, sobre la capa magnética
se adsorbid una cubierta externa de polietilenglicol.

En el contexto de esta tesis, se sintetizaron y se estudiaron las principales propie-
dades fisico-quimicas de las particulas elipsoidales de silice-magnetita-polietilengli-
col. La sintesis y caracterizacién fisico-quimica de las particulas esféricas polimero-
magnetita-polietilenglicol se realizé por primera vez en nuestro grupo, con anteriori-
dad a esta tesis, y se publicé en la ref. 1. En el caso de las particulas elipsoidales, se ca-
racterizaron utilizando diversas técnicas. Asi, para determinar la forma y tamafio de
las particulas elipsoidales se utilizaron las técnicas de microscopia electrénica de ba-
rrido y de transmisién. Asimismo, se determinaron las propiedades eléctricas de la in-
terfase particula-disolucién acuosa mediante medidas de movilidad electroforética.
Finalmente, las propiedades magnéticas se determinaron mediante magnetometria.

Se describe el estudio, realizado en el desarrollo de esta tesis, sobre la biocompati-
bilidad ex vivo e in vivo con particulas esféricas polimero-magnetita-polietilenglicol.
Este estudio de biocompatibilidad representa la continuacién, y culminacién, de los
resultados del trabajo previo antes mencionado.! Estas particulas esféricas son analo-
gas, en cuanto a la composicién quimica de las capas externas (magnetita-polietilen-
glicol), a las elipsoidales con ntcleo de silice. Se estudié la biocompatibilidad de sus-
pensiones acuosas de las particulas esféricas, asi como la de los correspondientes hi-
drogeles obtenidos por dispersion de las particulas en un gel de fibrina-agarosa. Se
comprobé que la funcionalizacién con polietilenglicol conferia una excelente viabili-
dad celular y permitia la proliferacién celular ex vivo. Ademas, se comprobé que la im-
plantacién in vivo de los tejidos bioldgicos, basados en estos hidrogeles, mostraba una
buena biocompatibilidad y excepcional interaccién con el tejido huésped. De hecho,
solo causaron una reaccién inflamatoria transitoria aguda localizada en el sitio de im-
plantacién, sin afectar a otros 6rganos. Los resultados obtenidos sugieren que los hi-
drogeles magnéticos descritos en este capitulo pueden utilizarse como tejidos substi-
tutivos de tejidos biolégicos. Presentan la ventaja de que sus propiedades mecanicas
pueden modificarse para adaptarlas a las del tejido nativo que se pretende sustituir o
reparar. Ademas, la evolucion de estos tejidos in vivo puede seguirse mediante técnicas
no invasivas (resonancia magnética, MRI).
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2.1 Introducciéon

En ciencia de materiales existe un creciente interés por disefiar materiales que po-
sean una estructura interna a escala nanomeétrica con objeto de integrar en una sola
entidad las propiedades de cada uno de sus componentes. De esta forma, es posible
dotar al material resultante de caracteristicas multifuncionales ttiles para una am-
plia variedad de aplicaciones.”* Entre estos materiales, cabe destacar los que contie-
nen particulas nanocompuestas por un nicleo de un material y una capa externa de
otro material que lo recubre. Pueden utilizarse en distintas aplicaciones como son ca-
talisis heterogénea, conversion de energia, depuraciéon de aguas, optoelectrénica y
aplicaciones biomédicas.**

En el caso de las aplicaciones biomédicas, la obtencién de particulas magnéticas
ntucleo-recubrimiento tiene varias ventajas: (i) la densidad media de las particulas
puede ser mucho menor que la de los materiales ferro- o ferrimagnéticos; (ii) sobre
el recubrimiento se pueden adsorber moléculas que las doten de biocompatibilidad;
(iii) las propiedades de los biomateriales resultantes, mdas especificamente sus pro-
piedades mecdnicas, se pueden controlar de forma no invasiva por accién a distan-
cia. Las nanoparticulas magnéticas (NPM) se pueden integrar en nanoestructuras
localizandolas en el nicleo o formando la capa externa. 78 Debido a su naturaleza
magnética, las NPM se pueden guiar por fuerzas a distancia (gradiente de campo
magnético externo) y, a la vez, se pueden visualizar mediante resonancia magnética
(MRI, Magnetic Resonance Imaging) o tomografia computarizada (CT, Computerized To-
mography Scanning). Ademds, como el material magnético estd constituido por agre-
gacién de multitud de nanocristales posee una gran superficie especifica, lo que fa-
cilita su funcionalizacién para diferentes fines en el campo de la biomedicina, me-
diante la absorcién y/o adsorcién de anticuerpos, firmacos, moléculas para diagnés-
tico, factores de crecimiento, péptidos, etc.>*° En concreto, en ingenieria tisular, el
uso de NPM embebidas en biopolimeros se viene ensayando como una via innova-
dora para sintetizar matrices extracelulares para tejidos artificiales en los que no se
perjudique la adhesién, proliferacién y diferenciacién celular.”” Asimismo, los teji-
dos artificiales resultantes poseen una propiedad que les hace singulares y especial-
mente interesantes: pueden imantarse por la aplicacién de un campo magnético ex-
terno y atraer otras NPM funcionalizadas, que a su vez transporten factores de cre-
cimiento, firmacos o células.’> 823

En estudios previos sobre formacién de estructuras magnéticas a escala nanomé-
trica, se han usado NPM de un tamafio aproximado de 10 nm. Sin embargo, el uso de
NPM de un tamafio mayor de 50-100 nm tiene ventajas adicionales porque la energia
de interaccién magnética domina sobre el movimiento browniano, incluso a campos
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magnéticos bajos.?® Las propiedades mecanicas de dispersiones de NPM con tamafo
del orden de 10* nm, que son las que normalmente se emplean en ciencia de mate-
riales (por ejemplo, en suspensiones, geles, espumas), se pueden cambiar de manera
reversible mediante la aplicacién de un campo magnético externo.?®*° De hecho, en
un trabajo reciente, hemos demostrado que es posible modificar, de forma reversi-
ble, las propiedades mecanicas de un tejido magnético constituido por NPM de unos
100 nm de didmetro por accidén de fuerzas magnéticas externas.™

Sin embargo, las dispersiones de particulas magnéticas de 50-100 nm tienden a
sedimentarse debido a la alta densidad de los materiales magnéticos. Este problema
se puede solucionar, en parte, si usamos en su lugar nanocompuestos ntcleo-recu-
brimiento. Si el material que forma el nacleo tiene baja densidad (por ejemplo, un
polimero o silice), la sedimentacién es mucho mads lenta ya que la densidad media
del compuesto se reduce. Ademas, en el caso de que el material magnético esté dis-
tribuido alrededor del ntcleo no magnético, se tienen ventajas adicionales. Asi, en
trabajos previos hemos demostrado que, para un volumen dado de material magné-
tico y bajo campo magnético bajo o medio, la distribucién en forma de corteza esfé-
rica hace que la susceptibilidad magnética sea mayor que cuando se tienen particu-
las macizas.*

En resumen, se han sintetizado nuevas particulas magnéticas elipsoidales com-
puestas por nicleo y recubrimiento. Se han estudiado las propiedades fisicas y qui-
micas de las particulas sintetizadas (morfologia, composicién, propiedades interfa-
ciales, propiedades magnéticas). Se ha comprobado la biocompatibilidad que con-
fiere la incorporacion de una capa externa de polietilenglicol, tanto ex vivo como in
vivo. Se han generado tejidos magnéticos que permiten una proliferacién celular ac-
tiva y poseen buena biocompatibilidad in vivo.

2.2 Materiales y métodos

2.2.1 Sintesis de particulas elipsoidales niicleo-recubrimiento

Para sintetizar particulas magnéticas elipsoidales compuestas por ntcleo y capa ex-
terna, se siguid una ruta de sintesis en tres etapas:

i)  Sintesis de nucleos de silice (NPSi). Se sintetizaron nanoparticulas elipsoi-
dales empleando el método sol-gel.

ii) Deposicién de una capa de material magnético sobre los ntcleos NPSi
(NPSi@Mag). En esta etapa se depositd una capa de éxidos de hierro (funda-
mentalmente magnetita) sobre la superficie de los niicleos NPSi.
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iii) Recubrimiento de las particulas obtenidas en el paso (ii) con polietilenglicol
(NPSi@Mag@PEG) para dotar a los nanocompuestos NPSi@Mag de bio-
compatibilidad.

Se utilizaron los siguientes reactivos: bromuro de hexadeciltrimetilamonio
(CTAB, cetyltrimethylammonium bromide, 98 %), ortosilicato de tetraetilo (TEOS,
tetraethyl ortosilicate, 98 %), acetilacetonato de hierro Fe(acac);, 99,9 %, PEG-200
(polietilenglicol, peso molecular 200 g/mol), PEG-400 (polietilengligol, peso molecu-
lar 400 g/mol), sesquiolato de sorbitan, aceite mineral, glutaraldehido al 25 % y tri-
etilenglicol (TREG, 99 %) todos ellos suministrados por Sigma-Aldrich (EE. UU.).
También se empled n-hexano, 99 % grado reactivo, suministrado por Scharlab (Es-
pafa) y nitrégeno suministrado por Abell6 Linde S. A. (Espafa).

2.2.1.1 Sintesis de particulas de silice (NPSi) con mesoporos

Para obtener ntcleos con forma elipsoidal se utilizé una adaptaciéon del método sol-
gel que consistia en la adicién de un surfactante catiénico (CTAB, bromuro de hexa-
deciltrimetilamonio)*, para obtener nanoparticulas alargadas de silice. La razén por
la que se eligié la silice como material adecuado para la obtencién de unos ntcleos de
morfologia elipsoidal, reside en que su sintesis ha sido ampliamente estudiada pu-
diéndose obtener nanoparticulas de diversas formas y tamafios.>*?®

La principal funcién del CTAB es actuar como plantilla para obtener nanoparti-
culas con una morfologia alargada mediante la formacién de micelas. El CTAB en
disolucién acuosa posee una concentracion micelar critica (CMC) de 0,19-1,0 mM y,
por encima de esta concentracion, tiene lugar una transicién desde micelas esféricas
a micelas alargadas.*®“° Ademads, las micelas de CTAB facilitan la formacién de me-
soporos, por lo que las nanoparticulas poseen una elevada superficie especifica para
la absorcién/adsorcion de distintas moléculas.*

Para realizar la sintesis, se disolvieron 0,31 g de CTAB y 0,05 gramos de PEG-200
en 50 mL de agua de calidad Milli-Q (Millipore, Francia), con agitacién mecdnicay a
una temperatura de 40 °C controlada con un bafio termostatico. El PEG actéia como
co-surfactante para evitar la agregacién de las particulas de silice en el inicio de la
nucleacién.* La concentracién de la disoluciéon de CTAB era 17 mM, con lo que se
garantizaba la formacién de micelas alargadas. Una vez preparada la disolucién con
CTABy PEG, se afiadieron 2,6 mL de NH,OH al 28-30 %. Para determinar la cantidad
de NH,OH necesaria para obtener nicleos de NPSi elipsoidales, se realizé un estudio
morfoldgico en funcién del pH de la mezcla de reaccién (volumen de NH,OH afa-
dido), realizando seis sintesis con 1,8; 2,0; 2,2; 2,4; 2,8 y 3,2 mL de NH,OH al 28-30 %.
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En altimo lugar, se afiadieron gota a gota 1,5 mL de TEOS. La mezcla de reaccién
se dejo reaccionar durante dos horas bajo agitacién mecanica a 40 °C. En los prime-
ros 5 minutos, se observd un cambio de color de la mezcla de reaccidn inicial, que
pasé de ser transparente a un color blanco turbio. Este cambio se debe al comienzo
de la reaccién de condensacién de los monémeros de TEOS para dar lugar a silice,
como se explica en la Figura 2.1. Una vez transcurrido ese tiempo de reaccidn, se re-
cuperaron las particulas mediante centrifugacién a 10000 rpm durante 10 min
usando una centrifuga Sigma® 3-30KS (Alemania). Después se lavaron con agua y
etanol, realizando 4 ciclos de dispersion/centrifugacion, con cada uno de los dos di-
solventes, para eliminar los reactivos que no hubieran reaccionado. En tltimo lugar,
se calcinaron las nanoparticulas de silice en un horno de tubo cilindrico en el que se
aplicé una rampa de calentamiento de 5 °C/min hasta alcanzar 600 °C. Esta tempe-
ratura se mantuvo durante 1 h para, posteriormente, dejar enfriar hasta temperatura
ambiente.

1) Hidrélisis

RQ RO,
RO~si-orR + HO = RO‘“/Si—OH +  ROH
RO RO

2) Condensacidn

RO, OR RO o OR
RO-§i—0H + HO-8"R = RO-§""i=OR + 1,0
RO OR RO OR

Figura 2.1. Mecanismo de polimerizacién del TEOS (R es etilo, CH;-CH,-). En la reaccién 1) se pro-
duce la hidrdlisis del alc6xido (TEOS) en medio basico. En la reaccién 2) los grupos silanol (RO-Si-
OH) polimerizan por condensacién formando estructuras tridimensionales unidas por enlaces silo-
xano (Si-O-Si), con eliminacién de agua y alcohol. En esta fase, es critica la presencia de micelas de
CTAB que actiian como plantillay, ademds, originan los mesoporos. Este tensioactivo catidnico atrae
las cargas negativas de las especies de silice y las concentra alrededor de las micelas formando una es-
tructura de silice tubular. Las nanoparticulas aumentan de tamafio hasta que la carga neta negativa,
que portan las especies de silice en el medio acuoso, es tan elevada que dejan de crecer.
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2.2.1.2 Sintesis de los nanocompuestos NPSi@Mag

Para sintetizar una capa magnética, compuesta por 6xidos de hierro, sobre los na-
cleos NPS;j, se llevd a cabo la sintesis de nanoparticulas de magnetita usando el mé-
todo del poliol modificado, partiendo de una suspensién que contiene los nicleos de
silice en lugar de una disolucién de sal férrica en TREG. Para ello se sigui6 el proce-
dimiento experimental descrito por Wan y colaboradores.®

Se dispersaron 50 mg de nicleos de NPSi en 15 mL de TREG en un matraz de
fondo redondo de 500 mL con tres bocas. Se montd un sistema como el que se mues-
tra en la Figura 2.2, dénde se situd el matraz sobre una manta calefactora. La boca
central del matraz se utilizé para ajustar un sistema de agitacién mecdnica, en la
boca derecha se sitto la columna de refrigeracién y la de la izquierda se usé para
burbujear nitrégeno insertando una aguja conectada a una bombona de nitrégeno
liquido, para crear una atmosfera inerte. Una vez montado el sistema, se dejé la co-
lumna de refrigeracién con la apertura superior abierta y se mantuvo un flujo cons-
tante de nitrégeno durante 15 minutos, para asegurar la purga completa de aire. Pa-
sado este tiempo, se sellé también la parte superior de la columna con un septum
dénde se situaron dos agujas, una de ellas abierta al exterior para mantener la pre-
sién y la otra conectada a un globo que permanecia hinchado con un didmetro apro-
ximadamente constante, lo que nos permitia controlar que el flujo de nitrégeno era
constante. Una vez purgado el sistema con N,, se afladen 100 mg de Fe(acac); a través
de laboca de la izquierda y se calienta hasta reflujo. El sistema permanecid a reflujo
durante 30 min. Después, se separaron los nanocompuestos NPSi@Mag del sobre-
nadante mediante centrifugacién a 12000 rpm durante 10 minutos. Se realizan va-
rios ciclos de centrifugacién/redispersion con etanol hasta eliminar todo el TREG
remanente.

Sistema de

Columna de

agitacién mecanico . .
refrigeracién

Burbujeo
de nitrégeno

Figura 2.2. Montaje para sintesis de magnetita mediante el método del poliol.
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2.2.1.3 Sintesis de los nanocompuestos NPSi@Mag@PEG

Para preparar los compuestos NPSi@Mag@PEG, se emple6 un método basado en la
formacién de una microemulsién de agua en aceite.* Para llevar a cabo la reaccién
se prepararon las fases acuosa y oleosa como se describe a continuacién.

i)  Paralafaseacuosa, se dispersé 1 gramo de PEG-400y 0,3 g de nanocompues-
tos NPSi@Mag en 15 mL de agua. Se sonicé durante 7 minutos.

i1) Parala fase oleosa, se mezclaron 450 mL de n-hexano, 150 mL de aceite mi-
neraly 750 pL de sesquiolato de sorbitan (tensioactivo para estabilizar la mi-
cromulsion de agua en aceite).

iii) Ambas fases se mezclan mediante ultrasonidos durante 5 minutos, para for-
mar una microemulsién de agua en aceite.

iv) Inmediatamente, se afiaden a la microemulsion 150 mL de glutaraldehido al
25 %y se deja bajo agitaciéon mecanica durante dos horas.

v) Paraterminar, se separa el producto por decantacion magnéticay se realizan
varios lavados con agua y etanol.

2.2.2 Sintesis de nanocompuestos esféricos niicleo-capa

En este apartado se describe una ruta de sintesis en dos etapas para obtener particu-
las compuestas que poseen morfologia esférica y una estructura similar a la descrita
en el apartado 2.2.1. La primera etapa consiste en la deposicion de la capa magnética
(fundamentalmente magnetita) sobre los ntcleos poliméricos para obtener los com-
puestos Poli@Mag. En la segunda etapa, se realiza el recubrimiento de los nanocom-
puestos Poli@Mag con una capa de PEG, para conferirles biocompatibilidad, y obte-
ner los compuestos Poli@Mag@PEG.

En esta sintesis, los ntcleos poliméricos internos de los nanocompuestos estaban
formados por particulas PolymP-H®, que fueron suministradas por NanoMyP® (Es-
pafia). Estas particulas son esferas monodispersas formadas por un copolimero acri-
lico compuesto por dcido metacrilico y dimetacrilato de etilenglicol, funcionalizado
con grupos carboxilicos (170 pmol de COOH por gramo).

2.2.2.1 Sintesis de la capa magnética

Los reactivos quimicos necesarios para la reaccion de coprecipitacion fueron cloruro
de hierro (III) hexahidratado, sulfato de hierro (II) heptahidratado e hidréxido de
amonio al 28 %, todos ellos suministrados por Sigma-Aldrich (EE. UU.). Se us6 agua
Milli-Q (Millipore, Francia) en todos los pasos de la sintesis.



Capitulo 2. Hidrogeles con particulas magnéticas
Compuestas. Biocompatibilidad ex vivo e in vivo 47

El procedimiento experimental para preparar las particulas Poli@Mag constaba
de cinco pasos que se describen a continuacién.

i)  Sedispersaron 50 mg de particulas PolymP-H en 3 mL de disolucién acuosa de
NH,OH o,1 M. El objetivo de este paso es disociar los grupos carboxilicos que
hay en la superficie de las particulas, quedando estas cargadas negativamente.

ii) Se anadi6 una disolucién de FeCl,-6H,0 y FeSO,-7H,0 con una relacién mo-
lar [Fe*']/[Fe*] = 0,5 y se agitd la mezcla mecdnicamente. La concentracién
6ptima de Fe** era de 0,6 mM.

iii) Para permitir la precipitacién de los hidréxidos de hierro, se afiadié a la mez-
cla una disoluciéon de NH,OH (28-30 %) hasta que la disolucién alcanza un
pH =12 (aparece un precipitado negro).

iv) La mezcla se mantuvo en agitaciéon durante 1 hora, y posteriormente se ca-
lentd en un bafo de agua hasta alcanzar una temperatura de 95 °C para pro-
mover la formacién de magnetita, proceso que se conoce como envejeci-
miento de la magnetita.

v)  Sedejé enfriar el producto de reaccién (precipitado de color negro) a tempe-
ratura ambiente. Por altimo, el precipitado se decanté magnéticamente y se
lavé varias veces con agua hasta alcanzar pH neutro.

2.2.2.2 Sintesis de la capa polimérica

Para preparar los compuestos Poli@Mag@PEG, se empled el método descrito en el
apartado 2.2.1.3, aunque en este caso se pesaron 0,3 g de nanocompuestos Poli@Mag,
en lugar de los de NPSi@Mag usados anteriormente. Todas las cantidades de los de-
mds reactivos se mantuvieron iguales.

2.2.3 Caracterizacion fisico-quimica delas particulas nanocompuestas

2.2.3.1 Microscopia electronica

Se analiz6 la morfologia y composicién de los nanocompuestos sintetizados me-
diante microscopia electrénica de barrido (SEM, “Scanning Electron Microscopy”) y mi-
croscopia electrénica de transmisién (TEM, “Transmission Electron Microscopy”) con
microscopios Zeiss SUPRA 40 VP (FESEM) y LIBRA 120 PLUS (Carl Zeiss GmbH, Ale-
mania), respectivamente, del Centro de Instrumentacién Cientifica de la Universi-
dad de Granada. El didmetro medio fue medido en diferentes particulas en las ima-
genes de TEM, correspondientes a distintas zonas de la rejilla que contenia la mues-
tra. En el microscopio SEM, se llevé a cabo un microanalisis por Energia Dispersiva
de Rayos X (EDX) con detector de gran superficie X-Max somm.
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2.2.3.2 Medidas de magnetizacion

Se midid la magnetizacién de las muestras en polvo en funcién de la intensidad de
campo magnético, a 25 °C, en un magnetdmetro de muestra vibrante VSM 4500
(EG&G Princeton Applied Research, EE. UU.).

2.2.3.3 Medidas de movilidad electroforética

Para los nanocompuestos alargados se midié la movilidad electroforética, en cada
uno de los pasos clave de sintesis que se describen a continuacién.

1) Losnucleos NPSi antes de ser calcinados.

ii) Losnucleos NPSi después de ser calcinados.
iii) Los nanocompuestos NPSi@Mag.

iv) Los nanocompuestos NPSi@Mag@PEG.

Para cada una de las muestras, se midié la movilidad electroforética en funcién
del pH en un rango comprendido entre pH 5 y pH 10. Las suspensiones de cada una
de las muestras se prepararon en una disolucién 1 mM de nitrato de sodio, para man-
tener la fuerza idnica constante. Para ajustar el pH, se utilizaron disoluciones de
NaOH 0,1 My de HNO;, 0,1 M. El equipo para realizar las medidas fue un Nano Zs,
Zetasizer (Malvern Instruments, EE.UU.). Se inyectaron suspensiones diluidas en
una cubeta desechable y los experimentos se realizaron a 25 °C. Los resultado corres-
ponden a la media (+ desviacién tipica) de al menos nueve datos (tres medidas en
tres muestras distintas de cada suspensién).

2.2.4 Declaracion ética

Los estudios de biocompatibilidad contaron con la aprobacién previa del Comité
Etico de la Universidad de Granada. Cada donante del tejido necesario para obtener
un cultivo de fibroblastos firmé un informe de consentimiento para poder usar su
muestra para el estudio. La caracterizacién in vivo se realizé siguiendo las directrices
de la Unién Europea y del Gobierno de Espaiia, para el cuidado ético de animales
(Directiva UE no. 63/2010, RD 53/2013). El Comité Etico de la Universidad de Granada
aprobd los experimento in vivo, en el marco de referencia del proyecto de investiga-
cién FIS PI14-1343, financiado por el MINECO del Gobierno de Espafiay por el Fondo
Europeo de Desarrollo Regional (FEDER).
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2.2.5 Cultivo primario de fibroblastos de mucosa oral

Para los ensayos de biocompatibilidad y la generacién de tejidos magnéticos artifi-
ciales empleados en los ensayos in vivo, se usaron fibroblastos de mucosa oral hu-
mana. Las células se aislaron mediante biopsia de mucosa oral humana de 10 donan-
tes sanos (Facultad de Odontologia, Universidad de Granada), siguiendo los proce-
dimientos descritos en trabajos anteriores de nuestro grupo y del grupo de Ingenie-
ria Tisular de la Facultad de Medicina de la Universidad de Granada.*>*4¢ El tejido
obtenido en las biopsias se fragmentd mecdnicamente y se sometié a digestién con
colagenasa I de Clostridium histolyticum (Gibco BRL Lofe Technologies, Karlsruhe,
Alemania) a una concentracién de 2 mg-mL™ Los fibroblastos se recuperaron me-
diante centrifugacion y se cultivaron con medio de expansién (ME) compuesto por
DMEM (Dulbecco’s modified Eagle’s médium, Sigma Aldrich, EE. UU.) suplemen-
tado con un 10 % de suero bovino fetal y un 1 % de disolucién de antibiéticos-antimi-
coticos (100 U-mL™ de penicilina G, 100 mg-mL™ de estreptomicinay 0,25 mg-mL™ de
anfotericina B, Sigma-Aldrich, Steinheim, Alemania). Los fibroblastos se cultivaron
en condiciones estandar de cultivo 37 °C y 5 % de diéxido de carbono) y el ME se re-
novaba cada 3 dfas. Para expandir los fibroblastos se usé tripsina (Sigma-Aldrich,
Steinheim, Alemania) y una vez llevado el cultivo hasta pase 3, dichas células se em-
plearon para generar tejidos bioartificiales.

2.2.6 Preparacion delos tejidos magnéticos

Para generar los tejidos magnéticos artificiales, se sigui6 el protocolo anteriormente
descrito para preparar hidrogeles de fibrina-agarosa,* como se detalla a continuacién.

(i) En primerlugar, en 3,8 mLde plasma humano se afiaden 1 millén de fibroblas-
tos de mucosa oral, que previamente se encontraban dispersos en 0,625 mL de
DMEM y 75 pL de disolucién de acido tranexamico con una concentracién de 0,1
g-mL™. La concentracién final de acido tranexdmico en el biomaterial fue de 1,5
mg-mL™. Eldcido tranexdmico es un agente antifibrinolitico que evita la degradacién
de la estructura polimérica.

(i) En segundo lugar, a la dispersién de fibroblastos se anadieron suspensiones
concentradas de particulas Poli@Mag o Poli@Mag@PEG (esterilizadas previamente
mediante dispersion en etanol al 70 % durante 12 h) en DMEM para obtener construc-
tos con una concentracién final de particulas del 1,1 % en volumen aproximadamente.

(iii) En tercer lugar, se afadieron 0,25 mL de una mezcla de agarosa tipo VII
(peso molecular 120000 g-mol?, Sigma-Aldrich, EE. UU.) en PBS (Phosphate Buffered
Saline, 0,02 g-mL?, Sigma-Aldrich, Steinheim, Alemania) obteniendo una concentra-
cién final de agarosa en el constructo del 0,1 %.
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(iv) En altimo lugar, se afiadieron a la mezcla anterior 0,25 mL de disolucién de
CaCl, al 2 % en peso/volumen (Sigma-Aldrich, EE. UU.) para iniciar la polimerizacién
de la fibrina. Esta mezcla pre-gel (volumen total 5 mL) se deposité en una placa Petri
de 35 mm de didmetro y se mantuvo a 37 °C hasta completar la gelificacién. Se aplico
un campo magnético (36 kA-m™) durante los primeros 5 minutos de gelificacién con
una bobina. Después de 2 h desde el inicio de la gelificacidn, se afiadié ME a los cons-
tructos y se mantuvieron bajo condiciones estandar de cultivo durante 24 h.

Se prepararon tantas muestras como fueron necesarias para asegurar la fiabili-
dad estadistica en los ensayos que se describen a continuacién.

2.2.7 Evaluacion exvivo delos compuestos Poli@Magy Poli@Mag@PEG y delos
tejidos magnéticos artificiales
2.2.7.1 Ensayos de citotoxicidad de los compuestos Poli@Mag y Poli@Mag@PEG

En primer lugar, se evalud la citotoxicidad celular ex vivo de los nanocompuestos
Poli@Mag y Poli@Mag@PEG, usando un cultivo celular primario de fibroblastos
gingivales humanos. Se emplearon 24 pocillos por muestra con una densidad celular
de 2x10° células por 500 pL. de DMEM. El cultivo celular se expuso durante 24 h a una
concentraciéon del 1 % en volumen de cada uno de los nanocompuestos, Poli@Mag y
Poli@Mag@PEG. Ademds, como control positivo se utilizaron fibroblastos cultiva-
dos en ausencia de nanoparticulas magnéticas. Otra parte de este cultivo se tratd con
tritén (Tritoén x-100 PRS, Panreac, Espafia) al 2 % para usarlo como control negativo,
de igual manera que en estudios anteriores.>” 4

En segundo lugar, se analiz6 la morfologia celular usando un microscopio de con-
traste de fase (Nikon Eclipse Ti-U, Nikon, Japan). Las células se clasificaron como nor-
males (cuando tenian forma elongada) o afectadas (forma irregular, redondeada o
cuerpos apoptdticos) en cada una de las condiciones experimentales de cultivo.

En tercer lugar, se evalud la permeabilidad de la membrana nuclear mediante la cuan-
tificacién del ADN liberado al medio extracelular usando un espectrofotémetro (SmartS-
pec™ Plus, Bio-Rad, Hercules, CA, EE. UU.) a una longitud de onda A =260-280 nm.

Por altimo, se midié la proliferacién y viabilidad celular mediante el ensayo colo-
rimétrico de la sal de tetrazolio soluble en agua (WST-1, water-soluble tetrazolium
salt, Cell Proliferation Reagent WST-1, Roche Diagnostics). El WST-1 es un colorante
de tetrazolio que contiene un reactivo de acoplamiento de electrones que se escinde
poraccién de la enzima deshidrogenasa mitocondrial para formar un colorante de for-
mazan. Esta reaccidn se correlaciona directamente con el nimero de células metabé-
licamente activas y puede servir como marcador de la viabilidad y proliferacion celular.
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En los resultados se presentan los valores medios + la desviacién estindar de 8
experimentos independientes, para cada grupo experimental y cada tipo de analisis.
Se utilizaron las siguientes pruebas estadisticas: (i) test de Kruskal-Wallis, para iden-
tificar diferencias significativas entre todos los grupos objeto de estudio y (ii) test de
Mann-Whitney, para identificar diferencias significativas entre solo dos grupos. Los
valores de p < 0,05 se consideraron como estadisticamente significativos en el test de
dos colas.

2.2.7.2 Viabilidad celular en los tejidos artificiales

Para evaluar la citotoxicidad celular, se analizé la actividad esterasa intracelulary la
integridad del plasma y la membrana nuclear. Para ello, se utilizé el ensayo
LIVE/DEAD™ (L/D, kit Viabilidad/Citotoxicidad; Molecular Probes, Reino Unido) si-
guiendo las instrucciones de uso del fabricante. En este ensayo se utiliza calceina-
AM, que es un colorante que se modifica por la accién metabdlica de las células pro-
duciendo un compuesto que emite fluorescencia verde. Ademas, el kit contiene ho-
modimero de etidio que al penetrar en el niicleo de las células muertas (no asi en el
de las vivas) emite fluorescencia roja. Después de 24 h de cultivo, se recogieron pe-
quefias muestras de cada constructo, se lavaron con PBS y se incubaron con la diso-
lucién LIVE/DEAD™ durante 30 minutos. Todas la imdgenes se obtuvieron y anali-
zaron con un microscopio de fluorescencia Nikon Eclipse 90i (Nikon, Japdn).

2.2.7.3 Analisis histoldogico de los tejidos artificiales

Tras 24 h de cultivo celular, se fijaron todas las muestras con formalina tamponada
al 10 % durante 24 h, se deshidrataron y embebieron en parafina. Después, se corta-
ron en secciones de 5 pum de espesor. Mas adelante, esas secciones histoldgicas se
desparafinaron, hidrataron y tifieron con hematoxilina-eosina (H&E) para realizar
una evaluacién morfoldgica. Para la identificacién histoquimica especifica de los
nanocompuestos magnéticos (es decir, identificacion de los iones de hierro), las sec-
ciones se tifieron utilizando el método histoldgico Perl’s (reaccion con azul de Pru-
sia).* Para obtener una visién general del tejido, se contrastd ligeramente el reactivo
Perl’s con H&E.

También se estudié la proliferacién activa de fibroblastos mediante identifica-
cién del antigeno de proliferacién del nacleo celular (PCNA, de sus siglas en inglés
“proliferating cell nuclear antigen”) realizando un ensayo inmuno-histoquimico indi-
recto, como se describe en trabajos previos.*” ° Brevemente, para este ensayo, las
secciones de tejido se desparafinaron, hidrataron y pretrataron para el bloqueo an-
tigénico (solucion citrato tampdn pH = 6). La actividad peroxidasa endégena se blo-
qued con una disolucién de H,0, al 3 % en PBS 0,1 M. Los enlaces no especificos del
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anticuerpo primario se bloquearon usando una disolucién de caseina (Vector, Bur-
lingame, CA, EE. UU.). Una vez realizados todos los bloqueos, las secciones se incu-
baron con el anticuerpo primario de ratén anti-PCNA (Mouse anti-PCNA, clone
PC10, Sigma-Aldrich, Steinheim, Alemania) 1:1000 en PBS tween-20 (tween-20 es un
tensioactivo no idnico, que se usa como agente de bloqueo en los inmunoensayos)
durante 1 h a temperatura ambiente. Las secciones se aclararon abundantemente
con PBS y se incubaron con Inmunoglobulina G de caballo anti-ratén (Horse anti-
mouse IgG, Vector, Burlingame, CA, EE. UU.). Por dltimo, la reaccién antigeno-an-
ticuerpo se revel6 con diaminobencidina (DAB, Vector, Burlingame, CA, EE. UU.) y
se contrastd con hematoxilina de Mayer. Ademads, el anticuerpo primario no se usé
en algunas de las laminas, para usar estas como control técnico negativo.

2.2.8 Evaluacion in vivo de los compuestos Poly@Mag@PEG y de los tejidos
magnéticos artificiales
2.2.8.1 Animales de laboratorio y grupos experimentales

Para los ensayos in vivo, se usaron ratones macho, Mus Musculus, de 9 semanas de
edad, proporcionados y cuidados por la Unidad Experimental del Hospital Universi-
tario Virgen de las Nieves (Granada, Espafia). Los animales se anestesiaron me-
diante una inyeccién intraperitoneal de una mezcla de acepromacina (Calmo-Neo-
san®; 0,001 mg por gramo de peso del animal) y ketamina (Imalgene 1000%, 0,15 mg
por gramo de peso del animal), después de la administracion subcutdnea de atropina.
Los 27 animales utilizados para el experimento, se asignaron aleatoriamente a cada uno
de los tres grupos experimentales (n=9 en cada grupo) que se describen a continuacion.

(i) Evaluacién cinética in vivo de las suspensiones de los nanocompuestos
Poli@Mag@PEG (suspensién que llamaremos S-PMPc). Se evalud la biodistribucién
y la biocompatibilidad de los nanocompuestos Poli@Mag@PEG en funcién del
tiempo mediante la inyeccién de 500 pL de una suspensién fisioldgica estéril de com-
puestos a una concentracién de 11 mg-mL™ en la zona interescapular de cada ratén.

(ii) Evaluacién cinética in vivo de los tejidos magnéticos (tejidos con fibrina-aga-
rosa y particulas a los que llamaremos FA-PMPc). Se evalud la biocompatibilidad de
los tejidos magnéticos en funcién del tiempo, mediante implantacion subcutinea de
un constructo de 500 uL (concentracién de 11 mg-mL™) en la zona interescapular de
los animales.

(iii) Grupo control (CTR) de animales sanos sin ninguna intervencién quirargica.
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Después de la inyeccién de las suspensiones o de la implantacion subcutinea de
los tejidos, todos los animales se mantuvieron en una habitacién a temperatura con-
trolada (21 + 1°C), con un ciclo de 12 h de luz/oscuridad y acceso ad libitum a agua del
grifoy comida estindar para ratones.

La biocompatibilidad histolégica in vivo se estudié a los 7, 14 y 21 dias. Cada se-
mana se analizaron 3 animales de cada grupo (n =3). Los animales de cada uno de los
grupos experimentales fueron sacrificados mediante dislocacién cervical. De cada
uno de ellos, se extrajo la regién interescapular (piel con hipodermis), higado, rifio-
nes, bazo y pulmones para procesarlos y realizar los analisis histolégicos.

2.2.8.2 Analisis histologicos

Todas las muestras se fijaron durante 24 h en una disolucién de formalina al 10 %
tamponada. Posteriormente, se deshidrataron, se embebieron en parafina y se cor-
taron en secciones de 5 pm de espesor. Después, las secciones histoldgicas se despa-
rafinaron, hidrataron y tifieron con hematoxilina-eosina (H&E) para realizar una
evaluacion morfolégica y/o evaluaciones patoldgicas. Todas las muestras se tifieron
usando el método picrosirius, que es especifico para la evaluacién del coligeno en la
matriz extracelular.” Ademas, se usé el método histologico del acido periddico de
Schiff (PAS, “periodic acid-Shiff’) para evaluar el contenido en glucégeno del higado
(indicador de que el 6rgano funciona correctamente), de la membrana basal de los
rifiones (indicador de la estructura normal de estos rganos) y de la membrana basal
y fibras reticulares de otros tejidos y érganos. Para identificar los nanocompuestos
Poli@Mag@PEG, todos los tejidos y érganos se tifieron con el método Perl’s antes
descrito.

2.2.8.3 Evaluacion de la respuesta magnética de muestras de organos

Se recogieron muestras del drea del implante/inyeccién y del bazo, higado, pulmones
y rifiones y se evalud su respuesta magnética para identificar la presencia de nano-
compuestos Poli@Mag@PEG. Para ello, las muestras se situaron cerca de un iman
de neodimio que genera un gradiente magnético de 10 mT-mm™ y un campo maximo
de 470 mT y se observd la migracidn, inducida por el campo magnético, de las mues-
tras a través de las dreas de campo magnético mds intenso.

2.3 Resultados y discusion

2.3.1 Sintesisy caracterizacion de particulas elipsoidales niicleo-recubrimiento

Se prepararon nanocompuestos magnéticos biocompatibles de morfologia elipsoidal
siguiendo una ruta de sintesis en tres etapas como se describe en la Figura 2.3. Dichas
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etapas son: (i) sintesis de ntcleos de silice (NPSi) mediante el método sol-gel, (ii) de-
posicién de una capa de magnetita sobre la superficie de los niicleos NPSi, y (iii) recu-
brimiento de las nanoestructuras resultantes de la etapa anterior (NPSi@Mag) con po-
lietilenglicol (PEG) para conferir biocompatibilidad a los nanocompuestos. Ademas,
como se ha demostrado en estudios previos, la capa de PEG reduce el ataque de los
macréfagos.s>>

Etapa1: Etapa2: Etapa3:
Nicleos de silice Capa magnética Cubierta biocompatible
Método o Mérodo Capa de PEG
del sol-gel | del poliol emulsién
— — —_—
-Disolucién acuosa de -Precursor Fe3*: -Fase acuosa:
CTABy PEG-200, en Fe(acac), PEG-400
medio basico -Agente reductor: -Fase oleosa: n-hexano,
-40°C y agitacion NPSi TREG NPSi@Mag aceite mineral, NPSi@Mag@PEG
-Adicién de TEOS surfactante
-Agitacién 2 h -Glutaraldehido,
-Agitacién 2h

Figura 2.3. Esquema de la ruta de sintesis para nanoestructuras elipsoidales magnéticas niicleo-capa.
Etapa 1: se obtienen nanoparticulas elipsoidales de silice con grupos OH en superficie. Etapa 2: sobre
los grupos OH, parcialmente desprotonados (-O°), se adsorben iones Fe3*, se producen nanocristales
de magnetita por laaccién del TREG a alta temperatura y se forman los nanocompuestos NPSi@Mag.
Etapa 3: recubrimiento de NPSi@Mag con PEG mediante la formacién de una emulsién.
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Figura 2.4. Morfologia, observada mediante microscopia electrénica de transmisién, de los niicleos
NPSi para distintos volimenes (V) de NH,OH al 28-30 % afiadido. () Ensayo P1, V=1,8 mL. (b) En-
sayo P2, V=2,0 mL. (c) Ensayo P3, V=2,2 mL. (d) Ensayo P4, V=2,4 mL. (¢) Ensayo P5, V=28 mL.
(f) Ensayo P6,V = 3,2 mL. Barra de escala 500 nm.
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La etapa (i) del procedimiento de sintesis da lugar a ntcleos de silice monodis-
persos de morfologia elipsoidal como los que se observan en las Figura 2.4 (c), (d) y
(e). Para obtener estos nucleos, se realizaron varios ensayos variando el pH de la
mezcla de reaccién (pH medido antes de anadir el TEOS). Se realizaron 6 pruebas
diferentes, afiadiendo distintos voliimenes de hidréxido de amonio al 28 - 30 %, com-
prendidos entre 1,8 y 3,2 mL. Se designaron las pruebas como P1, P2, P3, P4, P5 y P6
(ver Tabla 2.1) y se observo el efecto, del volumen de hidréxido de amonio afiadido,
sobre la forma y tamafio de las particulas obtenidas.

En laTabla 2.1 se aprecia que ésta sintesis es muy sensible a pequefias variaciones
de pH. Este efecto también se puede comprobar en la Figura 2.5, dénde se muestra
la distribucién de tamafio (didmetro y longitud) de las particulas obtenidas para cada
prueba realizada. En el rango de pH comprendido entre 11,58 y 11,64, la relacién de
aspecto longitud/didmetro de las particulas de silice alcanza su valor maximo (entre
2,3y 2,7). Sin embargo, para valores de pH inferiores o superiores se forman parti-
culas con una relacién de aspecto menor.

Tabla 2.1. Morfologia de los niicleos NPSi segiin el pH de la reaccién antes de afiadir TEOS. Se inclu-
yen el didmetro y longitud medios de las particulas obtenidos en cada uno de los ensayos. En la dl-
tima columna figuran las correspondientes relaciones de aspecto longitud/didmetro.

Ensago NH,OH - Diametro Longitud Relacién

V (mL) D (nm) L (nm) L/D
P1 L8 11,52 106 + 15 180 + 40 1,7
P2 2,0 11,55 116 +17 160 + 30 1,4
P3 2,2 11,58 145+ 25 360+ 50 2,5
P4 2,4 11,60 163 +22 390 + 50 2,7
Ps 2,8 11,64 144 £ 23 334+ 40 2,3
P6 3,2 11,70 210 +£40 354 + 60 1,7

El objetivo era sintetizar particulas con una elevada relacién de aspecto, ya que
cuanto mas alargadas sean las particulas se espera conseguir un efecto mds intenso
sobre las propiedades mecanicas de la matriz polimérica en la que se van a dispersar,
en comparacién con el efecto correspondiente con particulas esféricas. Si observa-
mos en la Figura 2.4 las fotografias (a) y (b), que corresponden a las sintesis realiza-
dasapH inferiores al rango 6ptimo antes mencionado, se pueden apreciar particulas
de silice que presentan una morfologia casi esférica. Sin embargo, para pH superio-
res al rango éptimo, se observan particulas —véase Figura 2.4 (f) — que tienden a una
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forma prismatica. Teniendo en cuenta que para volimenes de NH,OH entre 2,2y 2,8
mL, se obtenian particulas de silice con similar relacién de aspecto, y didmetros y
longitudes muy similares, se fij6 en 2,6 mL el volumen de NH,OH (28-30 %) para con-
seguir nanoparticulas alargadas. Se realiz6 la sintesis de los nticleos de NPSi con ese
volumen de 2,6 mL de NH,OH (28-30 %) y se obtuvieron particulas con didmetro (160
+ 30) nm y longitud (470 + 40) nm). Por tanto, con una relaciéon de aspecto mayor
(2,9), ya que en este caso la longitud media es maxima.

40 40
(@) P1 (b) P1
30- P2 301 P2
% P3 & P3
.8 B
S 20/ P4| € 20 P4
5] [}
g Ps| B Ps
o &
L 104 P6|| o 10 Ps
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Didmetro (nm) Longitud (nm)

Figura2.5. Distribucién de tamafio de los niicleos NPSi para distintos valores del pH de la disolucién
empleada en los ensayos P1 a P6 (véase Tabla 2.1). Didmetro (a) y longitud (b) de las particulas.

Unavez determinadas las dimensiones de los niicleos NPSi, se estudiaron las pro-
piedades eléctricas de la interfase sélido/disolucién. Para ello, se midié la movilidad
electroforética de las nanoparticulas de silice antes y después de calcinarlas. La cal-
cinacién se realiz para obtener nanoparticulas de silice pura, eliminando cualquier
sustancia organica remanente de la mezcla de reaccién, en particular el tensioactivo
CTAB adsorbido.

Como se observa en la Figura 2.6, las particulas de silice antes de ser calcinadas
(simbolos cuadrados negros) presentan una movilidad electroforética positiva (en-
tre 2,5y 3,8 uS-cm-Vs™) en todo el rango de pH estudiado, con un valor maximo en
pH =9. Sin embargo, para las particulas calcinadas (tridngulos azules), el valor de la
movilidad electroforética es negativo en todo el rango de pH, es mas la movilidad
decrece a medida que aumenta el pH. Era lo esperado para los ntcleos NPSi, ya que
estas particulas poseen grupos Si-OH en superficie que, por encima del punto iso-
eléctrico de la silice (situado en pH < 2), se disocian progresivamente generando su-
perficiales con carga negativa (Si-O") a medida que aumenta el valor del pH. Pode-
mos deducir que las particulas de silice, antes de ser calcinadas, tenfan CTAB (sur-
factante catiénico) adsorbido haciendo que los ntucleos de silice posean movilidad
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positiva. Con la calcinacién se elimina el CTAB remanente en los poros, quedando la
superficie con carga neta negativa. Los grupos Si-O" van a favorecer, en el siguiente
paso de la sintesis de las particulas compuestas, la adsorcién de cationes Fe** sobre
los ntcleos NPSi.
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Figura 2.6. Movilidad electroforética en funcién del pH de las suspensiones de particulas elipsoida-
les. Fuerza i6nica 1 mM NaNO;. Cuadrados negros: niicleos NPSi antes de ser calcinados (con CTAB
adsorbido en la superficie). Tridngulos azules: nicleos NPSi después de ser calcinados. Circulos ver-
des: nanocompuestos NPSi@Mag. Rombos rosas: nanocompuestos NPSi@Mag@PEG.

Ademis, también se realizaron medidas de movilidad electroforética en suspen-
siones de NPSi@Mag (Figura 2.6). En general, para todo el rango de pH estudiado,
poseen una movilidad electroforética menos negativa que la de los niicleos de NPSi
calcinados. Por ejemplo, para pH = 7 la movilidad electroforética para los ntcleos
calcinados era -2,52 + 0,07 uS-cm-Vs?, mientras que para los nanocompuestos
NPSi@Mag es de -1,54 + 0,05 uS-cm-Vs™. Esta reduccién en el valor absoluto de la
movilidad nos indica que la capa magnética depositada posee una carga superficial
que contrarresta, al menos parcialmente, la carga negativa de los ntcleos NPSi. Esto
parece logico, si se tiene en cuenta que la magnetita tiene un punto isoeléctrico en
torno a pH = 6,5 (movilidad positiva para pH < 6,5; movilidad negativa para pH >
6,5).° Considerando que la carga superficial de los ntcleos de silice es elevada y que,
como veremos a continuacion, la capa de magnetita depositada no es muy gruesa,
parece logico que la curva de movilidad electroforética para los compuestos
NPSi@Mag siga siendo negativa en todo el rango de pH estudiado. Finalmente, la
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movilidad de las particulas NPSi@Mag es muy similar a la de las particulas recubier-
tas con PEG (NPSi@Mag@PEG). Se puede deducir que la adsorcién de PEG apenas
apantalla la carga negativa presente en las particulas NPSi@Mag.

En la segunda etapa de la sintesis se realizé la deposicién de nanoparticulas de
magnetita para obtener los nanocompuestos NPSi@Mag. Los niicleos de NPSi estaban
completamente recubiertos por nanoparticulas magnéticas con un didmetro de 30-60
nm, como se puede comprobar comparando las imdgenes de TEM — SEM de las parti-
culas de silice en la Figura 2.7 (a)-(c) con las de NPSi@Mag en la Figura 2.7 (b)-(d).

Figura 2.7. Imigenes de microscopia electrénica de transmisién (a,b) y de barrido (c,d) de los nticleos de
las particulas de silice NPSi (2 y ¢) y de los nanocompuestos NPSi@Mag (c y d). Barra de escala 200 nm.

En las imdgenes de TEM de los ntcleos de silice de la Figura 2.7 (a) podemos ob-
servar que la superficie de las particulas no es lisa, se observan en algunos casos li-
neas y en otros puntos, que se pueden atribuir a los poros que poseen las particulas
a escala nanométrica, dependiendo de si se encuentran alineados o no, respectiva-
mente, con el plano de enfoque. Esos poros no se aprecian después de depositar la
capa magnética, como se puede ver en la Figura 2.7 (b), ya que la superficie de los
poros también estd funcionalizada con grupos Si-O” que favorecen el crecimiento de
nanocristales de magnetita en su interior.

Para confirmar la presencia de una capa magnética, formada principalmente por
magnetita, se realiz6 el microandlisis de los nanocompuestos NPSi@Mag mediante
Energia Dispersiva de Rayos X (EDX) que se muestra en la Figura 2.8. En la grafica
de la Figura 2.8 (b) se representa el porcentaje en peso de cada uno de los elementos
quimicos presentes a lo largo de una linea recta que recorre una distancia de 1,2 pm.
Dicha linea parte en una zona de la rejilla con alta densidad de muestra (distancia
inicial de o pum en la Figura 2.8 (a)) y sigue hasta una zona de la rejilla donde no se
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observaba muestra (distancia 1,2 um). En la Figura 2.8 (b) se observa que en el co-
mienzo (distancia o pm), existe aproximadamente un 5 % en peso de hierro en la
muestra, porcentaje que empieza a disminuir a medida que se avanza hacia una zona
con menor densidad de muestra. Para el oxigeno observamos una evolucién similar,
habiendo al principio aproximadamente un 45 % en peso de oxigeno, porcentaje que
va disminuyendo con la distancia hasta alcanzar un valor del 35 % en peso. Estas ten-
dencias para hierro y oxigeno son las esperadas ya que son elementos presentes en
la muestra. En la curva correspondiente al silicio, a lo largo de la linea de analisis se
obtiene que, en la zona del soporte (distancia 1,2 pm), el porcentaje de Si (50 %) es
mas elevado que en la zona de mayor densidad de muestra (40 %), lo que es légico si
tenemos en cuenta que el soporte de la muestra era de vidrio.
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Figura 2.8. Microanélisis EDX de una muestra de NPSi@Mag. (2) Imagen de microscopia electrénica
de barrido (SEM) para la muestra estudiada, dénde la linea amarilla indica la zona en la que se
realizé el perfil quimico. (b) Porcentaje en peso de cada uno de los elementos presentes en la muestra
a medida que nos desplazamos a lo largo de linea amarilla mostrada en la imagen (2). Ténganse en
cuenta que el soporte usado para la muestra era de vidrio.

Las propiedades magnéticas de las muestras se determinaron midiendo la mag-
netizacién en funcién de la intensidad de campo en el intervalo aproximado entre
400y -400 kA-m™ -Figura 2.9.

Para calcular la susceptibilidad magnética y la magnetizacién de saturacion de los
compuestos NPSi@Mag, a partir de los datos representados en la Figura 2.9 (a), se ajus-
taron los datos de la curva de primera imanacién a la ley de Frohlich-Kennelly:*

X HM,

H]

= Ec. (2.1)
Ms +Zi
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Esta ecuacion ajustaba bastante bien los datos obtenidos para valores de campo
magnético bajo, dando un valor de susceptibilidad magnética bastante bueno (y; =
0,105). Sin embargo, para campos elevados, el ajuste daba un valor de magnetizacién
de saturacién inusualmente alto (M= 24,5 kA-m™). Por ello, para determinar éste al-
timo pardmetro se optd por la siguiente ley empirica:

M=M, —a X Ec. (2.2)
H

Se representd la magnetizacién en funcién de la inversa del campo magnético
(Figura 2.9 (b)) y se hizo un ajuste lineal en la zona de la curva correspondiente a
campo magnético elevado (linea roja). Se obtuvo un valor de la magnetizacién de sa-
turacién M;=19,6 kKA-m™. Teniendo en cuenta que la magnetizacién de saturacién de
la magnetita es M; = 447 kKA-m™* se estimé la fraccién de volumen de magnetita en
la muestra mediante la ley de mezclas, resultando que la capa magnética en los com-
puestos NPSi@Mag suponia un 4,4 % del volumen total.
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Figura 2.9. (a) Magnetizacién de las muestras NPSi@Mag y NPSi@Mag@PEG (lineas verde y rosa,
respectivamente) frente a la intensidad de campo magnético, H. Los compuestos sin cubierta poli-
méricade PEG (NPSi@Mag) presentan un valor de magnetizacién de saturacién mayor que los com-
puestos NPSi@Mag@PEG. (b) Magnetizacién frente a 1/H; la linea roja representa un ajuste a la
ecuacién (2.2) a los datos en la parte lineal de H elevado.

En la tercera etapa de la sintesis, se recubrieron los nanocompuestos NPSi@Mag
con una capa polimérica de polietilenglicol, confiriéndoles la biocompatibilidad
deseada, ademds de proteccién para la capa magnética frente a ataques acidos como
se menciona en la ref. 1. La capa de polietilenglicol era visible mediante microscopia
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electrénica de transmision (Figura 2.10): se aprecia una capa semitransparente que re-
cubre los nanocristales de magnetita depositados en la superficie de los nicleos de silice.

Ademais, la presencia de la capa de polietilenglicol se refleja en las propiedades
magnéticas de los compuestos NPSi@Mag@PEG. Como podemos ver en la Figura
2.9 (a) (curva rosa), la susceptibilidad magnética (pendiente inicial de la curva) y la
magnetizacién de saturacion, son menores en estos nanocompuestos (y; = 0,03 y M;
=5,8 kA-m™) que en las particulas de NPSi@Mag (y; = 0,105 y M;=19,6 kA-m™). Al de-
positarse una tltima capa polimérica sobre los compuestos NPSi@Mag se espera que
la respuesta magnética de estos compuestos disminuya, de hecho ahora la ley de
mezclas da una fraccién de volumen de material magnético del 1,3 %.

Figura 2.10. Imagen de microscopia electrénica de transmisién de nanocompuestos NPSi@Mag@PEG
donde se apreciala cubierta biocompatible de polietilenglicol alrededor de la superficie de los nano-
compuestos NPSi@Mag. Barra de escala 200 nm.

2.3.2 Biocompatibilidad exvivo delas particulas Poli@Magy Poli@Mag@PEG y
delostejidos artificiales
2.3.2.1 Ensayos de citotoxicidad de los compuestos Poli@Mag y Poli@Mag@PEG

Para comprobar que la capa externa de PEG mejoraba la biocompatibilidad, se reali-
zaron ensayos ex vivo de los nanocompuestos con las particulas esféricas polimero-
magnetita (Poli@Mag).

Se cultivaron fibroblastos gingivales humanos en presencia de compuestos
Poli@Mag. Las células mostraban una sustancial alteracién morfolégica observin-
dose que mientras algunas células mantenian la tipica forma elongada, otras pare-
cian tener una morfologia mas irregular y redondeada (Figura 2.11 (c)). Estos resul-
tados fueron parecidos, pero no comparables, a los del grupo control negativo en el
que el cultivo se realiz6 en presencia de un agente maligno, tritdn al 2% (Figura 2.11
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(b)). Incluso los analisis cuantitativos de liberacién de ADN (Figura 2.11 (e))no mos-
traron diferencias significativas (p > 0,05) para el grupo Poli@Mag, en comparacion
con el grupo positivo (células cultivadas bajo condiciones normales (Figura 2.11 (2)).
Estos resultados sugieren que los compuestos Poli@Mag alteraron la adhesién celu-
lar al frasco de cultivo, pero no la permeabilidad de la membrana celular (citoplas-
matica y nuclear), hecho que evidencia la ausencia de dafio celular irreversible. Por
otro lado, el ensayo de viabilidad celular WST-1 (Figura 2.11 (f)) revelé diferencias
significativas (p < 0,05) en las células expuestas a compuestos Poli@Mag en compa-
racién con el grupo control positivo.
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Figura 2.11. Biocompatibilidad ex vivo de los compuestos esféricos Poli@Mag y Poli@Mag@PEG. (a-
b) Iméigenes de microscopia de fibroblastos, (a) es el control positivo de cultivo celular y (b) el control
negativo dénde las células se cultivaron en presencia de tritén al 2 %. (c) Cultivo en presencia de
Poli@Mag; algunas células conservan su caracteristica morfologia elongada y otras aparecen redon-
deadas como en el control negativo. (d) Cultivo de fibroblastos en presencia de Poli@Mag@PEG; las
células presentan la misma morfologfa elongada que en el control positivo. (e) Cuantificacién de la
liberacién de ADN debido ala desintegracién de la membrana nuclear; Poli@Mag y Poli@Mag@PEG
no muestran diferencias significativas con respecto al control positivo. (f) Resultados de citotoxici-
dad celular (WST-1); las muestras con mayor nimero de células viables muestran una absorbancia
mayor a 450-690 nm debido a la formacién de formazan; el nimero de células viables fue menor para
Poli@Mag que para el control positivo, mientras que se mantuvo aproximadamente igual en
Poli@Mag@PEG. Barra de escala: 100 um.

En el caso de los compuestos Poli@Mag@PEG, en los dos andlisis realizados (li-
beracién de ADNy el WST-1), no se hallaron diferencias significativas (p > 0,05) entre
el cultivo de fibroblastos en presencia de compuestos Poli@Mag@PEG y el control
positivo, como se muestra en las Figura 2.11 (e) y (f). Las células conservaron la mor-
fologia elongada (Figura 2.11 (d)), siendo casi idénticas a las del control positivo cuya
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proliferacién era normal (Figura 2.11 (2)). Estos resultados apoyan la elevada biocom-
patibilidad ex vivo asociada con el recubrimiento de PEG y demuestran que los nano-
compuestos Poli@Mag@PEG son excelentes candidatos para su incorporacién en
tejidos generados por ingenieria tisular.

2.3.2.2 Viabilidad celular en los tejidos artificiales

Los ensayos Live/Dead™ ex vivo mostraron un alto nimero de células metabdlica-
mente activas en los tejidos artificiales magnéticos que contenfan compuestos
Poli@Mag@PEG, siendo los resultados similares a los obtenidos para el grupo con-
trol de fibrina-agarosa celular (control FA) sin compuestos Poli@Mag@PEG. En am-
bos casos, la microscopia de fluorescencia solo mostré células vivas, tefiidas de verde
(las células muertas se tifien de rojo con esta técnica) como se muestra en la Figura
2.12 (). Sorprendentemente, no hubo una diferencia estadisticamente significativa
(p >0,05) entre laviabilidad celular en el tejidos artificial preparados con compuestos
Poli@Mag@PEG (98,3 + 2,4 %) y el control de fibrina-agarosa (98,1 + 2,4 %) (Figura
2.12 (b)), lo que demostrd la alta biocompatibilidad ex vivo de los nanocompuestos
Poli@Mag@PEG.
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Figura 2.12. Viabilidad celular de los tejidos magnéticos artificiales. (a) Imagenes de microscopia de
fluorescencia del ensayo Live/Dead™ para un tejido artificial de fibrina agarosa (FA) control sin
nanocompuestos y un tejido artificail magnético con compuestos Poli@MAg@PEG. El color verde
fluorescente corresponde con las células viables. Barra de escala 100 um. (b) Cuantificacién de las
células viables con la técnica Live/Dead™.

2.3.2.3 Analisis histoldgicos de los tejidos artificiales

Se incorporaron con éxito los compuestos Poli@Mag@PEG a los hidrogeles de fi-
brina-agarosa que contenian fibroblastos de mucosa oral humana para obtener teji-
dos magnéticos substitutivos.

Se usd la tincién de Hematoxilina-Eosina (H&E) para examinar la morfologia de
las células en los tejidos magnéticos artificiales. Los fibroblastos, que se encontraron
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aislados o formando cliasteres celulares, mantuvieron su forma alargada y gran filo-
podia (flechas en la Figura 2.13). La filopodia alargada es un indicativo de la buena
interaccion célula-biomaterial.

El método de Perls (PERLS) permitié la identificacién de los nanocompuestos
Poli@Mag@PEG debido a su reaccién de Azul de Prusia positiva. Las particulas
nanocompuestas se distribuyeron homogéneamente en la matriz de fibrina-agarosa
y se observaron, con frecuencia, cerca de la superficie celular, alrededor del cito-
plasma perinuclear -Figura 2.13. La imagen de gran aumento de PERLS mostrd la
forma esférica de las particulas Poli@Mag@PEG (flecha roja en la Figura 2.13).

En dltimo lugar, la prueba realizada para la identificacién del antigeno nuclear
de células proliferantes (PCNA), mostrd una reaccién inmunohistoquimica positiva
de PCNA en los niicleos de fibroblastos individuales o agrupados (circulo en la Figura
2.13), que era un indicador de la proliferacién celular.

H&E

Figura 2.13. Analisis histolégicos de los tejidos magnéticos artificiales (véase texto en el apartado
2.3.3.2). Barra de escala 5 um.
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2.3.3 Biocompatibilidad invivo delas suspensionesydelos tejidos artificiales que
contienen Poli@Mag@PEG

Se estudio la biocompatibilidad in vivo en funcién del tiempo de las particulas de
Poli@Mag@PEG en suspension y de los correspondientes tejidos artificiales magné-
ticos que las contienen. Las suspensiones se inyectaron en la region interescapular
del ratdn. Los tejidos magnéticos se implantaron quirdrgicamente en la misma zona.
Cabe destacar que ninguno de los animales murié durante los 21 dias que dur el
experimento. Después de 21 dias, los animales no mostraron signos de efectos se-
cundarios y los cambios de peso corporal fueron similares a los observados en los
animales del grupo control.

Del andlisis de los ensayos in vivo con las suspensiones se puede deducir lo si-
guiente:

i)  Lasuspension de Poli@Mag@PEG inyectada subcutdneamente permanecié en
la zona interescapular durante todo el tiempo (21 dias), sin producirse migra-
cién a los 6rganos distales. Las suspensiones inyectadas formaron una masa
irregular y densa de agregados de nanocompuestos ~Figura 2.14 (b)-(g).

ii)  La respuesta bioldgica del tejido huésped alrededor de esta masa consistié
en una reaccién inflamatoria aguda moderada formada principalmente por
neutrdfilos, algunas células mononucleares y macréfagos predominantemente —
Figura 2.14 (b)-(g). La reaccién inflamatoria fue mds evidente después de la
primera semana, y empez6 a disminuir progresivamente desde la segunda a
la tercera semana. La respuesta inflamatoria solo se observé alrededor de la
regién donde se inyectaron las suspensiones.

iii)  Las células reabsorbieron progresivamente la masa, avanzando desde la
parte externa hacia la parte interna. La tincién Perls’ confirma la presencia de
fagosomas con Poli@Mag@PEG dentro de macréfagos —Figura 2.14 () y (e). La
masa no se reabsorbié completamente después de 21 dias.

iv)  Los andlisis histoldgicos e histoquimicos de higado, bazo, rifiones y pulmo-
nes no mostraron ninguna reaccién inflamatoria. No hubo macréfagos con
particulas Poli@Mag@PEG en su interior. En efecto, todos los 6rganos fue-
ron normales desde el punto de vista histolégico durante los 21 dias (Figura
2.14 (n)-(q)). Las muestras de tejido tomadas de estos érganos no exhibieron
ninguna respuesta magnética, a diferencia de las muestras obtenidas de la
region interescapular que si mostraban respuesta por la presencia de parti-
culas —véase Tabla 2.2.
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Los andlisis histoldégicos de los tejidos magnéticos implantados demostraron su

exitosa implantacién subcutdnea, dado que:

i)

ii)

1i1)

1v)

V)

vi)

Los constructos mostraron una morfologia regular y compacta -Figura 2.14
(h)-(m). Las particulas aparecen homogéneamente distribuidos a través de
la fina red de hidrogel FA, ya sea individualmente o formando pequefios
agregados, a diferencia de los agregados de mayor tamafo encontrados
cuando las particulas se inyectaron en suspension -Figura 2.14 (c) y (i), res-
pectivamente. Por tanto, el hidrogel FA evitd la agregacién de las particulas
y favorecié su distribucién homogénea.

El hidrogel de FA también facilité la interaccién con el tejido huésped: las
células huésped fueron capaces de invadir el constructo implantado desde la
primera semana (Figura 2.14 (i), a diferencia de lo ocurrido con las suspen-
siones inyectadas en que solo se observaron unas pocas células —Figura 2.14 (c).

Después de 21 dias, los constructos no se reabsorbieron completamente. La
respuesta del tejido huésped fue una inflamacién local aguda entre leve y
moderada, que disminuyd progresivamente a medida que pasaba el tiempo
-Figura 2.14 (h)-(m).

Como en el caso de las suspensiones de Poli@Mag@PEG, se observé la for-
macién de una delgada cipsula de tejido conectivo compuesta por fibras de
colagenoy una red vascular alrededor de los implantes -Figura 2.14. (k) y (m).

La reaccién inflamatoria aguda local y moderada no afecté a los tejidos sub-
yacentes ni a los érganos distales —~Figura 2.14 (h)-(m) y (r)-(w).

Analogamente a lo ocurrido con las suspensiones, solo las muestras de la
zona interescapular mostraron respuesta magnética (Tabla 2.2), lo que im-
plica que no se produjo migracién de las particulas de Poli@Mag@PEG hacia
otros érganos durante el tiempo del experimento.
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Tiempo
Grupos Organos
experimentales 1Semana  2Semanas 3 Semanas
Interescapular NM NM NM
Higado NM NM NM
(@) Grupo de
Bazo NM NM NM
control
Pulmones NM NM NM
Rifiones NM NM NM
Interescapular M M M
(b) Suspension )

Higado NM NM NM
de particulas Bazo NM NM NM

Poly@Mag@PEG
Pulmones NM NM NM
Rifiones NM NM NM
Interescapular M M M
(c) Tejidos mag- Higado NM NM NM
néticos con Bazo NM NM NM
Poly@Mag@PEG Pulmones NM NM NM
Rifiones NM NM NM

Tabla 2.2. Respuesta magnética de muestras de diferentes partes del cuerpo de los animales des-
pués de 1,2y 3 semanas. Las abreviaciones “NM” y “M” corresponden con “no magnético” y “mag-
nético”, respectivamente. En la tabla se muestran los resultados para las tres grupos experimen-
tales: (a) grupo control de ratones sanos, (b) grupo de ratones con suspensién de Poli@Mag@PEG
inyectada subcutdneamente y (c) grupo de ratones con implantes de tejidos magnéticos con fi-
brina-agarosa y Poli@Mag@PEG.



Hidrogeles Magnéticos para Aplicaciones Biomédicas:
68 Estudio de su Biocompatibilidad y Propiedades Viscoelasticas

Suspensién de nanocompuestos Poli@Mag@PEG

INTERESCAPULAR

ORGANOS

Suspension de
nanocompuestos
Poli@Mag@PEG

Tejidos
magnéticos
artificiales

Figura 2.14. Andlisis histolégicos in vivo.

(a) Control nativo que presenta una epidermis, dermis e hipodermis normal.

(b-d) Tejido de la zona interescapular donde se inyectaron las suspensiones Poli@Mag@PEG transcu-
rrida 1 semana (by¢) y 3 semanas (d-g) después de la inyeccién.

(h-m) Tejido de la zona interescapular dénde se implantaron los tejidos magnéticos transcurrida 1 se-
mana (hyi)y3semanas (j-m) después de la implantacién quirdrgica.

Las imédgenes (b), (d), (), (h), () y (1) muestran la reaccién histoquimica de Azul de Prusia para las sus-
pensiones (Método Perl’s).

Las imagenes (), (e), (g), (), (k) y (m) muestran la tincién roja con picrosirius. (e) y (k) muestran la zona

de degradacién externa yla cdpsula tefiida en rojo con picrosirius. Se observa un gran ntimero de célu-
las en el tejido magnético artificial después de la primera semana [véase imagen (i)] en comparacién
con las suspensiones i [véase imagen (c)].

En las imagenes (f) y (m) los circulos sefialan donde hay macréfagos con particulas y los asteriscos (*)
sefialan los pequefios vasos sanguineos formados de nuevo en la capsula inflamatoria después de 3 se-

manas de la implantacién in vivo.

(n-u) Tejidos de los drganos distales (higado, pulmén, bazo y riién de los grupos experimentales con
suspensién inyectada (n-q) y de los tejidos magnéticos implantados (r-u), después de tres semanas. To-
dos los érganos eran histolégicamente normales durante el periodo de seguimiento de 21 dias.
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2.4 Conclusiones

En este capitulo se han sintetizado particulas magnéticas compuestas de morfologia
elipsoidal formadas por un ntcleo inorganico de silice, una primera capa de nano-
particulas de 6xido de hierro magnético, y una capa externa de polietilenglicol (PEG).
Estos compuestos se han preparado con el objetivo de utilizarlos, en trabajos futuros,
como fase magnética en la preparacién de tejidos bioldgicos artificiales que respon-
dan a campos magnéticos externos.

Los nicleos de silice (NPSi) elipsoidales sintetizados eran homogéneos en tamafio
cuando el pH de la mezcla de reaccién se mantenia en el intervalo de pH entre 11,58 y
11,64, siendo su relacién de aspecto en torno a 2,5. Se eligi6é un volumen de 2,6 mL de
NH,OH al 28 - 30 % (pH dentro del rango 11,58 - 11,64) como el 6ptimo para obtener
nucleos NPSi elipsoidales con didmetro 160 * 30 nm, longitud 470 + 40 nm y relacién
de aspecto 2,9. La morfologia de los niicleos NPSi era muy sensible a valores de pH por
encima o por debajo del rango mencionado, obteniéndose particulas con otras formas
no deseadas.

Se comprobd que la calcinacién de los nicleos NPSi es un paso clave para la ob-
tencion de particulas cargadas negativamente en suspensién acuosa, para facilitar
la nucleacién de 6xidos de hierro magnéticos sobre los nticleos NPSi. Fue posible de-
positar un capa de material magnético sobre dichos ntcleos, obteniéndose compues-
tos NPSi@Mag con una susceptibilidad magnética de 0,105 y una magnetizacién de
saturacién de 19,6 kA-m™.

Las particulas NPSi@Mag se recubrieron con polietilenglicol, obteniéndose los
compuestos NPSi@Mag@PEG. Estos posefan una susceptibilidad magnética de 0,03
y una magnetizacioén de saturacién de 5,8 kA-m™. En un trabajo futuro, para mejorar
las propiedades magnéticas de estos compuestos, seria necesario depositar una capa
magnética de mayor grosor sobre los niicleos NPSi.

Para los ensayos de biocompatibilidad se emplearon particulas esféricas compues-
tas por nucleo y capa. La sintesis y caracterizacién de estas particulas corresponde a
un trabajo anterior-ver la ref. 1. Los compuestos esféricos (Poli@Mag@PEG) poseen un
nucleo polimérico (acrilico), una capa magnética (6xidos de hierro) y una cubierta ex-
terna biocompatible de polietilenglicol.

Los ensayos de biocompatibilidad de los compuestos esféricos Poli@Mag@PEG de-
muestran que la capa externa de PEG les confiere una excelente estabilidad quimica y
biocompatibilidad, puesto que se observé un buen crecimiento y adhesion celular y no
se produjo dafio celular significativo.
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Dada su excelente biocompatibilidad, las particulas de Poli@Mag@PEG se embe-
bieron en hidrogeles de fibrina-agarosa que contenian fibroblastos, para obtener te-
jidos artificiales con células metabdlicamente activas que respondan a un campo
magnético.

La matriz de fibrina-agarosa promovié la interaccién con el tejido huésped cuando
los tejidos magnéticos se implantaron in vivo. Ademas, esta matriz evitd la agregacién
de las particulas, frente a la situacién observada cuando se inyectaron subcutinea-
mente en forma de suspension acuosa. En ambos casos (implantacién de tejido; inyec-
cién de suspensiones), se produjo Gnicamente una reaccion inflamatoria aguda loca-
lizada y transitoria, sin afectar a los érganos distales. En definitiva, tanto las suspen-
siones de particulas Poli@Mag@PEG como los tejidos magnéticos que los contienen,
mostraron buena biocompatibilidad in vivo. Después de 21 dias, los compuestos y los
constructos tisulares no se reabsorbieron completamente y, ademas, mantenian su
respuesta magnética.

En vista delos resultados, podemos concluir que se han obtenido particulas nano-
compuestas con propiedades magnéticas y biocompatibilidad idéneas para futuras
aplicaciones en el campo de la ingenieria tisular. Una de sus aplicaciones mas pro-
metedoras es la generacién de tejidos artificiales cuyas propiedades mecdnicas sean
modulables a distancia mediante campos magnéticos externos.
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RESUMEN

En este capitulo, se estudia el efecto de la concentracién de nanoparticulas magné-
ticas sobre las propiedades fisicas de hidrogeles magnéticos. Estos hidrogeles mag-
néticos consisten en una red polimérica de fibras de fibrina, con nanoparticulas
magnéticas unidas a las fibras. Se preparan mediante polimerizacién de una mezcla
formada por plasma humano y particulas magnéticas que poseen grupos OH" en su-
perficie. El estudio microscépico muestra que los hidrogeles magnéticos presentan
unos clasteres que actiian como sitios de unién, conectando varias fibras de fibrina.
Por el contrario, en los hidrogeles no magnéticos solo se observan uniones entre pa-
res de fibras. El andlisis de las propiedades reolégicas demuestra que tanto el médulo
de rigidez como los médulos viscoelasticos aumentan con el contenido de nanopar-
ticulas, siguiendo una funcién cuadratica. Ademas, el estudio de la cinética de geli-
ficacién demuestra que el tiempo necesario para que se forme el gel disminuye en
presencia de nanoparticulas magnéticas, puesto que estas actian como puntos de
union para el entrecruzamiento de la fibrina.

Se ha desarrollado un modelo tedrico semicuantitativo para explicar las propie-
dades mecdnicas de los hidrogeles magnéticos. Este modelo se basa en la formacién
de uniones entre los grupos positivos presentes en los mondémeros de fibrina y los
grupos OH presentes en la superficie de las particulas. Dichas uniones dan lugar a
clasteres densos que refuerzan el hidrogel desde el punto de vista mecanico.

Para completar la caracterizacion de los hidrogeles no magnéticos y magnéticos,
y teniendo en cuenta que una de las posibles aplicaciones es en el campo de la inge-
nierfa tisular, se estudia su biocompatibilidad ex vivo e in vivo. En ambos hidrogeles es
viable la proliferacién ex vivo de fibroblastos y, ademds su implantacién in vivo no
influye de forma negativa en el organismo de los animales empleados en el estudio.
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3.1 Introduccion

Los hidrogeles estan formados por cadenas poliméricas entrecruzadas en el seno de
una disolucién acuosa. Su caracteristica principal reside en la versatilidad de sus
propiedades fisico-quimicas y en su biocompatibilidad. Basta modificar la composi-
cién quimica o el protocolo de preparacion del gel para conseguir geles con caracte-
risticas muy diferentes. Por ello, son materiales que potencialmente poseen aplica-
ciones en muy diversos campos de la ciencia y la tecnologia y, en particular, en el
campo de la biomedicina."* De hecho, en ingenieria tisular, se emplean los hidroge-
les para mimetizar la matriz extracelular de distintos tejidos nativos como los de cér-
nea, mucosa oral, cartilago, nervio periférico o vejiga.*” De igual modo, los hidrogeles
porosos se vienen utilizando para liberacién controlada o localizada de farmacos o
bien, aprovechando su red de microcanales, para generar estructuras microliticas en
las que efectuar cultivos celulares en condiciones de flujo controlado de metabolitos.®*

El estudio experimental de las propiedades reoldgicas de los hidrogeles es un
campo de investigacién muy activo,”™ en el que se presentan algunos retos impor-
tantes dado que, mientras se realizan las medidas, los geles pueden sufrir cambios
en su estructura,” pérdida de disolvente® y efectos de deslizamiento en las superfi-
cies de medida.™*

La mayor parte de los trabajos publicados se centran principalmente en la medida
del médulo de almacenamiento, en la cinética de gelificacién y en el estudio de la
transicién sol-gel.”>*** De todos ellos, resultan especialmente interesantes los dedi-
cados a determinar el tiempo de gelificacion. Este se produce en el instante en que
el entrecruzamiento progresivo de las cadenas de polimero provoca la transicién de
liquido viscoelastico a sélido viscoelastico.?® Se han empleado numerosos métodos
para detectar el punto de gelificacion. Cabe destacar dos de ellos:

i) En el primero, el punto de gelificacién se identifica con el tiempo necesario para
que en las curvas de gelificaciéon (en oscilometria, se miden el médulo de almacena-
miento G’y el médulo de pérdidas G”en funcién del tiempo, a una frecuencia dada)
se produzca el corte entre G’y G”. Aunque es uno de los métodos mas usados, solo es
correcto en el caso de que G’(w) = G”(w) para cualquier valor de la frecuencia de osci-
lacién @

ii) El segundo, conocido como criterio de Winter y Chambon, es un método mds
general, en el que se estima el tiempo de gelificacion como aquel en el que la tangente
de pérdidas (tan 6= G”/G’) es independiente de la frecuencia.** A su vez, para aplicar
este criterio, se pueden seguir principalmente dos procedimientos experimentales.
El primero consiste en realizar medidas de los médulos viscoelasticos en funcién del
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tiempo, para distintos valores de frecuencia. Esto implica cambiar de muestra para
cada frecuencia ensayada, con el consiguiente riesgo para la reproducibilidad de las
medidas y, ademas, requiere consumir mucho tiempo. El segundo procedimiento es
la Espectroscopia Mecdnica con Transformada de Fourier (FTMS, Fourier Transform
Mechanical Spectroscopy). En este, la muestra se somete simultineamente a varias os-
cilaciones armonicas, en forma de onda compuesta, y se analiza posteriormente la
respuesta por Transformada de Fourier.”” > > Una alternativa a la FTMS es la Reo-
metria de Fourier Optima, dénde la muestra se somete a una sefial multifrecuencia
con ondas moduladas en frecuencia.’® s

Ademas de polimero y agua, los hidrogeles pueden contener otros materiales que
modifiquen sus propiedades, como nano- o microparticulas sintéticas. A partir de
ahora, nos vamos a referir a estos materiales como hidrogeles nanocompuestos, o
incluso como hidrogeles bio-nano-compuestos si todos sus componentes son mate-
riales biocompatibles. Un ejemplo de hidrogeles nanocompuestos son los llamados
hidrogeles magnéticos o ferrogeles, que se caracterizan por contener particulas
magnéticas dispersas en la matriz polimérica.”® La presencia de material magnético
permite su deteccidén y control sin contacto directo con el ferrogel.”*° Esto repre-
senta una ventaja considerable frente a los hidrogeles no magnéticos, lo que explica
el creciente interés que despiertan estos materiales.**#¢

En trabajos recientes, se destacan las ventajas que pueden ofrecer los hidrogeles
magnéticos frente a los no magnéticos, entre ellos cabe destacar las que se describen
a continuacién. La presencia de particulas magnéticas permite la visualizacion y se-
guimiento in vivo de los hidrogeles mediante resonancia magnética.*” Ademas, los
experimentos ex vivo sugieren que la presencia de material magnético dentro del hi-
drogel estimula la adhesién y la proliferacién celular.?*4” Por ejemplo, se ha demos-
trado recientemente que si se aplica a un ferrogel un campo magnético estdtico, se
obtiene un efecto sinérgico en la diferenciacion de osteoblastos primarios de crianeo
de ratén.*® Asimismo, para aplicaciones in vivo se ha sugerido que, en geles con na-
noparticulas magnéticas (NPM) funcionalizadas, las particulas se pueden guiar
desde la zona en que se inyectan hasta otra zona diana mediante un campo magné-
tico externo.’> 3> Desde el punto de vista de las aplicaciones en ingenieria tisular,
esto representa una estrategia interesante para guiar y concentrar factores de creci-
miento, firmacos y células, que se encuentren unidos a las NPM inyectadas. Por al-
timo, mencionar que recientemente se han preparado ferrogeles ttiles como matri-
ces extracelulares, para generar tejidos artificiales, cuyas propiedades mecanicas se
pueden controlar mediante campos magnéticos externos.*” > De esta forma se po-
drian ajustar las propiedades mecdnicas de los ferrogeles, para adaptarlas a las del
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tejido nativo que se pretenda regenerar, lo que representa una ventaja Ginica con res-
pecto a los hidrogeles no magnéticos.

En trabajos previos de nuestro grupo, se ha demostrado que, incluso en ausencia
de un campo magnético aplicado, se produce un incremento importante en los mo-
dulos mecanicos de los ferrogeles con respecto a los de los geles sin NPM.*” %45 Por
ejemplo, el médulo de almacenamiento en hidrogeles de fibrina-agarosa (con frac-
cién de volumen de NPM del 1 %) aumenta en un factor 2 - 3 respecto al que poseen
los mismos hidrogeles sin particulas magnéticas.?” >4 Para descartar que este au-
mento tuviese relacion con el cardcter magnético de las particulas, se prepararon hi-
drogeles con la misma fraccién de volumen de particulas no magnéticas y se obtuvo
un incremento similar en G’ Este aumento fue mucho mayor que el que predice la
mecanica clasica de materiales compuestos para una matriz continua con inclusiones
esféricas completamente rigidas.* En consecuencia, su origen debe estar en los cam-
bios inducidos en la red polimérica interna de los hidrogeles cuando se embeben na-
noparticulas en su interior.

Teniendo en cuenta lo anterior, el objetivo de este capitulo es determinar las pro-
piedades mecdnicas de los ferrogeles y relacionarlas con la estructura que poseen a
escala microscépica. Para centrarnos exclusivamente en la interaccién entre las na-
noparticulas y la fibrina, se investigd este sistema con la composicién mds simple
posible. Por eso, para formular los geles, no se afiadi6 agarosa, dado que este polisa-
carido (empleado en los hidrogeles descritos en el capitulo anterior) solo tenia en
principio la funcién de proporcionar mayor consistencia a los hidrogeles. Se prepa-
raron hidrogeles de fibrina con diferentes concentraciones de NPM y se analizaron:
apariencia macroscopica, estructura microscopica, grado de hidratacién, propieda-
des reoldgicas y tiempo de gelificacién. Como se demostrard a continuacién, se han
hallado cambios considerables en las propiedades macroscépicas de los geles cuando
se aumenta la concentracién de particulas magnéticas. Dichos cambios se pueden atri-
buir a las modificaciones observadas en la estructura de los geles a escala microscopica.

3.2 Materiales y métodos

3.2.1 Materiales

Para preparar los hidrogeles se usé plasma humano, obtenido de donantes de san-
gre, proporcionado por el Biobanco de Granada (Sistema Sanitario Pablico de Anda-
lucia, Junta de Andalucia). Las alicuotas de plasma se descongelaron en un bafio ter-
mostatico a 37 °C durante 10 minutos, inmediatamente antes de su uso.

Como fase sélida magnética, se usaron nanoparticulas MagP-OH® suministradas
por nanoMyP® (Espafia), descritas en un trabajo anterior.” Estas particulas estaban
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compuestas por un nicleo magnético multicristalino de éxido de hierro (90 % v/v) y
una capa polimérica (10 % v/v) (ver Figura 3.1). El didmetro hidrodindmico medio de
las nanoparticulas MagP-OH® era de 110 nm. Este se midié mediante dispersion de
luz dindmica usando un equipo Zetasizer (Malvern Instruments, EE.UU.). La capa
polimérica estaba compuestas por un 54 % en peso de metacrilato de metilo, 15 % en
peso de metacrilato de hidroxietilo y 31 % en peso de dimetacrilato de etilenglicol.
Como consecuencia de este recubrimiento polimérico, las particulas MagP-OH® es-
taban funcionalizadas en superficie con grupos hidroxilo.

200 Rm

Figura 3.1. Imagen de microscopia electrénica de transmisién de las nanoparticulas MagP-OH.

También se usé tampdn PBS (fosfato salino suplementado con cloruro de mag-
nesio y cloruro de calcio; nombre comercial Dulbecco’s Phosphate Buffered Saline,
Sigma-Aldrich, Espafia). Ademas, se usé una disolucién de CaCl, de 0,02 g/mL para
iniciar el entrecruzamiento del fibrindgeno presente en el plasma. Para preparar la
disolucién de CaCl,, se usé cloruro de calcio deshidratado (Sigma Ultra, 99 % de pu-
reza) suministrado por Sigma-Aldrich y agua desionizada (Milli-Q, Millipore, Fran-
cia). También se utiliz6 una disolucion de acido tranexdmico (Amchafibrina en com-
primidos de 500 mg, Rottapharm) en agua Milli-Q a una concentracién de 0,1 g/mL
para evitar la fibrindlisis del hidrogel.

3.2.2 Preparacion delos hidrogeles no magnéticos y magnéticos

Los hidrogeles no magnéticos se prepararon segin el protocolo descrito por Alami-
nos y cols (2006).° Para preparar 5 mL de hidrogel, se mezclaron 3,8 mL de plasma
con 875 pL de tampdn PBS, 75 pL de 4cido tranexdmico y 250 pL de disolucién de
CaCl, al 2 % (peso/volumen). Esta disolucion de CaCl, se afiade en dltimo lugar por-
que el calcio activa el proceso de polimerizacién de la fibrina. Por dltimo, la mezcla
se vierte en una placa de cultivo de 35 mm de didmetro. Pasadas 2 horas desde el
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inicio de la gelificacién, se afiladian 5 mL de PBS al hidrogel para evitar que se deshi-
dratara. Los hidrogeles se mantuvieron bajo condiciones de cultivo celular (37 °C, at-
mosfera con 5 % de CO,) durante 24 horas. Fue necesario someter los geles (sin célu-
las) a estas condiciones especificas para asegurar que son adecuados como medio de
cultivo celular.

También se prepararon hidrogeles magnéticos modificando ligeramente el pro-
tocolo anterior. La modificacién consistié en dispersar la cantidad correspondiente
de nanoparticulas MagP-OH® en la disolucién de PBS inicial, obteniéndose una sus-
pensién de nanoparticulas con un volumen final de 875 pL. Las fracciones de volu-
men de nanoparticulas MagP-OH® se encontraban entre el 0,1 % y el 1 %.

3.2.3 Estructura macroscopica deloshidrogeles

Para analizar las caracteristicas estructurales a escala macroscépica de los hidroge-
les se usé un microscopio 6ptico (Nikon, SMZ800) con magnificacién 5x. Se utilizd
una cdmara CCD (Pixelink, Canadd) conectada al microscopio para fotografiar los
hidrogeles de fibrina y los ferrogeles compuestos por particulas MagP-OH®y fibrina.

3.2.4 Hidratacion deloshidrogeles

Se realizaron medidas de hidratacién y deshidratacién para evaluar indirectamente
la densidad de entrecruzamientoy la porosidad de los distintos hidrogeles. Para ello,
se usaron hidrogeles que no se habian manipulado durante las 24 horas siguientes a
su preparacién. El procedimiento constaba de los siguientes pasos:

i)  Los hidrogeles, que estaban sumergidos en PBS, se separaron cuidadosamente
de las paredes de la placa de cultivo usando una espatula de plastico.

ii) Seelimind todo el PBS sobrenadante con una pipeta.

iii) Se midi6 la masa de la placa de cultivo conteniendo el hidrogel y la masa de
la placa de cultivo vacia, para conocer la masa del hidrogel.

iv) Por @ltimo, se obtuvo el residuo seco (masa después de deshidrataciéon com-
pleta) de los hidrogeles manteniéndolos en un horno a 37 °C durante 24 horas.

Este estudio se realiz6 tinicamente para los hidrogeles que presentaron una es-
tructura macroscépica homogénea y que no se rompian por simple manipulacién.
Para cada hidrogel, con una concentracién diferente de NPM, se hicieron estas me-
didas al menos 3 veces, usando cada vez un gel no manipulado previamente. Los re-
sultados que se indican mas adelante corresponden a la media y desviacién estindar
de cada serie de medidas. A partir de estos datos, se obtuvo el grado de hinchamiento



Hidrogeles Magnéticos para Aplicaciones Biomédicas:
82 Estudio de su Biocompatibilidad y Propiedades Viscoelasticas

(Q) de los hidrogeles. En general, el grado de hinchamiento en un hidrogel se calcula
mediante:*

Q=-*t Ec. 3.1)

donde V, es el volumen de polimero en el hidrogel, V; es el volumen del liquido portador.

Para calcular Q, se procedi6 como se describe continuacién. En primer lugar, se
aproximé la masa de polimero de fibrina ala masa media de fibrinégeno en el plasma
humano: 2 g/L.5* Luego, se calcul el volumen de polimero teniendo en cuenta la den-
sidad de las proteinas, que generalmente es igual a 1,35 g/mL, independientemente
de la naturaleza de la proteina y de su peso molecular.” De esta manera, se puedo esti-
mar el volumen de polimero en el hidrogel: V,= 5,6 pL. Entonces, sabiendo el volumen
total de cada uno de los hidrogeles, se calculé Q como:

Q:—T mp Ec. (3.2)

donde V;es el volumen total de hidrogel y V,,, es el volumen de nanoparticulas mag-
néticas que contiene el hidrogel. Vr se obtuvo a partir de la masa de los hidrogeles,
suponiendo una densidad de 1 g/mL, puesto que el agua es su principal constituyente.

3.2.5 Estructura microscopica deloshidrogeles

Para analizar la estructura microscépica de las muestras, estas se prepararon con la
técnica de Secado en Punto Critico (CDP, Critical Point Drying) que permite conser-
var la estructura original de la muestra. Esta técnica consta de dos fases:

i)  Sustitucién del agua de la muestra por diéxido de carbono para evitar la al-
teracion de las muestras durante el proceso.

ii) Eliminacién del diéxido de carbono aumentando la temperatura y la presién
para alcanzar el punto critico.

Después de preparar las muestras con este protocolo, se analizé la estructura in-
terna de los hidrogeles usando un Microscopio Electrénico de Barrido de Emisién de
Campo Ambiental, Quanta 650 (FEI, Field-Emission Environmental Scanning Electron
Microscope; Centro de Instrumentacién Cientifica de la Universidad de Granada).
Para determinar diferencias en la composicidn, se usé un detector de retrodisper-
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sién circular. Este permite detectar diferencias en la composicién del material ob-
servado en un mismo plano ya que, con esta técnica, los elementos mas densos apa-
recen mas brillantes.

3.2.6 Caracterizacion reologica deloshidrogeles

Se determinaron las propiedades mecanicas de los hidrogeles con un reémetro
Haake MARS III de esfuerzo controlado (Thermo Fisher Scientific, Waltham, MA,
USA), a una temperatura de 37 °C. Desde que se preparan los geles en las placas de
cultivo, estos ya poseen forma de disco (didmetro 3,5 cm) que es la geometria de me-
dida que se utilizard en el reémetro. La geometria de medida del redmetro es la de-
nominada placa-placa o plato-plato, formada por una superficie plana fija y otra que
es un disco rotor de 3,5 cm de didmetro. La superficie del disco rotor, en contacto con
la muestra, es rugosa para evitar el deslizamiento en sus superficies. Las placasy la
sujecién del eje del rotor al eje de rotacién del reémetro son de titanio (sensor P35Ti
L, Thermo Fisher Scientific, Waltham, MA, EE. UU.).

Para realizar las medidas reoldgicas, se extrajeron los hidrogeles de las placas de
cultivo e inmediatamente se depositaron en el plato inferior fijo del reémetro. Des-
pués, se ajusto el plato rotor del reémetro hasta que entrase en contacto con el hidro-
gel, sin llegar a comprimirlo. Para ello, se mantuvo una fuerza normal entre rotor y
muestra de 0,5 N. El espesor correspondiente para la muestra fue aproximadamente
de 200 pm en todos los casos (con una desviacién menor del 5 %). Se usé una muestra
nueva para cada una de las medidas y se realizaron en atmésfera hiimeda para evitar
que se secaran durante el tiempo de medida. Se determinaron las propiedades reo-
légicas de los hidrogeles bajo esfuerzo de cizalla constante y también bajo deforma-
cién de cizalla oscilatoria, como se describe a continuacidn.

3.2.6.1 Comportamiento bajo esfuerzo de cizalla constante

Las muestras se sometieron a un esfuerzo de cizalla constante y se registré la defor-
macién de la muestra durante los primeros 600 segundos. Como se muestra en la
Figura 3.2, para cada valor de esfuerzo de cizalla, la deformacién aumenta bastante
rapido durante los primeros 50-100 segundos, tendiendo a un valor constante para
tiempos superiores. Por este motivo, se tomd el valor medio en los 100 Gltimos se-
gundos en las curvas como las representadas en la Figura 3.2 como valor representa-
tivo de la deformacién alcanzada para cada esfuerzo aplicado. Estas medidas se rea-
lizaron para esfuerzos de cizalla comprendidos entre 0,1y 4 Pa. A partir de la pen-
diente inicial de las correspondientes curvas esfuerzo-deformacién se estimé el mo-
dulo de rigidez de los hidrogeles.
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Figura3.2. Deformaci6n de un hidrogel de fibrina no magnético en funcién del tiempo, bajo la accién
de un esfuerzo de cizalla constante. Los valores de esfuerzo aplicado se indican en la leyenda.

3.2.6.2 Comportamiento bajo deformacion de cizalla oscilatoria

Las muestras se sometieron a una deformacién de cizalla sinusoidal. Se realizaron
dos tipos de ensayos, dependiendo de si se mantenia constante la amplitud o la fre-
cuencia de la deformacién, que son los siguientes. (i) Barrido de amplitud, en el que
se mantuvo el valor de la frecuencia en 1 Hz y se varié la amplitud de la deformacién,
logaritmicamente espaciada, en el rango de 0,005 - 2,0. Con estas pruebas se obtuvo
la zona viscoelastica lineal (ZVL), que es la zona en la que el esfuerzo medido también
sigue una sinusoide de la misma frecuencia que la deformacién, pero con un desfase
angular. (ii) Barrido de frecuencia, en el que se fijé la amplitud de la deformacién de
cizalla en un valor que estuviera dentro de la ZVLy su frecuencia se varié linealmente
espaciada en el rango de 0 a 10 Hz.

3.2.7 Cinética de gelificacion mediante medidas reologicas

Para finalizar la caracterizacion reolégica de los hidrogeles, se estudié la cinética de
formacién del gel, aplicando el criterio de Winter y Chambon, mediante la técnica
FTMS. Para llevarlo a cabo, se usé un reémetro de esfuerzo controlado Haake MARS
I11, con geometria de medida de doble cono-plato de 60 mm de didmetro y un angulo
de 2°, fabricado en titanio (sensor DC60/2° Ti L, Thermo Fisher Scientific, Waltham,
MA, EE. UU.). La temperatura de las muestras se mantuvo a 37 °C durante toda la
medida con ayuda de un bafio termostatico. En estos experimentos, los hidrogeles
se prepararon dentro del portamuestras de doble cono-plato, ajustando el protocolo
descrito en el apartado 3.2.2 para obtener un volumen final de gel de 8 mL. La mezcla
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pre-gel se vertid en el portamuestras inmediatamente después de su preparaciéon y
se inicié la medida lo mas rdpidamente posible. Durante todo el experimento, las
muestras se sometieron a una sefial oscilatoria, resultado de la combinacién de una
oscilacién sinusoidal con algunos de sus armoénicos. De esta manera, se obtuvieron los
pardmetros viscoeldsticos dindmicos para cada frecuencia, por comparacién de las for-
mas de onda de entrada y salida mediante Transformada de Fourier. Para ello, se utilizé
el Software Haake RheoWin 4.60.0001 de Thermo Fisher Scientific. Para no exceder
la ZVL, se fijé la amplitud resultante (suma de las correspondientes a todos los arméni-
cos) en un valor de 0,7 Pa. Se trabaj6 en un rango de frecuencias entre 1y 10 Hz.

3.2.8 Ensayos de biocompatibilidad exvivo

Con el fin de comprobar la biocompatibilidad ex vivo, tanto de los hidrogeles no mag-
néticos como de los ferrogeles, se realizaron ensayos de viabilidad celular. Para ello,
se aislaron fibroblastos humanos de donantes sanos. Se mantuvieron en cultivo y se
expandieron hasta el quinto pase de cultivo celular. Una vez obtenido el nimero de
células necesarias, se prepararon hidrogeles no magnéticos y magnéticos que conte-
nian fibroblastos en su interior con una densidad celular de 1,3 x 10° células-mL™. Para
la preparacién se siguieron los protocolos ya descritos en bibliografia.***” Los hidro-
geles con células se mantuvieron en condiciones de cultivo 37 °Cy 5 % de CO,) y en
medio de cultivo DMEM, suplementado con una solucién de antibidticos y antimi-
c6ticos, y con un 10 % de suero bovino fetal (todo ello suministrado por Sigma-Al-
drich, Alemania). Después de 48 h, se evalud la biocompatibilidad ex vivo mediante
ensayos histolégicos y de cuantificacion de ADN descritos en las Refs. 56-58.

Para los andlisis histolégicos e histoquimicos, los hidrogeles se mantuvieron du-
rante 24 h a temperatura ambiente con formaldehido neutro tamponado al 3 - 4 %.
Después se deshidrataron las muestras, se lavaron e incluyeron en parafina, y se cor-
taron en laminas de 5 pm. En dltimo lugar, se elimind la parafina de las ldminasy se
realizaron dos tinciones histoldgicas: primero, con hematoxilina-eosina para iden-
tificar la fibrina; en segundo lugar, se utilizé el método Perls’ para identificar los io-
nes férricos presentes en las NPM dentro del hidrogel.*¢

Para determinar cuantitativamente el posible dafio irreversible causado en la
membrana celular, se cuantificé el ADN liberado al medio extracelular mediante es-
pectrofotometria.’®*® Para ello, después de 48 h de cultivo, se extrajo el sobrenadante
(medio de cultivo) de cada una de las muestras, se guardé en tubos Eppendorf'y se
midio la concentracién de ADN con un Espectrofotémetro UV-VIS NanoDrop 2000
(Thermo Fisher Scientific). Se midieron cuatro muestras de cada grupo experimen-
taly se realizaron tres determinaciones de ADN por muestra. Como control negativo,
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se incubaron constructos con Tritdn x-100 al 2 %, para cada grupo experimental. Ade-
mas, como control técnico positivo, se realizé un cultivo de células en 2D y también
se cuantificé el ADN; en este caso, como control técnico negativo, se usé un cultivo
de células en 2D incubado con Tritdn x-100 al 2%. En ltimo lugar, se determing el
ADN presente en el medio de cultivo y se resté este valor a los resultados obtenidos en
los hidrogeles con células y el cultivo celular en 2D.

3.2.8.1 Analisis estadistico

Para determinar el impacto causado por la incorporacién de NPM en los hidrogeles
de fibrina, se analizaron estadisticamente los valores de ADN obtenidos. Se sometie-
ron las variables al test Shaphiro-Wilk para contrastar la normalidad del conjunto de
datos, y se usé la prueba de la t de Student para comparaciones estadisticas entre los
distintos grupos experimentales. Todos los datos se presentan como media + desvia-
cién estandar. Ademas se usé el software SPSS v16.00 para comparaciones estadisti-
cas, considerandose los valores p < 0,05 como estadisticamente significativos.

3.2.8.2 Declaracion ética

Este estudio fue aprobado por el Comité de Etica de la Universidad de Granada. Cada
uno de los donantes de tejido necesarios para la obtencién de un cultivo de fibroblas-
tos firmé un formulario de consentimiento para el estudio.

3.2.9 Andlisis de biocompatibilidad in vivo

Una vez probada la biocompatibilidad ex vivo (ver apartado 3.3.6), se procedié a rea-
lizar ensayos de biocompatibilidad in vivo.

Para ello, se usaron 15 ratas Wistar macho, de tres semanas de edad y cuyo peso
oscilaba entre 200-300 gramos. La Unidad Experimental del Hospital Universitario
Virgen de las Nieves en Granada (Espaiia) fue la responsable de proporcionar los ani-
males y cuidarlos durante las 5 semanas que durd el experimento. Se realizaron tres
grupos experimentales que se describen a continuacién:

i)  Cincoanimales, alos que no seles realizé ninguna intervencién, como control.

ii) Aotross animales, se les practicé una intervencién quirdrgica para insertar
en el tejido conectivo subcutidneo de las patas delanteras unos discos de 5
mm de didmetro de hidrogel de fibrina.

iii) Otros 5 animales fueron intervenidos quirdrgicamente para insertar unos
discos de hidrogeles de fibrina con 0,5 % en volumen de NPM, en el mismo
lugar que se hizo para el grupo (ii).
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Los animales se mantuvieron, en jaulas estindar para ratas, a temperatura am-
biente controlada de 21 + 1 °C, con ciclos de luz/oscuridad de 12 horas, y se alimenta-
ron con aguay comida ad libitum. Posteriormente, se les sacrificé mediante sobredo-
sis de anestesia, seguido de perfusion intracardiaca fijativa.

Para estudiar el efecto de las nanoparticulas en los animales, se realizaron andli-
sis histoldgicos e histoquimicos de diferentes tejidos biolégicos de higado, bazo y
rifién, asi como de la zona de implante. Para ello, los tejidos se fijaron durante 24 h a
temperatura ambiente con formaldehido neutro tamponado al 3 - 4 %, posterior-
mente se incluyeron en parafina, y se cortaron en liminas de 5 pum. En dltimo lugar,
se elimind la parafina y se realizaron los mismos ensayos histoquimicos descritos en
el apartado 3.2.8 para los ensayos ex vivo, es decir, con tinciones de hematoxilina-
eosina para identificar fibrina y ensayo Perls’ para identificar las NPM en el hidrogel.

3.2.9.1 Declaracion ética

La caracterizacion in vivo se realizé siguiendo las directrices de la Unién Europea y
del Gobierno de Espana, para el cuidado ético de animales (Directiva UE no. 63/2010,
RD 53/2013). El Comité Etico de la Universidad de Granada aprobé los experimento
in vivo, en el marco de referencia del proyecto de investigacion FIS PI14-1343, finan-
ciado por el MINECO del gobierno de Espafia y por el Fondo Europeo de Desarrollo
Regional (FEDER).

3.3 Resultados

3.3.1 Estructura macroscopica de los hidrogeles

A simple vista, se observé que los hidrogeles sin NPM presentaban un color amarillo
semitransparente debido al plasma humano usado para su preparacién -véase Figura
3.3 (2). También a simple vista, los hidrogeles magnéticos presentan un color marrén
debido a las particulas magnéticas dispersas en el interior de la matriz polimérica
(Figura 3.3 (b)) y, cuando se observan con un microscopio 4ptico, presentan un aspecto
uniforme —véase que en Figura 3.3 (¢) no se aprecia ninguna homogeneidad.

En particular, se observd que los hidrogeles con una concentracién de NPM igual
o superior al 0,5 % en volumen tenian grumos y eran muy fragiles, haciendo imposi-
ble su manipulacién. Sin embargo, los hidrogeles cuya concentracién de NPM era
inferior al 0,5 % en volumen, presentaban un aspecto homogéneo y una buena con-
sistencia, por lo que se podian manipular sin problema. Por ello, se estudiaron sola-
mente los hidrogeles con una concentraciéon de NPM inferior al o,5 %.
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Figura3.3. Imigenes de un hidrogel no magnético (a) y de un hidrogel magnético con fraccién de volu-
men de NPM del 0,3 %. (c) Imagen de microscopia éptica de un hidrogel magnético al 0,2 % de NPM.

3.3.2 Hidratacion delos hidrogeles

Una vez preparados los hidrogeles, se observ que los que contenian una concentra-
cién de NPM del 0,1 0 del 0,2 % poseian una masa considerablemente mayor que los
hidrogeles sin particulas magnéticas (ver columna W; en Tabla 3.1). Ademads, a me-
dida que aumentaba la concentracién de NPM, por encima del 0,2 %, la masa de las
muestras disminuia alcanzando valores similares a los de los hidrogeles no magné-
ticos. La masa de hidrogel mas alta se obtuvo para una concentracién del 0,1 % en
NPM, aunque no habia una diferencia significativa respecto a la masa del hidrogel al
0,2 %. Dado que el principal componente de estos hidrogeles era agua (véase en Tabla
3.1 que W, es muy pequeifio frente a W;), podemos decir que las diferencias en masa
de los hidrogeles hidratados se debia al contenido en agua. El contenido de agua re-
sulté mucho mayor en los hidrogeles con el 0,1 0 con el 0,2 % de NPM (valores W,/W;
mas bajos en Tabla 3.1) que para los hidrogeles magnéticos con mayor concentracién
de sélidos (0,3 % y 0,4 %) y, también, mayor que en los hidrogeles no magnéticos.
Ademas, la diferencia de masa de los distintos residuos secos (véase W;en Tabla 3.1)
era minima, y estadisticamente no significativa, debido a la eliminacién del agua.

Para el grado de hidratacién, podemos llegar a las mismas conclusiones (valores
de Q enlaTabla 3.1). Este parametro nos da una idea de la capacidad que posee la red
polimérica para hidratarse, ademds de indicar indirectamente la porosidad maxima
alcanzada. Los valores tan altos de Q indican que existe un elevado grado de hincha-
miento, tanto para los hidrogeles magnéticos como para los no magnéticos. Los va-
lores de Q obtenidos (en torno a 500) son 5 veces mayores que los valores maximos
calculados por Messing y colaboradores para ferrogeles de poliacrilamida.”* En
cuanto a la dependencia no monoténa del grado de hidratacién con respecto a la
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concentracién de NPM, se puede explicar suponiendo que las NPM actian como nu-
dos en la polimerizacién de la fibrina, abriendo la red polimérica y dando lugar a una
estructura mas porosa cuando la concentracién de NPM era de 0,1 %y 0,2 %. Luego,
a medida que vamos incrementando la concentracién de NPM (0,3 % y 0,4 %), los
nudos adicionales crean una estructura mas densa y, por tanto, menos porosa, que
hace que disminuya el grado de hidratacion.

Tabla 3.1. Datos experimentales de los ensayos de hidratacién de los hidrogeles. Se incluye la masa
inicial (W;) y el grado de hidratacién (Q) de los hidrogeles después de 24 horas de incubacién a 37
°C, asf como la masa tras su deshidratacién completa (Wy). El valor méaximo de Q se obtiene para el
hidrogel de fibrina con 0,1 % vol. de NPM.

Concentracién de NPM (% vol.) W; (mg) Q) Wi (mg) Wi/ W; (%)
) 2630 + 230 470 + 40 86 +25 3,3+1,2
o1 3800 +300 680 + 50 112 +17 2,9+0,7
0,2 3560 + 200 640 + 40 04 +22 2,6 +0,8
0,3 2540 *+ 210 450 £ 40 117 £ 14 4,6 £0,9
0,4 2600 + 400 460 + 70 123415 4,7+1,3

3.3.3 Microestructura delos hidrogeles

Para comprobar la hipétesis planteada en el apartado 3.3.2, sobre que las NPM actian
como nudos de la red de fibrina, se observaron los hidrogeles no magnéticos y magné-
ticos mediante microscopia electrénica de barrido (SEM, Scanning Electron Microscopy).

En los hidrogeles no magnéticos, se observaron fibras de fibrina formando una
red bastante densa. En esta red las uniones entre distintas fibras se deben a interac-
ciones entre pares de las mismas, provocando la formacién de una red muy com-
pacta como se muestra en la Figura 3.4 (a). Sin embargo, para los hidrogeles magné-
ticos (Figura 3.4 (b)), la estructura es mucho mds abierta, con nudos formados por
agregados de NPM y fibrina: en el plano de observacidn, se ven los elementos densos
mas brillantes, lo que nos permite detectar la presencia de NPM. Estos nudos, que
provocan el entrecruzamiento entre cadenas de fibrina, favorecen la formacién de
una estructura mas abierta, evitando que colapse la red polimérica. Ademas, esos
nudos, dan lugar a una estructura muy homogénea, con una gran porosidad y una
gran capacidad de hidratacién en comparacién con los hidrogeles no magnéticos.

Se observaron mediante SEM todos los hidrogeles magnéticos, con una concen-
tracién de NPM menor del 0,5 %, y se comprobd que en todos los casos existia una
microestructura similar. Por otro lado, en hidrogeles con concentracién de NPM
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igual o mayor del 0,5 %, se observé que la estructura predominante estaba formada
por una gran cantidad de agregados de NPM dispersos en la red polimérica. Esto es
consistente con la observacién macroscdpica, ya que para elevadas concentraciones
de NPM se obtuvieron geles mucho mas fragiles y con grumos.

Figura3.4. Imagenes obtenidas por SEM de: (a) hidrogeles no magnéticos, (b) hidrogeles magnéticos
preparados con una fraccién de volumen de NPM del 0,2 %. Longitud de la barra de escala 5 um.

3.3.4 Caracterizacion reologica delos hidrogeles
3.3.4.1 Comportamiento reoldgico bajo cizalla constante

Para caracterizar el comportamiento de los hidrogeles se midio la deformacién para
cada valor de esfuerzo de cizalla impuesto. En la Figura 3.5 podemos observar que,
para baja deformacidn, la relacién entre esfuerzo y deformacién es practicamente
lineal: la pendiente es el médulo de rigidez. El médulo de rigidez G aumenta con la
concentracién de NPM como se muestra en la Figura 3.6.

Elaumento en G es mucho mayor que el predicho por la férmula de Einstein para
particulas rigidas, o por la ecuacién de Krieger-Dougherty para particulas ligera-
mente deformables. En ambos casos, se predice una relacién lineal entre el médulo
derigidez yla fraccién de volumen de particulas.” Hay que tener en cuenta que estas
ecuaciones funcionan bien para dispersiones de particulas con movimiento brow-
niano (no ligadas a un polimero), que es lo que ocurre, por ejemplo, en hidrogeles
magnéticos compuestos por carragenanos y particulas de hierro.® En cambio, para
los ferrogeles utilizados en este trabajo, el incremento del médulo de rigidez con la
concentracién de NPM se ajusta a una funcién parabdlica, como predice el modelo teé-
rico que se presentard en el apartado 3.4.1.
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Figura 3.5. Curvas de esfuerzo de cizalla frente a deformacién en hidrogeles preparados con las con-
centraciones de NPM que se indican. Los simbolos representan los datos experimentales y las lineas
continuas corresponden con el ajuste lineal. Los datos experimentales se obtuvieron de curvas como
las que se muestran en la Figura 3.2.
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Figura 3.6. Médulo de rigidez de hidrogeles magnéticos para distintas concentraciones de NPM. Los
simbolos cuadrados representan los datos experimentales. La linea continua representa la predic-
cién tedrica segin la Ec. (3.12), tomando Go=75 Pay A=4,3 x 107 Pa.

3.3.4.2 Comportamiento reoldgico bajo esfuerzo de cizalla oscilatorio

Para caracterizar el comportamiento de los hidrogeles bajo deformacién de cizalla
oscilatoria, en primer lugar se realizaron ensayos en los que las muestras se some-
tieron a una deformacién oscilatoria con frecuencia constante (1 Hz) y amplitud de
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deformacion creciente. De estos ensayos, se obtuvieron los valores de los médulos
viscoelasticos G’y G”en funcién de la amplitud de la deformacién (j0). En la Figura
3.7, se muestra un ejemplo de las curvas de G’y G”en funcién de yo.
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Figura 3.7. Médulo de almacenamiento G’y médulo de pérdidas G”en funcién de la amplitud de la
deformacién por cizalla, a una frecuencia de 1 Hz, para un hidrogel magnético con una fraccién de
volumen del 0,2 % vol. de NPM.

En general, la forma de estas curvas es similar para los hidrogeles no magnéticos
y magnéticos. Principalmente, se observé que las curvas mostraban valores de G’y
G”aproximadamente constantes para valores pequefios de amplitud de deformacién
(0 < 0,03) en donde se sittia la zona viscoeldstica lineal, ZVL. Para valores mayores
de amplitud de deformacién, G’y G” disminuyen de manera progresiva cuando se
pasa a la zona viscoeldstica no lineal (ZVNL). Dentro de la ZVL, G’ tiene valores mu-
cho mayores que G” lo que indica que el material se comporta como un sélido vis-
coeldstico, lo esperado para un material polimérico entrecruzado. Por otro lado, para
valores muy altos de amplitud de deformacién (deformacién transversal mayor del
100 %), dentro de la ZVNL, se produce un cruce entre las curvas de G’y G” para un
valor de y por encima del que la energia disipada por rozamiento viscoso (propor-
cional a G”) es mayor que la energia eldstica almacenada (proporcional a G). Para
comparar los médulos viscoelasticos de los hidrogeles magnéticos y no magnéticos
se toman los valores de los médulos viscoelasticos, dentro de la ZVL, como los repre-
sentativos de cada hidrogel. En esta zona, ambos mddulos aumentaban con el con-
tenido en particulas como se muestra en la Figura 3.8, igual que ocurria con el mé-
dulo de rigidez (Figura 3.6). De hecho, el médulo de almacenamiento de los hidroge-
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les magnéticos para la maxima concentracién de NPM (0,4 % vol.) era aproximada-
mente 20 veces mayor que para los hidrogeles no magnéticos, aumento que también
se observo para el médulo de pérdidas.
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Figura 3.8. Médulo de almacenamiento (cuadrado negro) y médulo de pérdidas (circulo rojo) en funcién
dela concentracién de NPM en los hidrogeles. Los valores representados se han tomado dentro dela ZVL.

Ademis, hay otro pardmetro importante que se puede obtener de las curvas como
las de la Figura 3.7 que es la deformacion critica correspondiente al limite de la ZVL.
Muchos autores identifican la deformacién critica con el punto dénde el médulo de
almacenamiento se desvia un 10 % del valor obtenido en el plateau de la ZVL.* * Si-
guiendo este criterio, tenemos que el valor de la deformacién critica para un hidrogel
magnético con una concentracién de NPM al 0,1 % vol. es mayor que el de un hidrogel no
magnético (Tabla 3.2). Sin embargo, al aumentar la concentracién de NPM por en-
cima del 0,1 % vol., el valor de deformacidn critica tiende a disminuir (Tabla 3.2).

Tabla 3.2. Valores de amplitud de deformacién critica que marcan el inicio de la zona viscoeldstica no lineal.

Concentracién de Deformacién de ciza-
NPM (% vol.) 1la critica (-)
o) 0,060 + 0,011
o,1 0,087 + 0,009
0,2 0,067 + 0,007
0,3 0,045 + 0,005

0,4 0,0216 + 0,0022.
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Esta tendencia es similar a la que se obtuvo para los valores de Q (Tabla 3.1). Es im-
portante sefialar que recientemente se ha obtenido una tendencia no mondétona simi-
lar, al estudiar el médulo de almacenamiento en funcién de la deformacién de cizalla,
para hidrogeles coloidales.® En ese trabajo previo, se muestra también una dependen-
cia no mondtona, con una correlacién inversa respecto al espacio vacio en el gel. En
nuestro trabajo, se puede considerar que el incremento de la deformacién critica para
el 0,1 % de NPM se debe a cambios en la microestructura del hidrogel magnético (las
NPM hacen de nudos de entrecruzamiento) con respecto a hidrogeles no magnéticos
(solo se observan uniones entre fibras poliméricas). A medida que aumenta la concen-
tracién de NPM por encima del 0,1 % vol,, la red polimérica se hace cada vez menos
porosa y mds rigida, como demuestra la disminucién de la deformacién critica en fun-
cién de la concentracion de NPM. Igualmente, la hipétesis de que las particulas actiian
como nudos de una red de fibras poliméricas, podria justificar la dependencia parabé-
lica del médulo de almacenamiento respecto de la concentracién de NPM, como se dis-
cutird en el apartado 3.4.1.

10000 10000

——0 %; —®—0,1%; —&—0,2%;|(a) ——0%;—8—0,1%; —&—0,2 % (b)
o =
e —¥—03% —*—04% & oo =¥ —03% —*k—04%
© 1000 ] g tr—de—e el —— e — e deokok ©
S vV VYTVW VYV TYYW 2 T te—deAeAeche— R X K Ky
2 S 100y yyyvw—V VYV
o .3
] =
S 100] A A A-AMMMM——A—AAMA | o oA AAAMML A -AAdy,
2 T ©lg_s sosmm—u- 00N
B M B
= =

10 T T 1 T T
0,1 1 10 0,1 1 10
Frecuencia (Hz) Frecuencia (Hz)

Figura 3.9 Médulo de almacenamiento (a) y médulo de pérdidas (b) en funcién de la frecuencia para
hidrogeles de fibrina preparados a diferentes concentraciones de NPM (se indican en las grificas).

Ademads de los ensayos oscilatorios a una frecuencia fija y deformacion creciente,
que son ttiles para determinar la extensién de la ZVL, se realizaron ensayos oscila-
torios con una amplitud de deformacién constante (dentro de la ZVL) y una frecuen-
cia creciente. De estos ensayos, se obtuvieron los médulos viscoeldsticos en funcién de
la frecuencia, conocidos como oscilogramas. En los oscilogramas, G’ presenta una ten-
dencia ligeramente ascendente al aumentar la frecuencia —Figura 3.9 (a). En cuanto
a G”, se observd una tendencia creciente mas acentuada hasta valores de frecuencia
de 5 Hz, seguida de una disminucién para frecuencias superiores —-Figura 3.9 (b). Ade-
mas, para todas las concentraciones de NPM, G’ era mayor que G”en todo el rango de
frecuencia estudiado, como cabe esperar en hidrogeles poliméricos entrecruzados.®
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Cabe destacar el notable aumento en G’ (casi dos 6rdenes de magnitud) que se consi-
gue al embeber una cantidad relativamente baja (hasta 0,4 % vol.) de NPM en el gel de
fibrina lo que, como hemos comentado, no se corresponde con una simple mezcla sin
interaccién mutua entre particulas y cadenas poliméricas.

3.3.5 Cinética de gelificacion mediante medidas reoldgicas

Se estudid la cinética de gelificacion empleando el criterio de Winter y Chambon ba-
sado en la técnica FTMS. Se obtuvieron los médulos viscoelasticos dentro de la ZVL
en funcién del tiempo para distintas frecuencias (1-10 Hz) y se representé la tangente
de pérdidas (tan 6= G”/G’) en funcién del tiempo. El tiempo de gelificacién es aquel
en el que tan Ses independiente de la frecuencia (véase un ejemplo en la Figura 3.10).
Los resultados demuestran que el tiempo de gelificacién disminuye a medida que
aumenta la concentracién de NPM -Figura 3.11. Incluso para una concentracién de
NPM tan pequena como el 0,1 % en volumen, se produce una bajada del tiempo de
gelificacién hasta la mitad del que tenia el hidrogel no magnético. Esto se puede ex-
plicar asumiendo que, al afiadir NPM (en el rango 0,1 — 0,4 %) se produce un entre-
cruzamiento adicional entre las fibras de fibrina, dando lugar a una gelificacién pro-
gresivamente mds rapida.
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Figura 3.10. Tangente de pérdidas (tan 6§ = G”/G’) medida simultdneamente a diferentes frecuen-
cias mediante FTMS (Fourier Transform Mechanical Spectroscopy) para un hidrogel de fibrina no mag-
nético. Para los hidrogeles magnéticos se obtuvieron gréficas similares.
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Figura 3.11. Tiempo de gelificacién, de acuerdo al criterio de Winter Chambon, en funcién de la con-
centracién de NPM para hidrogeles de fibrina.

3.3.6 Biocompatibilidad exvivo

Se realizaron analisis histologicos en los que se comprobé que los fibroblastos se en-
capsularon correctamente tanto en los hidrogeles no magnéticos como en los mag-
néticos. Después de 48 h en condiciones de cultivo, las células mostraron su tipica
forma elongada. Se pudo identificar, en los cultivos celulares realizados en los hidro-
geles de fibrina no magnéticos y magnéticos (cultivos celulares 3D), alguna filopodia,
sugiriendo una interaccién adecuada entre el material y las células (Figura 3.12). El
método histoldgico Perls’, que es positivo para las NPM (coloracién azul), mostrd que
las nanoparticulas estaban distribuidas de forma homogénea dentro de los hidroge-
les de fibrina. Ademads, se observd una intensa reaccién positiva de Perls’ alrededor
de la superficie de los fibroblastos, sugiriendo una posible interaccién entre las na-
noparticulas y las células -Figura 3.12.

Respecto a la cuantificacién de ADN liberado, el ensayo mostrd que las células en
cultivo 3D liberaron una cantidad significativamente mayor de ADN al medio extra-
celular (p < 0,005) que las células bajo condiciones de cultivo 2D -Tabla 3.3. Sin em-
bargo, los ensayos mostraron valores significativamente pequefios en comparacioén
con los controles negativos (p < 0,05), lo que confirma la biocompatibilidad de los
hidrogeles no magnéticos y magnéticos. Por otra parte, cuando se comparan los va-
lores de liberacién de ADN entre los hidrogeles no magnéticos y magnéticos se en-
cuentra un pequeflo aumento, estadisticamente significativo (p < 0,05), para estos
altimos -Tabla 3.3.
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Figura 3.12. Anélisis histoldgicos e histoquimicos ex vivo de fibroblastos cultivados en hidrogeles de fi-
brina no magnéticos y magnéticos. La tincién de H&E (las dos imagenes superiores) confirma la pre-
sencia de fibroblastos en los hidrogeles de fibrina no magnéticos, con sus caracteristicos procesos cito-
plasmaticos. El método histolégico Perls’ (las dos imadgenes inferiores) muestra la distribucién de las
NPM en los hidrogeles de fibrina magnéticos: se puede observar como numerosas NPM interaccionan
con la superficie de los fibroblastos. Longitud de la linea de escala 50 pm.

Tabla 3.3. Resultados de los ensayos de liberacién de ADN.

Hidrogel no Hidrogel Cultivo celular
magnético magnético 2D
Liberacién-ADN 218 +5° 284 +14%b< 25+ %P
Liberacién-ADN
592+5 676 £ 4 2013 +18

(control negativo)

Los valores de liberacién de ADN son la media + la desviacién estindar en unidades de ng-puL-1. Se
realizé una comparacién entre los diferentes grupos usando el test de t de Student.

Diferencia estadisticamente significativa respecto a controles negativos.
bDiferencia significativa respecto a hidrogel no magnético.
¢ Diferencia significativa respecto al cultivo celular en 2D (control técnico).

3.3.7 Biocompatibilidad in vivo

Se realizaron andlisis histolégicos de distintos drganos como higado, bazo, rifién y
dela zona del implante, con los que se confirma la biocompatibilidad de estos hidro-
geles nanocompuestos. En general, se observo que la respuesta a la implantacion de
los hidrogeles de fibrina magnéticos consistié en una reaccién inflamatoria aguda
localizada, que desapareci progresivamente después de la primera semana de im-
plantacién. Ademads, se estudié la posible migracion de particulas a los distintos 6r-
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ganos mediante resonancia magnética de imagen in vivo, sin que se apreciara migra-
cién apreciable de las nanoparticulas a ninguno de los 6rganos durante las 5 semanas
de ensayo.

Figura 3.13. Anélisis histol6gicos in vivo de distintas muestras, pertenecientes a un animal que habfa
sido intervenido quirirgicamente para insertar un hidrogel de fibrina al 0,5 % en volumen de NPM. (a) Esta
imagen muestra la reaccién histoquimica, en la zona del implante, con Azul de Prusia para nanoparticulas
con iones Fe3* (método Perl’s). (b) En esta otra imagen se observa una seccién de bazo (tincién H&E) que mues-
traun aspecto normal.

Los andlisis histologicos muestran que las células son capaces de invadir el cons-
tructo implantado —Figura 3.13. Ademas, se observd que las particulas estin homo-
géneamente distribuidas dentro de los hidrogeles de fibrina varias semanas después
de haber sido implantados -ver Figura 3.13 (a). Los analisis histologicos también con-
firman que los érganos presentan un aspecto normal, sin dafio apreciable durante la
duracién de los experimentos —Figura 3.13 (b).

3.4 Discusion y teoria

En este trabajo se han determinado experimentalmente las propiedades fisicas de
hidrogeles magnéticos de fibrina, con diferentes concentraciones de nanoparticulas
magnéticas MagP-OH® (de o0 % a 0,4 % en volumen), dichas particulas estaban com-
puestas por un nicleo de magnetita y una capa polimérica con grupos OH" en super-
ficie. El analisis microestructural demuestra que estos hidrogeles presentan una red
porosa de fibras de fibrina y que la distribucién del polimero era isotrépica —Figura
3.4 (a). De igual manera, al afadir NPM se obtuvo una red isotrdpica de fibras de
fibrina, pero en este caso la red se encontraba interrumpida por la presencia de clas-
teres —Figura 3.4 (b). Estos clisteres, formados por nanoparticulas y fibrina, forma-
ban nudos de unién adicionales para las cadenas que componian la red polimérica.

Se podria justificar el origen de la formacién de los clasteres suponiendo que se
produce una interaccidn electrostatica entre los grupos con carga positiva del fibri-
négeno (los mismos que permiten que se lleve a cabo la polimerizacién de la fibrina)
y los grupos OH" presentes en la superficie de las particulas magnéticas. De hecho, la
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fibrina se formé por polimerizacién de fibrindgeno (presente en el plasma sangui-
neo) en presencia de Ca**. El fibrindgeno es una glicoproteina formada por tres pares
de cadenas polipeptidicas diferentes (o, £ y y), unidas entre si por enlaces puente di-
sulfuro, que forman un dominio central E (cargado negativamente), dos dominios pe-
riféricos idénticos conocidos como dominios D (cargados negativamente) y dos dominios
aC (cargados positivamente).>

La polimerizacidn de la fibrina tiene lugar en varios pasos. (i) Primero, se produce
la activacién del fibrindgeno, por accién de la trombina, que actia produciendo la
escision de los fibrinopéptidos Ay B que se encuentran en el extremo N-terminal de
las cadenas a y 8 del fibrinégeno (dominio E). De esta forma, se obtiene fibrinégeno
activado, al que se denomina fibrina, y que es insoluble ya que el dominio D queda
cargado positivamente,*® ademds de producirse un cambio en la conformacién de la
glicoproteina. (ii) A continuacién, los monémeros de fibrina se atraen entre si por
interacciones electrostaticas entre los dominios D (con carga negativa) y los domi-
nios E (con carga positiva). Ademas, se producen otro tipo de interacciones, como
los enlaces de hidrégeno, dando lugar a un polimero de fibrina blando. (iii) Final-
mente, la enzima transglutaminasa cataliza el entrecruzamiento covalente del poli-
mero de fibrina blando formado en el paso (ii); dicha enzima forma enlaces amida en-
tre los grupos g-amino de lisinas residuales de un monémero de fibrina y los grupos y-
carboxiamida de las glutaminas residuales de otro monémero de fibrina adyacente.®

Como se ha mencionado anteriormente, las nanoparticulas MagP-OH® tenian
una carga superficial negativa por su funcionalizacién con grupos OH™ de manera
que, teniendo en cuenta el proceso de polimerizacién de la fibrina, las moléculas de
fibrin6geno son muy probablemente adsorbidas en la superficie de las NPM MagP-
OH®, antes de que se produzca la activacién del fibrinégeno (paso (i), debido a la
atraccién electrostatica entre los grupos OH de las NPM y las cargas positivas de los
dominios aC del fibrinégeno. En un trabajo anterior,” se ha propuesto una explica-
cidén parecida para justificar la adsorcién del fibrindégeno sobre material inorganico
con carga superficial negativa. En consecuencia, se espera que las moléculas de fi-
brindgeno se anclen a las NPM MagP-OH®, actuando como sitios de unién en la po-
limerizacioén de la fibrina, de acuerdo con lo observado en la Figura 3.4 (b). Ademas,
la interaccidn atractiva entre el fibrindgeno y las NPM podrian justificar el rapido
proceso de entrecruzamiento de los hidrogeles magnéticos con respecto a los no
magnéticos. De hecho, cabe esperar que el hidrogel con la mayor concentracién de
NPM serd el mas rapido en alcanzar el punto de gelificacién. En este sentido, Growney
Kalaf'y colaboradores”™ demostraron que el tiempo de gelificacién en hidrogeles de
alginato disminuia al aumentar la concentracién de entrecruzador (iones calcio), de
acuerdo con la hipétesis que se plantea en este trabajo.”
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Las medidas reoldgicas han demostrado un aumento progresivo del médulo de
rigidez (Figuras 3.5y 3.6) y de los mddulos viscoelsticos (Figuras 3.8 y 3.9) a medida
que se aumentaba la concentracién de NPM. Con los hidrogeles preparados al 0,4 %
de NPM (la mayor concentracién estudiada), se obtuvieron valores del médulo de
rigidez y de los médulos viscoeldsticos que eran casi dos drdenes de magnitud ma-
yores que los de hidrogeles no magnéticos. Este incremento parece consistente con
los cambios observados en la microestructura. Se puede decir que la presencia de
NPM refuerza la estructura polimérica. De hecho la teoria cldsica sobre elasticidad
de geles demuestra que el médulo de almacenamiento de un gel es proporcional a la
concentracién de cadenas poliméricas que se enlazan en las uniones de la red poli-
mérica.” Como mostraba la Figura 3.4 (b), los agregados acttian como nudos de entre-
cruzamiento de las cadenas de fibrina. Una caracteristica importante de lo observado
en eta figura es que dos agregados se pueden unir entre si mediante varias fibras de
fibrina. Esto podria justificar el incremento de los médulos mecanicos, obtenido con-
forme aumenta la concentracion de NPM. En el siguiente apartado 3.4.1 se propone un
modelo tedrico que permite explicar la tendencia observada para el médulo de rigidez en
funcién de la concentracion de NPM.

En cuanto al comportamiento viscoeldstico, se encontrd en todos los casos (hidro-
geles no magnéticos y magnéticos), que el médulo de almacenamiento dominaba so-
bre el médulo de pérdidas (Figuras 3.7 a 3.9), como era de esperar para sistemas poli-
méricos entrecruzados.* En términos generales, la tendencia en los oscilogramas
dentro de la ZVL (Figura 3.9), es también tipica de sistemas poliméricos entrecruza-
dos. La tendencia del médulo de almacenamiento (G’) a crecer ligeramente con la fre-
cuencia, se ha observado anteriormente para tejidos artificiales de estroma de mu-
cosa oral humana preparados con hidrogeles de fibrina,” asi como para un tejido na-
tivo de mucosa de las cuerdas vocales humana,™ que consiste principalmente en una
red de colageno tipo Iy tipo 11y fibras de elastina. En cuanto a la variacién del médulo
de pérdidas (G”) con la frecuencia, en la que hay una disminucién para frecuencias
mayores que 5 Hz, hemos de mencionar que es similar a lo que se obtuvo anterior-
mente para tejidos artificiales de estroma de mucosa oral preparados con hidrogeles
basados en fibrina.” También Chan and Titze observaron una tendencia semejante al
estudiar el comportamiento de la mucosa de cuerda vocal humana nativa.™

3.4.1 Modelotedrico para el médulo de rigidez

El principal objetivo de este apartado es explicar la dependencia no lineal del médulo
de rigidez con la concentracién de NPM en los hidrogeles magnéticos. La hipdtesis
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de partida es que la interaccion entre las NPM y el fibrindgeno da lugar a la forma-
cién de clasteres muy densos, como los observados en la Figura 3.4 (b), que actian
como nudos de unién en la red formada por las fibras (o hilos) de fibrina.

Sea velntumero de hilos de fibrina por unidad de volumen de material compuesto
por NPMy fibrina. Segtn la teoria cldsica de elasticidad para geles formados por una
red de fibras, el médulo de rigidez G es proporcional a v (véase por ejemplo las refs.
19y 72).

G~kTv Ec. (3.3)

Esta ecuacién es aplicable para geles en los que las subcadenas poliméricas estin
formadas por macromoleculares ideales (o gaussianas) enrolladas en forma helicoidal,
como puede ser el caso los hidrogeles no magnéticos. La Gnica energia caracteristica
de estas asociaciones helicoidales es la energia térmica kT. Sin embargo, este no es el
caso de los hidrogeles magnéticos: los segmentos observados por SEM (ver Figura 3.4
(b)) no parecen asociaciones macromoleculares con forma helicoidal, sino mas bien
hilos flexibles. Por tanto, hemos de generalizar la Ec. (3.3) y reescribirla como:

G~wy Ec. (3.4)

donde w representa ahora la energia asociada al cambio de conformacién de las sub-
cadenas poliméricas. Para determinar el valor de esta energia habria que realizar un
analisis detallado de los cambios conformacionales a escala microscépica de las ca-
denas de fibrina, lo que representa un problema que queda fuera del alcance de este
trabajo. Por consiguiente, tomaremos w como un parametro de ajuste de la Ec. (3.4)
a los resultados experimentales.

Parece légico suponer que, en promedio, v es proporcional a superficie del clas-
ter y que, por tanto:

v~nS¢ Ec. (3.5)

donde n; es la concentracién de clasteres (en niumero por unidad de volumen), S, es
la superficie de un claster y &es el nimero de contactos hilo-claster por unidad de
superficie. El pardmetro & dependerd tanto de las interacciones fibrindgeno-parti-
cula como de las interacciones entre las moléculas de fibrinégeno entre si. De nuevo,
consideraremos &como un parametro empirico. Por otra parte, considerando que el
numero total de particulas presentes en la red clisteres-hilos es igual al de particulas
afiadidas, podemos escribir:
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nV.o, ~o, Ec. (3.6)

donde ¢,y ¢, representan, respectivamente, la fraccién de volumen total de parti-
culas en el material compuesto y la que hay en el interior de los clisteres y V; es el
volumen de un claster. A partir de las ecuaciones (3.5) y (3.6), y considerando que
S;~ V3 se obtiene:

V~§&i~§&‘7d—”3 Ec. (3.7)
2%V,

Hay que tener en cuenta que S; y £ representan valores promedio puesto que evi-
dentemente no todos los clasteres son idénticos. El proceso de formacién de la red
hilos-clasteres se puede considerar como un proceso en el que, a partir de una mez-
cla sobresaturada de particulas y moléculas de fibrinégeno (la suspension inicial), se
forman gotas densas por condensacién de nanoparticulas y fibrinégeno. Segtn la
teoria de cambios de fase por condensacién, para que se forme una gota es necesario
que el volumen de los nicleos de condensacién supere un cierto volumen critico V..
Para nacleos esféricos, el volumen critico se puede estimar como:”

4

V*l/3 ~lpo EC. (38)
O

donde o es la tensidn superficial de la gota y p, es la presién osmética. Teniendo en
cuenta que tanto la concentracién de particulas como la de fibrinégeno en el hidrogel
son bajas, se puede estimar la presién osmética como la de una disolucién diluida
con dos componentes, dada por:

p, =kT &-I-ﬁ

Vp Vf

Ec. (3.9)

En esta ecuacién v, y vy son, respectivamente, el volumen de una particula y de
una molécula de fibrinégeno, y gres la fraccion de volumen de fibrinégeno en el mo-
mento de la nucleacién. Se puede suponer que inicialmente la sobresaturacion del
sistema particula-fibrindgeno es suficientemente elevada como para que la nuclea-
cidén sea instantinea. En estas condiciones, la velocidad de nucleaciéon es muy ele-
vada, la sobresaturacién decrece rapidamente y, en consecuencia, la velocidad de
crecimiento de las gotas disminuye muy rapidamente. Ademds, la polimerizacién de
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la fibrina en el seno de la disolucién contribuye a su vez a interrumpir la formacién
de las gotas. Por ello, en primera aproximacion, se puede suponer una parada ins-
tantanea en el crecimiento de las gotas justo después de su formacién. Esto implica
que el volumen de las gotas viables es aproximadamente igual al volumen critico V..
Esta suposicién parece razonable si tenemos en cuenta que los cldsteres observados
presentan muy poca variabilidad en tamafo (véase la Figura 3.4 (b)), lo que apoya la
hipétesis de la nucleacién instantdnea del sistema. Combinando las ecuaciones (3.4),
(3.8) ¥ (3.9) y escribiendo en la Ec. (3.7) V. en lugar de V;, se puede estimar el médulo
de rigidez como:

G~kr| ¥ |e%e| e 1

o) @\v, Vs

+G Ec. (3.10)

(o]

donde G, es el médulo de rigidez del hidrogel puro (sin NPM), teniendo en cuenta que
incluso en ausencia de particulas las fibras de fibrina ya estan entrecruzadas.

A partir de los datos experimentales, se puede estimar que: el volumen del fibri-
noégeno es vy~ 10° nm?, la fraccién de volumen de fibrinégeno es ¢ ~0,1-0,2 %y el
volumen medio de una particula magnética MagP-OH® es v, ~ 10° nm®. Asi, para los
hidrogeles estudiados con una fraccién de volumen de particulas ¢, > 0,1 %, se cum-
ple la siguiente desigualdad:

P L P1 Ec. (3.11)

Vp Vf

En consecuencia, la Ec. (3.10) se puede escribir como:

G~Ap. +G, Ec. (3.12)

donde A= kT{Eji

o)eV,

Finalmente, a partir de los datos experimentales se puede estimar el parimetro
A. Por ejemplo, para ¢,=0,4 %, tenemos que A = 4 x 10’ Pa. De igual modo, podemos
estimar los valores de los otros parametros ajustables: w ~10™], £~ 10” m™, valores
que son razonables desde el punto de vista fisico. En la Figura 3.6 se muestra una
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comparacién de los resultados experimentales con lo que predice este modelo ted-
rico. Como se puede ver, existe un buen acuerdo entre los resultados experimentales
y lo que predice la Ec. (3.12).

Este modelo explica, al menos de forma semicuantitativa, los resultados experi-
mentales y valida la hipétesis de partida, esto es: la existencia de clasteres densos
formados por NPM y fibrindgeno que, como nudos en una red, determinan las pro-
piedades mecanicas de los hidrogeles magnéticos, que no se corresponden con las
de una simple mezcla de fibras y particulas esféricas sin interaccién mutua.

3.5 Conclusiones

La incorporacién de NPM, funcionalizadas con una capa polimérica que porta grupos
OH’, a una mezcla de plasma humanoy cloruro de calcio da lugar a un hidrogel mag-
nético, al cabo de 24 h de gelificacién a 37 °C.

Los geles con una fraccién de volumen de NPM inferior al 0,5 %, son macroscopi-
camente homogéneos y las nanoparticulas estan embebidas en la red polimérica de
fibrina.

Los ferrogeles poseen una porosidad muy elevada y tienen una gran capacidad de
hidratacién. Cuando el ferrogel contiene una fraccién de volumen en el intervalo 0,1
- 0,2 % de NPM, se obtiene una red polimérica con una capacidad de hidratacién ma-
yor que la de un hidrogel no magnéticoy también mayor que en ferrogeles con mayor
concentracién de NPM. Las observaciones microscopicas sugieren que las nanopar-
ticulas forman clasteres que actian como nudos para el entrecruzamiento de las fi-
bras de fibrina.

Los hidrogeles magnéticos presentan una respuesta mecanica reforzada en com-
paracién con la de los hidrogeles no magnéticos, lo que se refleja en mayores valores
del médulo de rigidez y de los médulos viscoelasticos. De hecho, los valores de los
moédulos mecdnicos obtenidos para un hidrogel preparado con un 0,4 % en volumen
de NPM, son casi dos érdenes de magnitud mayores que los obtenidos en hidrogeles
sin NPM. Se ha demostrado que el tiempo necesario para alcanzar el punto de geli-
ficacién, disminuye al aumentar la concentracién de NPM.

El reforzamiento de las propiedades mecanicas de los geles magnéticos, respecto a
los no magnéticos, esta relacionado principalmente del modo en que las nanoparticu-
las se integran dentro de la microestructura de la red polimérica. En esta, las NPM ac-
tan como entrecruzadores por atraccién entre los grupos negativos presentes en la
superficie de las particulas y los grupos positivos de las moléculas de fibrindgeno.



Capitulo 3. Hidrogeles con particulas magnéticas. Reologia y
Biocompatibilidad ex vivo e in vivo 105

Se ha desarrollado un modelo tedrico basado en esta hipétesis (las NPM son nu-
dos de una red de hilos de fibrina) que predice de forma semicuantitativa los valores
experimentales del médulo de rigidez. Este modelo, que explica la dependencia cua-
dratica entre el médulo de rigidez y la concentraciéon de NPM, se basa en la interac-
cién entre las moléculas de fibrinégeno y las NPM. Dicha interaccién da lugar a la
formacién de una fase mds densa, en el medio que solo contiene fibras de fibrina,
que contiene clusteres formados por agregados de particulas y fibrindgeno. La for-
macién de estos clasteres se puede explicar como resultado de la condensacién en un
medio sobresaturado con dos componentes (NPM y fibrinégeno). Cuando la polimeri-
zacion del fibrinégeno en disolucion termina, los cldsteres actian como nudos entrela-
zados en una red de hilos de fibrina. Esto justifica que los valores del médulo de rigidez
de los hidrogeles magnéticos sean mucho mayores que los esperables para una simple
mezcla de particulas esféricas y fibras.

Se ha demostrado que los hidrogeles magnéticos presentan una adecuada bio-
compatibilidad ex vivo e in vivo. La presencia de NPM no altera la viabilidad celular, lo
que confirma el potencial de este tipo de geles bio-nano-compuestos para aplicaciones
in vivo como sustitutivos artificiales de tejidos bioldgicos.

En resumen, en este capitulo, se especifican los requisitos para la preparacién de
hidrogeles nanocompuestos y se ha propuesto una teoria que explica sus principales
propiedades fisicas: elevada porosidad, alto grado de hidratacién y viscoelasticidad.
Estas propiedades, junto con su biocompatibilidad, dotan a los hidrogeles con nano-
particulas funcionalizadas de una amplia variedad de posibles aplicaciones biomé-
dicas. Es de esperar que los resultados de este trabajo sean de ayuda para la genera-
cién de otros sistemas similares, asi como para concebir nuevas aplicaciones.
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RESUMEN

En este capitulo se describe la preparacién de tejidos substitutivos de cartilago me-
diante el cultivo de condrocitos en matrices poliméricas de fibrina-agarosa. Se han
preparado biomateriales celulares y acelulares, que a su vez contienen o no nanopar-
ticulas magnéticas, con objeto de determinar el efecto de la presencia de células y de
las nanoparticulas magnéticas sobre las propiedades mecdnicas de los biomateriales
compuestos resultantes. A continuacidn, se ha evaluado la biocompatibilidad de los
biomateriales mediante ensayos de citotoxicidad y de proliferacién celular. En dl-
timo lugar, se ha realizado un andlisis histolégico de los biomateriales utilizando téc-
nicas histoquimicas e inmunohistoquimicas. Estas técnicas permiten observar la
evolucién morfoldgica de las células en las matrices poliméricas no magnéticas y
magnéticas y, ademds, determinar la expresién de los compuestos presentes mayo-
ritariamente en la matriz cartilaginosa, tales como coldgeno tipo Il y proteoglicanos.
Los resultados obtenidos demuestran que la incorporacién de nanoparticulas mag-
néticas no tiene efectos negativos sobre la biocompatibilidad intrinseca de los bio-
materiales generados
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4.1 Introducciéon

El cartilago hialino es un tejido conectivo avascular que se caracteriza por tener
una abundante matriz extracelular compuesta principalmente por coldgeno tipo II
y proteoglicanos. > >3 En el sistema musculo-esquelético, el cartilago hialino se en-
cuentra formando dos estructuras especializadas asociadas a los huesos largos: el
cartilago articular y el cartilago de crecimiento.># Su accién en dicho sistema hace
que el cartilago hialino esté habitualmente expuesto a cargas mecdanicas que influyen
tanto en la regulacién fisiolégica del comportamiento de los condrocitos como en el
desarrollo de multitud de procesos patolégicos. De ahi que se pueda decir que los
condrocitos sienten y responden a cargas mecanicas.> 7

La ausencia de vascularizacién hace que el cartilago presente muy poca capacidad
de reparacién espontanea. Ademas, es un tejido propenso a dafiarse por traumas o
por degeneracién dando lugar a enfermedades tan importantes como la osteoartri-
tis.! En la bibliografia se recoge que mds del 60 % de los pacientes jévenes sometidos
a procedimientos artroscopicos presentan lesiones en el cartilago articular.®° De lo
anterior, se deriva el impacto sanitario que pueden tener las técnicas que faciliten la
reparacién o la regeneracién del cartilago articular.

Actualmente, existen dos alternativas para tratar dafios en el cartilago. La primera
de ellas consiste en estimular la (débil) capacidad regenerativa intrinseca del cartilago
mediante la migracion de células madre mesenquimales a la zona donde se ha produ-
cido el defecto, generando un fibrocartilago que sin embargo es menos resistente que
el cartilago hialino.”® La segunda alternativa es conseguir una reparacién biolégica a
través de la implantacién de un cartilago hialino generado mediante ingenieria tisu-
lar. En este capitulo, nos vamos a centrar en esta segunda alternativa, combinando
los principios de la ingenieria y la biologia para desarrollar un sustituto biolégico ca-
paz de reproducir las propiedades de la matriz extracelular del cartilago nativo. En
general, la matriz artificial elegida deberd tener una serie de propiedades tales como:
permitir una buena difusién de nutrientes y metabolitos (alto contenido en agua, es-
tructura 3-D porosa), adherencia adecuada a la zona afectada, una tasa de degrada-
cién adecuada y propiedades biomecdnicas semejantes a las del cartilago nativo.™

Se han estudiado varios tipos de biomateriales, como por ejemplo quitosano y
dcido hialurénico, para encapsular condrocitos y obtener cartilago artificial.”>* En
el trabajo que se presenta en este capitulo, siguiendo la linea de investigacién desa-
rrollada hasta el momento, se propone como alternativa el empleo de hidrogeles de
fibrina-agarosa. Este biomaterial ha dado muy buenos resultados para generar otros
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tipos de tejidos como cdérnea, mucosa oral y piel.**” Ademads, en trabajos previos ha-
biamos comprobado que, en los hidrogeles compuestos por fibrina-agarosa y nano-
particulas magnéticas (NPM), se pueden regular las propiedades mecanicas del bio-
material por aplicacién de campos magnéticos. Esto parece muy conveniente para
generar tejidos como el cartilago, ya que se podria endurecer segtn las necesidades
del cartilago nativo a sustituir. Por tltimo, se ha demostrado en trabajos previos que
la presencia de material magnético mejora la eficiencia del cultivo celular de algunos
tipos de células como los fibroblastos,™ lo que confiere una ventaja doble a estos ma-
teriales compuestos que incorporan NPM.

Teniendo en cuenta todo lo anterior, este capitulo se centra en la encapsulacién
de condrocitos dentro de matrices poliméricas de fibrina-agarosa con NPM con un
doble objetivo. Primero, estudiar cémo influye la presencia de condrocitos y NPM en
las propiedades mecanicas de los hidrogeles de fibrina-agarosa. En segundo lugar,
comprobar si la presencia de NPM influye de manera positiva o negativa en la proli-
feracién y dafio celulary, al mismo tiempo, determinar si los condrocitos son capaces
de expresar las proteinas presentes en un cartilago nativo.

4.2 Materiales y métodos

4.2.1 Disefio experimental

Se trabajé con 4 grupos experimentales de tejidos artificiales: (i) hidrogeles de fi-
brina-agarosa sin células o acelulares (HFA-A); (ii) hidrogeles de fibrina-agarosa con
células o celulares (HFA-C); (iii) hidrogeles de fibrina-agarosa con particulas magné-
ticasy acelulares (HFA-PM-A); (iv) hidrogeles de fibrina-agarosa con particulas mag-
néticas y celulares (HFA-PM-C).

Se midio la evolucién temporal de las propiedades reolégicas de los 4 grupos ex-
perimentales a los 2, 16 y 30 dias de su preparacién.

El estudio de biocompatibilidad ex vivo se llev6 a cabo para los grupos HFA-C y
HFA-PM-C mediante ensayos de liberacién de ADN, citotoxicidad celular WST-1y
analisis histolégicos empleando técnicas histoquimicas e inmunohistoquimicas. Los
ensayos se realizaron a los 2, 9, 16 y 30 dias de la preparacién de los biomateriales.

Dada la excelente biocompatibilidad, los hidrogeles HFA-A y HFA-C se emplearon
como grupo control acelular y celular, respectivamente."”*
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4.2.2. Cultivo celular de condrocitos: aislamientoy expansion

En este estudio se emplearon condrocitos humanos derivados de cartilago hialino
(CHDCH). Las células se aislaron de la biopsia de dos donantes sanos, sometidos a
una cirugia nasal menor, siguiendo el procedimiento experimental descrito en tra-
bajos anteriores.>?

Las muestras de tejido se fragmentaron mecanicamente y se sometieron a una di-
gestion enzimdtica empleando colagenasa tipo II de Clostridium histolyticum con una
concentracion de 2 mg-mL™ (Gibco BRL Life Sciencies Technologies) a 37 °C. A la ma-
fana siguiente, se recuperaron las células mediante centrifugacién y se cultivaron en
un medio de expansién (ME) compuesto por DMEM/F-12 (GIBCO) suplementado con
un 10 % en volumen de suero bovino fetal (Sigma-Aldrich, EE. UU.), mas 1 % en volu-
men de una solucién de antibidticos y antimicdticos (penicilina 100 U-mL?, estrepto-
micina 100 mg-mL*y anfotericina B 0,25 mg-mL?; Sigma-Aldrich, EE. UU.), y con L-
glutamina hasta una concentracién final 2 mM (Sigma-Aldrich, EE. UU.).

Los condrocitos se incubaron a 37 °C en una atmésfera con el 5 % de CO,. Se cam-
bi6 el medio de expansién cada tres dias. Ademas, los condrocitos se expandieron
con tripsina (Sigma-Aldrich, Steinheimm, Alemania) hasta pase 6 para la generacién
de tejidos artificiales.

4.2.3 Preparacion detejidos artificiales de fibrina-agarosa

Como se ha mencionado en el apartado 4.2.1, se obtendran 4 hidrogeles diferentes
denominados HFA-A, HFA-C, HFA-PM-A e HFA-PM-C.

Para preparar los hidrogeles de HFA-C, se siguif el procedimiento que describi-
mos a continuacién.” Para obtener un volumen total de 20 mL de mezcla pre-gel, se
mezclaron 15,2 mL de plasma humano (suministrado por el Biobanco de Granada,
Junta de Andalucia); 2,5 mL de suspensiéon de CHDCH de pase 6 en medio condrogé-
nico y 300 pL de acido tranexdmico (amchafibrin, Fides-Ecofarma, Valencia) para
prevenir la fibrindlisis del hidrogel. Esta mezcla se agit6 con cuidado para obtener
una solucién homogénea. A continuacién se anadieron: 1 mL de CaCl, al 2 % peso/vo-
lumen y 1 mL de disolucién acuosa de agarosa tipo VII (Sigma-Aldrich, EE. UU.) al 2
% en peso/volumen. De este modo, se obtuvieron hidrogeles celulares de fibrina-aga-
rosa con el 0,1 % en peso/volumen de agarosa tipo VII. La densidad celular de los hi-
drogeles resultantes era de 5 x 10* CHDCH-mL™

Para preparar los HFA-PM-C, se usé el mismo protocolo con la siguiente modifi-
cacién. En lugar de utilizar los 2,5 mL de suspensién de CHDCH, como se describe
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en el parrafo anterior, se utilizd 1,5 mL de suspensiéon de CHDCH en medio condro-
génicoy con el volumen restante (1mL) se prepard una suspension de nanoparticulas
magnéticas MagP-OH® (NanoMyp®, Espaifia) en medio condrogénico. En este caso,
se obtuvieron hidrogeles celulares de fibrina con el 0,1 % en peso/volumen de agarosa
tipo VII y 0,1 % en volumen de nanoparticulas magnéticas MagP-OH®. En el capitulo
3deestatesis se describen con detalle las caracteristicas de las particulas MagP-OH®.

Para preparar los HFA-Ay HFA-PM-A, se modificaron los procedimientos experi-
mentales anteriores, suprimiendo la adicién de CHDCH.

Todos los hidrogeles preparados, tanto celulares como acelulares, se mantuvieron
bajo condiciones de cultivo (37 °C, 5 % CO,) con medio condrogénico (MC) durante todo
el tiempo que duraron los ensayos. El medio de cultivo se cambid tres veces por semana.

Dicho medio condrogénico estaba compuesto por DMEM/F-12, suplementado
con el 0,1 % en volumen de solucidon de antibidticos; 2 mM de piruvato de sodio,
GIBCO; 0,1 % en volumen de ITS (insulin-transferrine-sodium selenite); 4 pM de acido
ascorbico; 10 ng-mL* de TGF-p1 (transforming growth factor-f1 human); 10 pM de dexa-
metasona; y 0,35 mM de L-prolina. Todos estos reactivos fueron suministrados por
Sigma-Aldrich, EE.UU.

4.2.4 Caracterizacion reoldgica delos hidrogeles

Se midieron las propiedades mecanicas de los hidrogeles de los 4 grupos experimen-
tales en un redmetro de esfuerzo controlado Haake MARS III (Thermo Fisher Scien-
tific, Walthman, MA, EE. UU.) a 37 °C. Los hidrogeles destinados a las medidas reo-
légicas se prepararon en placas de 6 pocillos con un didmetro de 3,5 cm. La geometria
de medida usada fue de platos paralelos de titanio con 3,5 cm de didmetro y de su-
perficie rugosa para evitar el deslizamiento en las superficies de medida (sensor
P35Ti L, Thermo Fisher Scientific, Waltham, MA, EE. UU.). Para transferir cada una
de las muestras al plato inferior del reémetro se usé una espatula de plastico para
despegar el biomaterial de la placa sin romperlo y depositarlo en el plato. Para ase-
gurarnos que el plato superior realmente tocaba la muestra (y no sélo la capa de agua
que se encontraba en la superficie superior del hidrogel), este se bajé lentamente
hasta que la fuerza normal ejercida sobre el plato rotor tenia un valor comprendido
entre 0,25 y 1,0 N, asegurandonos asi que la compresion ejercida sobre la muestra
era muy débil. El volumen de mezcla pre-gel empleado para la preparacion de cada
una de las muestras fue de 3 mL.

Para caracterizar las propiedades mecdnicas de los 4 grupos experimentales, se
estudio el comportamiento de los hidrogeles bajo cizalla oscilatoria. Se hicieron dos
tipos de ensayos:
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(i) Barridos de amplitud. En este caso se fijé la frecuencia de la deformacién de
cizalla sinusoidal en 1 Hz. La amplitud de la deformacién (y,) se incrementd
logaritmicamente espaciada en el intervalo que va desde y,=1x 10* hasta y,
=2,0. Este ensayo nos permiti acotar la zona viscoeldstica lineal (ZVL).

(i) Barridos de frecuencia. En este caso se fijo el valor de la amplitud de la defor-
macion en y, = 0,001 (dentro de la ZVL) y la frecuencia se incrementd lineal-
mente espaciada en el intervalo o - 10 Hz.

4.2.5 Ensayosde citotoxicidad celular

Para evaluar la citotoxicidad ex vivo de los condrocitos, derivada de la inclusién de
nanoparticulas magnéticas MagP-OH en las matrices poliméricas de fibrina-aga-
rosa, se realizaron dos ensayos fundamentales que se describen a continuacién.

4.2.5.1 Ensayo de proliferacion celular WST-1

Para medir la viabilidad y proliferacion celular en funcién del tiempo de cultivo (2, 9,
16 y 30 dias) de los 4 grupos experimentales estudiados, se empleé el método colori-
métrico de la sal de tetrazolio (Cell Proliferation Reagent WST-1, water-soluble tetrazo-
lium salt-1, Roche Diagnostic). Este ensayo se basa en la reduccién de la sal de tetra-
zolio a formazdan (Figura 4.1), por la accién de las deshidrogenasas mitocondriales de
las células con capacidad de division.

NO, NO,
| [
\Q\'ﬁ/N\N Deshidrogenasas :/\ rﬁ N\_N H
N/ - : - /
mitocondriales
SOgNa SOgNa
SOaNa SOgNa
WST-1 Formazan

Figura4.1. Estructura quimica de la sal de tetrazolio (WST-1) y de su forma reducida (formazan) pro-
ducida por accién de las deshidrogenasas mitocondriales. La mayor actividad de estas enzimas in-
dica una proliferacién celular mas intensa.
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El formazan generado (de color amarillo oscuro) se detecta mediante espectrofo-
tometria a una longitud de onda entre 420 — 480 nm. El grado de proliferacién celular
es proporcional a la absorbancia medida. En estos ensayos se emplearon 4 réplicas
por grupo y tiempo. Una de las réplicas se incub6 con tritén al 2 % en volumen y se
usé como control negativo. De cada una de las réplicas se obtuvieron tres alicuotas
en las que se midi6 la absorbancia.

4.2.5.2 Ensayo de liberacion de ADN

Para evaluar el dafio de la membrana nuclear se realizé una cuantificacién del ADN
liberado al medio extracelular mediante espectrofotometria (SmarttSpecTM Plus,
Bio-Radm Herculesm CA, EE. UU.) a una longitud de onda de 260 - 280onm. Este en-
sayo se realizé cada vez que se cambiaba el medio condrogénico. Para cada grupoy
tiempo se usaron 5 réplicas, ademads de un control negativo que se realizé igualmente
incubando otras 3 réplicas con tritdn al 2 % en volumen.

4.2.6 Andlisishistologico

Las muestras correspondientes a tiempos de cultivo de 2, 9, 16 y 30 dias, de los grupos
HFA-C y HFA-PM-C, se fijaron durante 72 h en una disolucién al 10 % de formalina
tamponada, a una temperatura de 4 °C. Posteriormente, se deshidrataron, se inclu-
yeron en parafina y se cortaron en secciones de 5 um de espesor. Con las secciones
histolégicas asi obtenidas, una vez desparafinadas y deshidratadas, se realizaron los
ensayos histoquimicos e inmunohistoquimicos que se describen a continuacién.

4.2.6.1 Ensayos histoquimicos

Se utilizo la tincién de Hematoxilina-Eosina (H&E) para realizar una evaluacién
morfolégica y determinar la celularidad en cada uno de los grupos experimentales.
Este método se basa en el cardcter basico de la hematoxilina para tefir, en color azul
y purpura, estructuras acidas como los nicleos celulares y, al mismo tiempo, en el
cardcter acido de la eosina para tefiir en tonos rosa los componentes basicos, como
por ejemplo el citoplasma celular.

Ademas, se empled el método Azul de Alcian, para la identificacion de proteoglica-
nos en la matriz extracelular, ya que los condrocitos generan una compleja matriz
extracelular en cuya composicion se encuentran, entre otras moléculas, proteoglica-
nos y coldgeno mayoritariamente. Este colorante es de cardcter basico y estd com-
puesto por una serie de isémeros de tetrametil tioisouronio que tifien los carbohidra-
tos en color azul debido al cobre que posee la molécula. Para realizar el contraste se
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utilizé el colorante “nuclear fast red”, con sulfato de aluminio que actiia como mor-
diente, marcando selectivamente la cromatina nuclear en rojo y proporcionando una
tincién inespecifica de tejidos de fondo en rosa.

Por altimo, para identificar las nanoparticulas magnéticas (MagP-OH®) todas las
muestras se tifieron con el método Perl’s. Esta técnica permite detectar iones de hie-
rro presentes en compuestos insolubles, basindose en la reaccién de iones férricos
(liberados por la accién de una solucién de dcido clorhidrico) con ferrocianuro de
potasio formando un precipitado de color azul, conocido como Azul de Prusia (ferro-
cianuro férrico). Para contrastarla se usé H&E.

4.2.6.2 Ensayos inmunohistoquimicos

Se llevé a cabo un andlisis inmunohistoquimico para detectar la proteina S-100 que
esta presente en los condrocitos y se usa como marcador de estos. Para ello, se trata-
ron los cortes histoldgicos con tampén citrato (pH = 6) durante 25 min y a 95 °C. Pos-
teriormente, se incubaron con el anticuerpo primario policlonal anti-S100 de conejo
(rabbit anti-S100 polyclonal, Dako Cytomation, Glostrup, Dinamarca), a una dilucién
de 1:400, durante 1 hora.

Para detectar la presencia de colageno tipo II, se realizé un pretratamiento de los
cortes histolégicos usando tampén EDTA (4cido etilendiaminotetraacético; pH = 8,)
durante 25 min y a 95 °C. Posteriormente, se incubaron con el anticuerpo primario
policlonal anti-colageno tipo II (Rabbit anti-collagen II polyclonal, EDM Millipore,
Billerica, Massachusetts, EE. UU.), a una dilucién de 1:250, durante una noche a 4 °C.

Para revelar las reacciones inmunohistoquimicas, se empled un anticuerpo con-
jugado covalentemente con una molécula de 3,3-diaminobencidina (DAB) que se
unié de manera especifica a los anticuerpos primarios empleados. Finalmente, al
afiadir una disolucién de peréxido de hidrégeno, la enzima peroxidasa oxida la DAB
produciendo un precipitado de color marrén oscuro.

4.2.7 Declaracion ética

Este estudio ha sido aprobado por el Comité Etico de la Universidad de Granada.
Cada donante del tejido necesario para obtener un cultivo de condrocitos firmé el
correspondiente consentimiento informado.
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4.3 Resultados y discusion

4.3.1 Cultivo celular de condrocitos

Se empled el medio de expansién (ME, descrito en el apartado 4.2.2) para realizar la
expansion de los condrocitos desde un cultivo primario hasta pase 6. No se avanz6
en la expansién a posteriores pases de cultivo para evitar que los condrocitos perdie-
sen su diferenciacién. En la Figura 4.2 (a) se muestra una imagen de microscopia del
cultivo primario de condrocitos. En general, se observan células con una morfologia
alargada debido a que estas se encuentran confluentes, no pudiéndose observar la
morfologia tipica. Sin embargo, una vez que se realiza la primera tripsinizacién
(pase 1) podemos ver células con la morfologia piramidal tipica de los condrocitos —
Figura 4.2 (b).

(a) I 779 7 = .. (b) ) o S
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Figura 4.2. Imagenes de microscopia 6ptica de un cultivo primario de condrocitos (2) y un cultivo de
condrocitos en pase 1 (b). Barra de escala 200 um.

4.3.2 Preparacion dehidrogeles y tejidos en matriz de fibrina-agarosa

Como se menciond en el apartado 4.2.3, se prepararon hidrogeles de fibrina-agarosa
acelulares sin y con nanoparticulas magnéticas MagP-OH®. Ademas, se incorpora-
ron con éxito CHDCH a los hidrogeles de fibrina-agarosa tanto no magnéticos como
magnéticos.

4.3.3 Caracterizacion reologica

El comportamiento reoldgico de los hidrogeles de fibrina-agarosa preparados (HFA-
A, HFA-C, HFA-PM-A y HFA-PM-C) se caracterizd sometiéndolos a una deformacién
de cizalla oscilatoria. Para ello, se registré el esfuerzo que sufren los hidrogeles bajo
una deformacion de cizalla sinusoidal, con una frecuencia y amplitud determinadas.
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i) Barrido de amplitud. El primer ensayo consisti6 en la deformacién por cizalla
oscilatoria con frecuencia constante (1 Hz) y una amplitud de deformacién (y,) cre-
ciente. Se obtuvieron los valores del médulo de almacenamiento (G”) y del médulo de
pérdidas (G”) en funcién de y,. En la Figura 4.3 se muestra un ejemplo de los resulta-
dos obtenidos. En general, la forma de estas curvas es similar en los 4 grupos experi-
mentales estudiados. Las curvas obtenidas mostraban valores de G’y G” aproxima-
damente constantes para valores pequenos de amplitud de deformacién (y, < 0,01),
observandose una leve tendencia decreciente para G’y creciente para G”al aumentar
7o Esta region de la curva es la zona viscoelastica lineal (ZVL). En la ZVL se obtienen
valores de G’ superiores a los valores de G”lo que indica que el material se comporta
como un sélido viscoeldstico para la frecuencia fijada de 1 Hz. A medida que aumenta
7o, S€ observa como las curvas de G’y G” empiezan a converger, conforme se pasa a
comportamiento viscoeldstico no lineal, hasta que se cortan en un punto (deforma-
cién critica) a partir del cual G”> G’. Este hecho nos indica que la energia disipada
por el sistema (proporcional a G”) es mayor que la energia eldstica almacenada (pro-
porcional a G), lo que se puede atribuir a la ruptura de la estructura interna del hi-
drogel a escala microscépica.
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Figura 4.3. Médulo de almacenamiento (G) y médulo de pérdidas (G”) en funcién de la amplitud de
deformacién (a frecuencia constante de 1 Hz) para un hidrogel de fibrina-agarosa con condrocitos
(HFA-C) a los 16 dias de cultivo.

Para comparar la evolucién temporal de los médulos viscoeldsticos en los cuatro
grupos experimentales (HFA-A, HFA-C, HFA-PM-A y HFA-PM-C), se tom0 el prome-
dio de los valores de G’y G” obtenidos en el intervalo de y, comprendido entre 10 -
0,01, en el que todos los biomateriales presentaban comportamiento viscoelastico li-
neal con G’y G”practicamente constantes.
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En la Figura 4.4, se presentan los valores medios de G’y G”en funcién del tiempo
para los cuatro grupos de hidrogeles estudiados. En el caso de los hidrogeles de fi-
brina-agarosa acelulares no magnéticos y magnéticos (Figura 4.4.2), G’y G”decrecen
con el tiempo en ambos grupos, produciéndose la disminucién mas acentuada (so-
bre todo en G’) entre 2 y 16 dias. En contraste, para los hidrogeles de fibrina-agarosa
celulares no magnéticos y magnéticos (Figura 4.4 (b)), G’y G” permanecen practica-
mente constantes con el tiempo, observindose un progresivo y leve aumento en G’
en el intervalo de tiempo medido (entre 2 y 30 dias). Es importante destacar que:

(@) Aunque inicialmente (2 dias) los hidrogeles acelulares presentan valores de los
mobdulos viscoeldsticos muy superiores a los de los hidrogeles celulares, en estos -
timos se observa una estabilidad de las propiedades mecanicas que contrasta con la
progresiva degradacién mecanica de los hidrogeles que no contienen condrocitos.

(b) En los hidrogeles acelulares, la incorporaciéon de particulas magnéticas (HFA-
PM-A) da lugar a geles menos elasticos: se produce una disminucién de los valores
de G’al embeber las particulas en el gel. Sin embargo, en los hidrogeles celulares ocu-
rre justamente lo contrario: los valores de G’ en los hidrogeles con particulas magné-
ticas (HFA-PM-C) son un 35 % superiores que en los hidrogeles que no contienen
particulas (HFA-C).
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Figura 4.4. Médulo de almacenamiento (G*) y médulo de pérdidas (G”), correspondientes a la zona
viscoeldstica lineal, en funcién del tiempo para: (a) hidrogeles de fibrina-agarosa acelulares no mag-
néticos (HFA-A) y magnéticos (HFA-PM-A); (b) hidrogeles de fibrina-agarosa celulares no magnéti-
cos (HFA-C) y magnéticos (HFA-PM-C).

Para explicar a este hecho, que en principio parece contradictorio, se midieron
los volamenes de hidrogel contenido entre el plato rotor y el plato en reposo del
redmetro para los 4 grupos experimentales. Recuérdese (apartado 4.2.4) que el hueco
entre ambos platos se ajusta en cada caso para que la fuerza normal inicial ejercida
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sobre los geles (entre 0,25 y 1,0 N) favorezca un buen contacto gel-platos y la (pe-
quefia) compresion de la muestra sea similar en todas las muestras.

En la Figura 4.5 se representan las distancias entre platos (o gap, Figura 4.5 (2)) y
los correspondientes volimenes de los hidrogeles (Figura 4.5 (b)). En los hidrogeles
acelulares se observa que los no magnéticos (HFA-A) presentan un volumen tres ve-
ces menor que los magnéticos (HFA-PM-C). Esto se debe, como se explicé en el capi-
tulo 3, a que las particulas magnéticas forman nudos en la matriz polimérica dando
lugar a una red mds abierta con mayor capacidad de hinchamiento por absorcién de
agua. En cambio, para los hidrogeles celulares, se observa que los geles no magnéti-
cos y los magnéticos (HFA-C y HFA-PM-C) presentan un volumen muy parecido.
Esto quiere decir que la presencia de células impide el hinchamiento adicional que
provoca la simple inclusién de particulas en el gel.

Hemos de recordar, como se explic en el capitulo 1, que los hidrogeles son mate-
riales que estin compuestos casi en su totalidad por agua y que pequenas diferencias
en la proporcién de agua pueden provocar cambios importantes en sus propiedades
mecanicas. Se puede decir que los condrocitos determinan la estructura interna de
estos biomateriales evitando su degradacién en 30 dias y, ademas, hacen que los hi-
drogeles no magnéticos y magnéticos posean una estructura con una capacidad de
hinchamiento muy similar.
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Figura 4.5. Distancia o gap plato-plato (a) y volumen contenido entre los dos platos del reémetro (b)
en funcién del tiempo, para los hidrogeles que se indican.

ii) Barrido de Frecuencia. El segundo ensayo realizado consistié en aplicar una
deformacién oscilatoria con amplitud constante dentro de la ZVL (y, = 0,001), y fre-
cuencia creciente en el rango entre 0 y 10 Hz. En la Figura 4.6 (a), se observa que G’
va creciendo hasta que se alcanza una frecuencia de 2 Hz para los grupos experimen-
tales HFA-A, HFA-C y HFA-PM-C. Sin embargo, para los hidrogeles HFA-PM-A esa
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tendencia se mantiene solo hasta la frecuencia de 1 Hz. A partir de esos valores de
frecuencia (2 Hz 61 Hz, segin el caso), tiene lugar una ligera disminucién en G’ hasta
los 4 Hz. Por encima de esta frecuencia, los resultados carecen de significado porque
los efectos inerciales sobre la muestra ya no son despreciables como se supone im-
plicitamente en la teoria de la viscoelasticidad lineal (véase una discusién sobre los
efectos inerciales a altas frecuencias en Chan y Titze, 1999).%*

La tendencia observada para G” (Figura 4.6. (b)) consiste, para todos los grupos,
en un lento crecimiento hasta un valor de frecuencia de 1 Hz, seguido de una dismi-
nucién hasta los 3 Hz y a partir de una frecuencia de 4 Hz se repite la situacién co-
mentada para G’. Por altimo, hay que destacar que, como ocurria en el barrido de
amplitud a la frecuencia constante de 1 Hz, aqui también se tiene que los 4 tipos de
materiales se comportan como sélidos viscoelasticos (G’ > G”) en todo el rango de
frecuencia estudiado para el que los resultados son significativos (entre 0,1y 4 Hz).
También se confirma que en todo ese rango de frecuencia el hidrogel acelular con
particulas (HFA-PM-A) es el menos elastico, mientras que los otros tres presentan
propiedades mecanicas similares y propias de sélidos viscoeldsticos blandos: su res-
puesta es predominantemente eldstica con un médulo de almacenamiento (y mo-
dulo de rigidez complejo, G*) en torno a los 30 - 40 Pa.
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Figura 4.6. Médulo de almacenamiento (a) y médulo de pérdidas (b) en funcién de la frecuencia para
los 4 grupos experimentales estudiados para un tiempo de 16 dias.

Estos valores tan bajos del médulo rigidez complejo permitirian implantar ficil-
mente estos biomateriales, por ejemplo mediante inyeccidn, pero son muy inferiores
a los valores del médulo de rigidez (G) correspondientes al cartilago articular hu-
mano; téngase en cuenta que G* debe coincidir con G para una frecuencia de cizalla
oscilatoria tendiente a cero. Stammen y cols. (2001) recogen un valor de G de 0,23
MPa.? Otros autores, como Magnussen y cols. (2005) dan valores de G entre 1y 3 MPa
dependiendo de las condiciones de cizalla, aunque con una gran desviacién tipica (p.
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ej. para velocidad de deformacién de 0,01 s?, G =1,05 + 0,84 MPa).* Por lo tanto, los
tejidos preparados en este trabajo solo podrian alcanzar propiedades mecénicas si-
milares a los del cartilago humano nativo si por accién de campos magnéticos exter-
nos se endureciera el biomaterial. Hasta qué punto esto se puede conseguir sera ob-
jeto de trabajo futuro.

4.3.4 Analisis de citotoxicidad celular

Para analizar el dafio celular que los materiales estudiados pudieran causar a los
CHDCH, se llevaron a cabo dos ensayos para cuantificar la citotoxicidad celular. En
primer lugar, se llev a cabo el test WST-1, con objeto de cuantificar la proliferacién
celular en cada uno de los grupos experimentales que contenian células (HFA-C y HFA-
PM-C). Como control positivo se realizé un cultivo de CHDCH en 2-D; y como control
negativo se realiz6 un cultivo de CHDCH en 2-D en presencia de triton, que es un ten-
sioactivo que causa dafo irreversible en la pared celular. Se aplicé el test estadistico de
Mann-Whitney para estimar si existen diferencias estadisticamente significativas en-
tre los distintos biomateriales estudiados para los distintos tiempos de cultivo.
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Figura 4.7. Valores de absorbancia para el ensayo WST-1 en los cultivos de CHDCH en 2D (control
negativoy positivo) y en los grupos experimentales (cultivo de CHDCH en 3-D en HFA-C y HFA-PM-
C). Las barras muestran los valores medios + desviacién estindar. Las comparaciones realizadas se
llevaron a cabo con el test no paramétrico Mann-Whitney con un nivel de significacién p < 0,05.

* Diferencia estadisticamente significativa en cada uno de los grupos en funcién del tiempo.

a Diferencia significativa entre los grupos (HFA-C y HFA-PM-C) frente al control positivo (Ctr Positivo).
b Diferencia significativa entre los grupos (HFA-C y HFA-PM-C) frente al control negativo (Ctr Negativo).
c Diferencia significativa entre el grupo HFA-C frente al grupo HFA-PM-C.

En la Figura 4.7 se representan los resultados obtenidos, que se pueden resumir
como sigue:
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i) Para un tiempo de 2 dias. El control negativo no presenta proliferaciéon celular
(valor de la absorbancia préxima a cero), mientras que el control positivo muestra la
maxima proliferacién celular. Entre los hidrogeles no magnéticos (HFA-C) y magné-
ticos (HFA-PM-C) no hay una diferencia significativa en la proliferacién celular,
siendo esta significativamente mayor que en el control negativo.

ii) Para tiempos intermedios (9 y 16 dias). Es importante resaltar que a los 9 dias
si existen diferencias significativas en la proliferacién celular del grupo HFA-C res-
pecto al grupo HFA-PM-C, siendo la proliferacién superior para el grupo sin particu-
las HFA-C (usado como grupo control). Aunque va decreciendo, esta diferencia se
mantiene todavia a 16 dias.

iii) Para un tiempo de 30 dias. Conforme transcurre el tiempo de cultivo hasta los
30 dias, la proliferacién celular en el control positivo disminuye hasta alcanzar valo-
res de absorbancia muy cercanos a cero. Esto se debe a que los CHDCH han crecido
hasta que se quedan sin espacio y confluyen entre si provocando el cese de la proli-
feracion celular. Sin embargo, para los grupos HFA-C y HFA-PM-C se observa que la
proliferacién celular va aumentando hasta alcanzar valores de absorbancia cercanos
20,6 u.a. en ambos grupos, no habiendo entre ellos diferencias significativas.

Estos resultados pueden explicarse asumiendo que los condrocitos (CHDCH) ne-
cesitan mds tiempo para adaptarse (proliferacién mds lenta) al medio extracelular
que contiene nanoparticulas magnéticas magnéticos (HFA-PM-C) que para adap-
tarse al medio constituido por un hidrogel de fibrina-agarosa sin particulas (HFA-C).

En segundo lugar, para comprobar si la informacién obtenida en el test anterior
es consistente, se determind el dafio producido en la membrana nuclear midiendo el
ADN liberado por las células al medio extracelular. En la Tabla 4.1 se recoge el por-
centaje de ADN liberado por cada uno de los biomateriales ensayados. Los valores se
encuentran normalizados tomando la cantidad de ADN liberado por el control nega-
tivo como 100 %. En ninguno de los biomateriales de interés (HFA-C y HFA-PM-C)
se libera ADN al medio extracelular. Se puede concluir que la inclusién de particulas
magnéticas (MagP-OH®) en los hidrogeles de fibrina-agarosa no produce dafio celu-
lar irreversible en la membrana nuclear —ver resultados para el grupo HFA-PM-C en
la Tabla 4.1.

Hay que precisar que los resultados obtenidos en este test, para el control posi-
tivo, podrian parecer contradictorios con los obtenidos en el test WST-1 (prolifera-
cién celular). Como se recoge en la Tabla 4.1, no se observa liberacién de ADN al me-
dio en el control positivo 2-D en 30 dias, mientras que la proliferacién celular para
ese mismo tiempo disminuye hasta valores proximos a cero (Tabla 4.1). Dicha con-
tradiccién aparente se puede explicar asumiendo que las células dejan de proliferar
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por la confluencia entre las mismas (ya no hay mas espacio disponible), pero que el

tiempo de estudio no es suficiente como para que se produzca muerte celular.

Tabla 4.1. Cuantificacién de ADN liberado al medio para un tiempo de cultivo de hasta 30 dias y para
los grupos experimentales que se indican. Control positivo: cultivo de CHDCH en 2-D. Control ne-
gativo: cultivo de CHDCH en 2-D en presencia de tritén. Los datos de la tabla estan expresados en

porcentaje tomando como 100 % el valor medio de ADN liberado por el control negativo.

Tiempo Control Positivo  Control Negativo HFA-C HFA-PM-C
2 dfas 0,00+ 0,19 0+4 1,0+2,2
5dias 0,00 0,07 1,411 0,0%1,3
7 dfas 0,00+0,18 0,040,3 0,0+0,8
9 dias 0,02 £ 0,05 1L,2+15 1,8+2,2
12.dfas 0,00 £ 0,13 0,0+2,2 0,0+2,2
14 dias 0,00 +0,05 0,00+0,24  0,0+0,4
16 dias 0,00 + 0,06 100 +3 0,00£0,23 0,0+0,3
19 dfas 0,29 0,08 0,0+03  0,00%0,23

21dfas 0,21+0,19 0,0+03  0,00+0,15

23 dias 0,08 + 0,08 0,00+£0,13 0,00+ 0,25

26 dias 0,10+0,22 0,0+03  0,00+0,23

28 dias 0,11+0,07 0,00+0,09 0,00+0,19

30 dfas 0,08 + 0,06 0,00+£0,21 0,00 * 0,14

4.3.5 Andlisis histologico

En el trabajo que se describe en este apartado, se llevaron a cabo ensayos histoqui-
micos e inmunohistoquimicos para observar posibles diferencias en el tejido resul-
tante generado en las matrices de fibrina-agarosa (HFA-C y HFA-PM-C).

En general, la tincién de H&E —ver Figura 4.8- revel6 que los CHDCH se encapsu-
laron correctamente en la matriz polimérica de fibrina-agarosa no magnética (HFA-
C, empleada como grupo control) y también en la magnética (HFA-PM-C), donde se
evidencia una distribucién aleatoria de las células dentro del material. Las células pre-
sentaban la morfologia elongada caracteristica de los fibroblastos. Por ello, para com-
probar el linaje de las células observadas con la tincién de H&E, se realizé un analisis
inmuhohistoquimico que mostrd una reaccién positiva para la proteina S-100 (las cé-
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lulas adquieren un color marrén), pudiendo concluir en tal caso que las células obser-
vadas son condrocitos. Ademds se observa que para ambos grupos experimentales,
las células presentan una larga filopodia, evidencia de que existe interaccion entre las
células y ambos tipos de materiales (no magnéticos y magnéticos).
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Figura 4.8. Tincién de H&E y expresién de S-100 de los CHDCH encapsulados en los hidrogeles de fi-
brina-agarosa para tiempos de cultivo entre 2 y 30 dias; barra de escala 100 pm, excepto en la tltima
columna dela derecha donde la barra de escala es de 50 pm. En las dos imagenes inferiores se muestran
secciones de hidrogel (30 dias de cultivo) tefiidas por el método Perl’s; la barra de escala es de 50 pm.

Por dltimo, en la Figura 4.8 también se muestran dos secciones de hidrogel perte-
neciente a ambos grupos, que se tifieron con el método de Perl’s. Como era de espe-
rar, en el grupo HFA-C la técnica da negativo, ya que estos materiales no poseen io-
nes de hierro. Por contra, en la seccién correspondiente al grupo HFA-PM-C se pro-
duce una reaccién de color azul intenso, que marca los iones de hierro presentes en
la muestra (pertenecientes a las particulas de magnetita MagP-OH). Esta tincién nos
muestra la distribuciéon homogénea de las particulas MagP-OH en el seno de la ma-
triz polimérica.

Ademis, podemos observar en las imdgenes correspondientes a la tincién de
H&E que se produce un aumento del niimero de células al transcurrir el tiempo. Para
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cuantificar este aumento en ambos grupos experimentales, se realizé un conteo ce-
lular. Se calcul6 el nimero medio de células que habia en una secciéon observada a un
aumento de 10x (el drea de la seccidén analizada era 1,24 mm?) contando las células
presentes en 9 secciones diferentes para cada grupo y tiempo experimental. De esta
manera se obtuvieron los resultados de la Figura 4.9, en la se representa la celularidad
presente en cada grupo experimental en funcién del tiempo.

Haciendo un analisis de los resultados de celularidad obtenidos basdndonos en
los valores de la media + la desviacion estindar (representados en la grafica de barras
de la Figura 4.9), podemos ver que en ambos grupos se observa un aumento del nit-
mero de células en funcién del tiempo. En el caso del grupo control (HFA-C), se pro-
duce un aumento de la celularidad bastante rapido en torno a la primera semana
(entre los 2y 9 dias), sin cambios significativos en la segunda semana (16 dias), pro-
duciéndose después un nuevo crecimiento pronunciado (30 dias). En contraste para
el grupo HFA-PM-C se observé un aumento de la celularidad practicamente lineal
con el tiempo.

Puesto que usamos el grupo HFA-C como grupo control, por los excelentes resul-
tados de biocompatibilidad ex vivo publicados anteriormente,"” * es interesante de-
tenernos a comparar ambos grupos en cada uno de los tiempos estudiados. A los 2
dias de ensayo, el grupo control (HFA-C) presenta una celularidad significativa-
mente superior al grupo HFA-PM-C, diferencia que se mantiene a los 9 dias. Sin em-
bargo a los 16 dias, las barras de error de ambos grupos se solapan por lo que la celu-
laridad observada en ambos grupos es semejante. En dltimo lugar, a los 30 dias se
aprecia nuevamente una diferencia significativa entre ambos grupos, aunque bas-
tante menor que la observada a los 2 dias.

Los valores medios + la desviacién estindar, empleados en los dos parrafos ante-
riores para la discusion de los resultados de la Figura 4.9, nos ofrecen una estimacion
de las diferencias de celularidad con un 68,3 % de grado de confianza. Sin embargo,
en biomedicina es habitual efectuar estas evaluaciones estadisticas elevando el grado
de confianza hasta el 95 %. Por esta razdn, se aplicé nuevamente el test estadistico de
Mann-Witney con p < 0,05 (nivel de significacién del 5 %) para ver si se llegaba a con-
clusiones diferentes —ver notas en la leyenda de la Figura 4.9. Efectivamente, al apli-
car este test estadistico, no hay diferencias estadisticamente significativas entre si
para los grupos HFA-C y HFA-PM-C, para ninguno de los tiempos estudiados. En
cuanto al analisis de cada uno de los grupos experimentales por separado y en fun-
cién del tiempo, se confirman las estimaciones a las que llegdbamos utilizando la
desviacién tipica como estadigrafo: efectivamente, la celularidad crece significativa-
mete con el tiempo en el grupo HFA-C y lo mismo ocurre en el grupo HFA-PM-C.
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Figura 4.9. Celularidad (ntmero de células en el drea analizada, 1,24 mm?) para los grupos HFA-C y
HFA-PM-C en funcién del tiempo, estimada a partir de las imdgenes tomadas en las secciones tefiidas
con H&E. Las barras de error muestran los valores medios * la desviacién estandar. Las comparaciones
en funcién del tiempo para cada grupo y las comparaciones entre los dos grupos para cada tiempo se
efectuaron mediante el test de Mann-Whitney, con un nivel de significacién de p < 0,05.

a Diferencias estadisticamente significativas de un grupo, para un tiempo determinado, frente el
mismo grupo para el tiempo mayor consecutivo.

b Diferencias estadisticamente significativas de un grupo, para un tiempo determinado, frente el
mismo grupo para el tiempo menor consecutivo.

* Por otra parte, al comparar entre si los dos grupos (HFA-C y HFA-PM-C), para cualquiera de los
tiempos, no se observaron diferencias significativas utilizando el test de Mann-Whitney.

Entre todos los compuestos que forman un cartilago nativo, en la matriz extrace-
lular se encuentran mayoritariamente proteoglicanos y colageno tipo II. Por ello, se
realizé una tincién de Azul de Alcidn con el fin de identificar los proteoglicanos y se
realizé un ensayo inmuhohistoquimico para ver la expresién de colageno tipo II por
parte de los CHDCH. Como podemos ver en la Figura 4.10, la tincién de azul de alcian
dio negativo tanto para el grupo control (HFA-C) como para el grupo de hidrogeles
magnéticos (HFA-PM-C) y para todos los tiempos experimentales ensayados. Sin
embargo, la inmunohistoquimica para ver la expresion de colidgeno tipo II por parte
de las células dio positivo, puesto que los CHDCH se tifien de color marrén, y a sim-
ple vista se observa, tanto en el grupo de HFA-C como en el grupo HFA-PM-C, que la
expresion del COL II se produce en la misma magnitud.

En vista de las observaciones hechas a través de los ensayos histoquimicos e in-
munohohistoquimicos, no podemos concluir que se haya obtenido un cartilago arti-
ficial mediante inclusién de CHDCH en hidrogeles de fibrina-agarosa no magnéti-
cos (HFA-C) y magnéticos (HFA-PM-C). Pero si ha sido posible que los CHDCH pue-
dan expresar algunas proteinas como S-100 y COL I, tipicas de tejido cartilaginoso.
Y, seguramente lo mas importante, la inclusién de particulas magnéticas no produce
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resultados adversos distintos de los obtenidos en el grupo control (HFA-C), en
cuanto a la proliferacion celular, la liberacion de ADN y la celularidad estudiadas.
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Figura 4.10. Tinci6én de Azul de Alcidn y expresién de Coldgeno Tipo II (COLL II) por los CHDCH
encapsulados en los hidrogeles de fibrina-agarosa no magnéticos y magnéticos. Barra de escala 100
um, excepto en la Gltima columna de la derecha donde la barra de escala es de 50 um.

4.4 Conclusiones

La incorporacién de condrocitos (CHDCH) en una matriz polimérica de fibrina-aga-
rosa magnética (conteniendo el 0,1 % en fraccién de volumen de nanoparticulas
magnéticas MagP-OH®) y no magnética permitio la obtencién de biomateriales con
potencial aplicacién en el campo de la ingenieria tisular.

Se estudiaron las propiedades mecanicas de hidrogeles de fibrina-agarosa acelu-
lares (HFA-A), hidrogeles de fibrina-agarosa magnéticos acelulares (HFA-PM-A), hi-
drogeles de fibrina-agarosa celulares (HFA-C) e hidrogeles de fibrina-agarosa mag-
néticos celulares (HFA-PM-C). El estudio reoldgico reveld que la inclusién de condro-
citos (CHDCH) en la matriz polimérica de fibrina-agarosa no magnética y magnética
evita la degradacién del biomaterial.

Los biomateriales obtenidos son sélidos viscoelasticos muy blandos (médulo de
rigidez menor de 100 Pa) lo que podria permitir, en su caso, su implantacién por in-
yeccién. Sin embargo, son materiales mucho menos eldsticos/rigidos que el cartilago
articular humano (médulo de rigidez del orden de 1 MPa) y, por tanto, su utilizacién
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como tejidos substitutivos de dichos tejidos nativos requeriria de un reforzamiento
posterior muy intenso.

Los ensayos de citotoxicidad (liberacién de ADN) y proliferacién celular (test
WST-1) mostraron que la inclusiéon de nanoparticulas magnéticas MagP-OH® no
afecta negativamente al desarrollo de los condrocitos. Los resultados de ambas prue-
bas son similares para el grupo experimental usado como control positivo (HFA-C) y
para el grupo experimental magnético (HFA-P-C).

Se realiz6 un analisis histoldgico mediante técnicas histoquimicas e inmunobhis-
toquimicas estandar. De estos ensayos, se obtuvo que los condrocitos interacciona-
ban con los dos biomateriales ensayados (HFA-C y HFA-PM-C), ya que las células
presentaban una filopodia alargada. Se identificé la expresién de la proteina s-100
por parte de las células encapsuladas en los biomateriales, comprobandose su linaje
(condrocitos). Ademas, se observo la expresion de una de las proteinas mayoritarias
(colageno tipo II) presentes en la matriz extracelular del cartilago por parte de los
condrocitos en ambos biomateriales. Sin embargo, no se observo la expresién de pro-
teoglicanos (otro componente mayoritario en el tejido cartilaginoso) por parte de los
condrocitos en ninguno de los dos grupos ensayados.

En conclusién, no fue posible la obtencién de un cartilago artificial para el tiempo
experimental ensayado, pero es importante destacar que, tanto el grupo experimental
usado como control positivo (HFA-C) como el grupo experimental magnético (HFA-
PM-C), mostraron resultados similares para todos los ensayos mecanicos y de biocom-
patibilidad realizados. Esto demuestra que es viable la incorporacién de nanoparticu-
las magnéticas en materiales para la obtencion de tejidos artificiales biocompatibles
que contengan CHDCH (condrocitos humanos derivados de cartilago hialino).
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RESUMEN

En este capitulo se estudian las propiedades reolégicas de un nuevo biomaterial con
potencial aplicacién en ingenieria tisular. La novedad reside en que el hidrogel se
forma a partir de la asociacién mediante enlaces no covalentes de moléculas discre-
tas. El compuesto que da lugar al hidrogel forma una red tridimensional mediante
interacciones -1 y enlaces de hidrégeno. Se trata de un derivado di-peptidico cono-
cido con el nombre de fluorenilmetoxicarbonil-difenilalanina (fmoc-difenilalanina).
Desde el punto de vista fisico, el interés de estos hidrogeles reside en el hecho de que
hay una gran controversia en la bibliografia en cuanto a sus propiedades mecénicas.
Ademais de realizar una caracterizacion lo mas exhaustiva posible, en este trabajo
también se lleva a cabo una modificacién del método de preparacién para incluir en
suinterior nanoparticulas magnéticas de hierro. De esta forma se puede dotar al ma-
terial de nuevas propiedades y, al mismo tiempo, seria posible su seguimiento in vivo
mediante resonancia magnética. Los ensayos mecanicos en régimen dindmico y es-
tacionario permiten obtener los valores de los médulos viscoelasticos y del médulo
de rigidez. Se consiguen grandes aumentos en los médulos mecanicos al aumentar
la concentracién de nanoparticulas magnéticas. Para explicar el cambio observado
en las propiedades mecdnicas se lleva a cabo un estudio de la microestructura de los
hidrogeles mediante microscopia de barrido ambiental.
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5.1 Introduccién

Los hidrogeles son materiales formados fundamentalmente por agua, que poseen
propiedades de sélidos viscoelasticos. Este comportamiento mecanico se debe a la
presencia de una red, generada mediante entrecruzamiento de cadenas poliméricas
que inmovilizan la fase continua (normalmente constituida por agua).! Como hemos
estudiado en los capitulos anteriores, la principal aplicacién biomédica de este tipo
de materiales es su uso en ingenieria de biomateriales, por lo tanto se requieren ma-
teriales con alta biocompatibilidad y biodegradabilidad. Para ello, se usan principal-
mente biopolimeros de gran peso molecular (p. ej. proteinas como la fibrina) que se
entrecruzan mediante enlaces covalentes. El principal inconveniente que presentan
estos materiales es la degradacién mecanica que sufren cuando se someten a una de-
formacion estacionaria. Ello se debe a que las grandes biomoléculas estan fuertemente
unidas en los puntos de reticulacién por enlaces covalentes y, si se someten a grandes
deformaciones durante un tiempo prolongado, se supera el punto de rotura por la ten-
sién que sufren las fibras unidas a los nudos de entrecruzamiento dando lugar a la
destruccién irreversible del hidrogel.”

Por ese inconveniente de los hidrogeles poliméricos, recientemente ha aumen-
tado el interés por una nueva clase de biomateriales, conocidos como hidrogeles su-
pramoleculares. La ventaja de estos materiales reside en que estan formados por mo-
léculas individuales, que se ensamblan mediante interacciones no covalentes, y pre-
sentan caracteristicas similares a las que poseen los geles producidos por agregacién
de particulas coloidales.* De manera que, aunque estos hidrogeles moleculares se
rompan cuando se deforman, al cesar el esfuerzo mecanico se pueden reconstruir y
recuperar su elasticidad inicial.?

Teniendo en cuenta las ventajas que presentan frente a los hidrogeles poliméri-
cos, es ldgico que exista un nimero creciente de trabajos centrados en el desarrollo
de una nueva generacion de biomateriales basados en el autoensamblaje de péptidos
y derivados.* Concretamente, los hidrogeles que se van a estudiar en este capitulo
estan compuestos por el dipéptido difenilalanina, cuyo extremo N-terminal se en-
cuentra funcionalizado con un grupo aromatico de gran tamaio (fluorenilmetoxi-
carbonil, fmoc), normalmente empleado como grupo protector.® Este derivado di-
peptidico, conocido como fmoc-difenilalanina (su estructura se muestra en la Figura
5.1), es el mas usado como hidrogelador por su gran capacidad para formar estructu-
ras supramoleculares.

Para producirse la formacién del hidrogel, la parte aromatica del grupo fmoc de
estos dipéptidos tiene un papel fundamental en el proceso de autoensamblaje, ya que
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los electrones © presentes en los anillos de fluorenilo son los responsables de las in-
teracciones n-m intermoleculares (véase Figura 5.1). Sin embargo, se ha comprobado
que no todos los derivados dipeptidicos que poseen el grupo fmoc son capaces de
formar un gel, ya que también es muy importante que la geometria molecular dé lu-
gar a distancias regulares de apilamiento para que se produzcan las interacciones 7t-
7 correctamente.” Por otra parte, se forman enlaces de hidrégeno entre los compo-
nentes peptidicos que ayudan a estabilizar la estructura formada.*

Figura 5.1. Estructura quimica del derivado dipeptidico fmoc-difenilalanina. El grupo fmoc (fluore-
nilmetoxicarbonilo) es el rodeado por la linea verde.

Para explicar la formacién de la red tridimensional observada al preparar una di-
soluciéon de fmoc-difenilalanina, se ha desarrollado un modelo estructural que im-
plica la formacién de una nueva arquitectura nanocilindrica molecular basada en
hojas S entrelazadas mediante interacciones n-n. Se ha demostrado que, efectiva-
mente, el derivado dipeptidico fmoc-difenilalanina en disolucién forma hojas /5 an-
tiparalelas, que interaccionan mediante el apilamiento n-n de los grupos fluorenilo y
los anillos fenilo presentes en el borde de las cadenas laterales de fenilalanina. Ade-
mas, se ha observado que debido al giro natural de las hojas 8, cuatro de estas se jun-
tan para formar un fibrilla nanocilindrica con un didmetro externo de aproximada-
mente 3,0 nm. Posteriormente, estas fibrillas se autoensamblan lateralmente para
dar lugar a fibras largas.® Las fibras formadas son capaces de producir redes tridi-
mensionales resistentes a cizalladura, dando lugar a un material con propiedades
caracteristicas de los sdlidos blandos.” Otra de sus caracteristicas es que se pueden
preparar a pH fisiolégico, siendo por tanto muy adecuados para diversas aplicacio-
nes biomédicas, como por ejemplo ingenieria tisular,® cultivo celular 3D°* y como
moldes para generar materiales con unas caracteristicas determinadas.”*

Los protocolos de preparaciéon de hidrogeles supramoleculares se clasifican en
dos categorias. En la primera, se encuentra el método de preparacién por cambio de
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pH, “pH-switch”, que consiste en la preparacién de una disolucién de fmoc-difenila-
lanina a un valor de pH alto (cerca de 10,5), seguido de una bajada de pH de manera
controlada hasta dar lugar a un gel.® La preparacién de la disolucién de fmoc-difeni-
lalanina es un paso crucial ya que a pH basico el grupo aromatico se puede escindir
del dipéptido con mucha facilidad.* Normalmente este cambio de pH se llevaba a
cabo con un dcido mineral diluido,*** observandose la formacién de hidrogeles no
homogéneos, con regiones mas densas dispersas en un gel menos denso. Esto da lu-
gar a que en la bibliografia haya una gran variabilidad en las propiedades mecanicas
de los hidrogeles, registrandose unos valores del médulo de almacenamiento (G’) en
un rango comprendido entre 1 Pay 20 kPa.*'>" Adams y colaboradores,”” corrobora-
ron que el cambio de pH es un pardmetro critico para formar estos hidrogeles y, por
ello, desarrollaron la hidrdlisis de la glucono-d-lactona a acido glucénico como una
manera quiescente de formacion de hidrogeles para esta clase de geladores, obser-
vandose mejoras significativas y propiedades mecanicas reproducibles en compara-
cién con el uso de un acido mineral.

En la segunda categoria, se encuentra el método de preparacién por cambio de
disolvente “solvent-switch”, que consiste en la preparacién de una disolucién de fmoc-
difenilalanina en un disolvente organico, seguido de su dilucién en agua. Los disol-
ventes organicos mas adecuados son el hexafluoroisopropanol (HFIP), acetona y di-
metilsulféxido (DMSO). La dilucién en agua a una concentracion final comprendida
entre 2y 5 mg-mL™ da lugar a la formacién del hidrogel. Este segundo método no es
el mas adecuado para aplicaciones biomédicas porque los disolventes organicos em-
pleados no son biocompatibles.

El objetivo de este trabajo es caracterizar mecanicamente hidrogeles de fmoc-di-
fenilalanina (al 0,3 % en peso/volumen) preparados mediante el método de “pH-
switch”, obteniendo los valores del médulo de almacenamiento (G’), médulo de pér-
didas (G”) y médulo de rigidez (G). Para ello, se van a emplear ensayos reoldgicos en
estado dindmico y en estado estacionario. Una vez caracterizados estos biomateria-
les, se va a proceder a la incorporacién de nanoparticulas magnéticas de hierro recu-
biertas con polietilenglicol (NPFe@PEG) y se estudiardn los cambios que se produz-
can en las propiedades mecanicas. El interés en caracterizar mecdnicamente estos
materiales, asi como en obtener materiales con mejores propiedades mecanicas, se
debe a que las propiedades mecdnicas de la matriz extracelular afectan a la viabilidad
y proliferacion de las células cultivadas para generar un tejido artificial.®® Por tanto,
sila aplicacién final que queremos para este material es su uso en ingenieria tisular,
debemos asegurar la obtencién de un biomaterial con unas propiedades mecanicas
adecuadas a tal fin. En dltimo lugar, otro objetivo del trabajo desarrollado en este
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capitulo, consiste en efectuar un andlisis micro-estructural basico, que permita com-
prender los cambios observados en las propiedades reoldgicas al variar la concentra-
cién de NPFe@PEG.

5.2 Materiales y métodos

5.2.1 Materiales

Para preparar los hidrogeles se usé como gelador el péptido fmoc-difenilalanina
(Fmoc-Phe-Phe-OH, BaChem, Alemania). Ademads, para producir la gelificaciéon del
mismo se empled glucono-d-lactona (D-(+)-Gluconic acid 5-lactone, Sigma-Aldrich, EE.
UU.). Como fase magnética, para preparar hidrogeles magnéticos, se emplearon na-
noparticulas de hierro (NPFe) con didmetro entre 60y 80 nm (Fe nanopowder- nano-
particles, 99,7 %, SkySpring Nanomaterials, Inc., Houston, EE. UU.).

5.2.2 Recubrimiento delas nanoparticulas de hierro con PEG

Para conferir biocompatibilidad a las nanoparticulas de hierro, se decidié recubrirlas
con polietilenglicol (PEG) siguiendo el procedimiento experimental descrito por
Chatterjee y colaboradores.”” Como las nanoparticulas esféricas son de menor ta-
maiio que las utilizadas en capitulos anteriores y, por tanto, la superficie a recubrir
mayor para una misma cantidad de masa de particulas, fue necesario ajustar la can-
tidad de PEG.

Para preparar la fase acuosa se dispersaron 200 mg de NPFe y 2 g de PEG-400
(polietielenglicol, 400 g-mol?, Sigma-Aldrich, EE. UU.) en 15 mL de agua Mili-Q (Mi-
llipore, Francia). Se dispersaron con ultrasonidos durante 7 minutos. Para la fase
oleosa se mezclaron 450 mL de hexano (n-hexano, min. 99 %, Scharlab S.L.), 150 mL
de aceite mineral y 0,750 mL de sesquiolato de sorbitan (ambos suministrados por
Sigma-Aldrich, EE. UU.). A continuacién, se mezclaron ambas fases y se dejaron en
ultrasonidos durante 5 minutos, hasta obtener una microemulsién. Transcurrido este
tiempo, se sometid la mezcla a agitacién mecdnica y se afiadieron 150 mL de gluta-
raldehido, que es el responsable de la iniciacién de la polimerizacién del PEG. Se dejé
reaccionar con agitacién mecdnica durante 2 h. Por tltimo, el producto de reaccién
se recuperd por decantacién magnética y se realizaron varios lavados con etanol y
agua para eliminar los restos de reactivos.
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5.2..3 Caracterizacion delas nanoparticulas de hierro

Para comprobar la morfologia y el tamafio de las nanoparticulas de hierro propor-
cionadas por el fabricante, asi como confirmar la correcta deposicién de la capa po-
limérica de polietilenglicol (PEG) sobre la superficie de las mismas, se tomaron ima-
genes de microscopia electrénica de transmisién (TEM) y se realizaron medidas de
movilidad electroforética.

Para la caracterizacién morfolégica de las nanoparticulas de hierro desnudas
(NPFe) y la observacién del recubrimiento polimérico de PEG de las nanoparticulas
de hierro (NPFe@PEG), se tomaron imagenes de TEM con un microscopio LIBRA
120 PLUS (Carl Zeiss GmbH, Alemania).

Para las medidas de la movilidad electroforética se us6 un equipo Nano Zs, Zeta-
sizer (Malvern Instruments, EE. UU.). Se prepararon suspensiones de NPFe y
NPFe@PEG en una disolucién 1 mM de NaNO,. Para cada una de las muestras se
prepararon suspensiones en un rango de pH comprendido entre 4 y 11. Para ajustar
el pH de cada una de las suspensiones se emplearon disoluciones 0,1 M de NaOH y
0,1 M de HNO.. Se inyectaron muestras diluidas en una cubeta desechable y las me-
didas se llevaron a cabo a una temperatura de 25 °C. Se realizaron tres repeticiones
por medida, usando una muestra nueva cada vez.

5.2.4 Preparacion dehidrogeles de péptidos

Para obtener un hidrogel con un volumen final de 8 mL, se preparé una disolucion de
fmoc—difenilalanina al 0,3 % en peso/volumen (3 mg-mL™). Para ello, se dispersaron 24
mg de fmoc-difenilalanina en 8 mL de agua destilada. A continuacidn, se fueron afia-
diendo pequefias cantidades de una disolucién 0,5 M de NaOH, a la vez que se agitaba
con ultrasonidos, hasta alcanzar un valor de pH aproximadamente igual a 10,5 (me-
dido con papel indicador). En este punto se obtuvo una disolucion transparente, que
indicaba que se habia disuelto completamente el derivado dipeptidico fmoc-difenila-
lanina. En dltimo lugar, se anadieron a la disolucién anterior dos equivalentes de glu-
cono-d-lactona por cada equivalente de fmoc-difenilalanina presente en la misma, es
decir, se afiadieron 106 pL de una disolucién de 150 mg-mL™* de glucono-d-lactona.

Para la preparacién de los hidrogeles magnéticos, se usaron NPFe@PEG con
fmoc-difenilalanina adsorbido en superficie. Para ello, se dispersé la cantidad de
NPFe@PEG necesaria (para preparar hidrogeles al 0,05; 0,1; 0,3; 0,6 y 0,9 % en volu-
men de NPFe@PEG) en una disolucién al 0,3 % en peso/volumen de fmoc-difenilala-
nina, dejandola en contacto unos minutos, para posteriormente centrifugarlas y eli-
minar el sobrenadante. Una vez adsorbido el fmoc-difenilalanina en la superficie de
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las NPFe@PEG, la cantidad necesaria de estas particulas se suspendié en 8 mL de di-
solucién de fmoc-difenilalanina y se siguieron los pasos anteriormente descritos
para preparar el hidrogel.

Es muy importante ser muy precisos en la preparacién de los hidrogeles, pues
como hemos mencionado, sus propiedades reolégicas son muy sensibles a los cam-
bios de pH y a la presencia de heterogeneidades en las muestras.

5.2.5 Medidas de magnetizacion

Se obtuvo el ciclo de histéresis de las particulas NPFE y NPFe@PEG en polvo y de los
hidrogeles dipeptidicos que contenian distintas fracciones en volumen de
NPFe@PEG (0,1; 0,3; 0,6 y 0,9 %). En todos los casos se hizo a temperatura ambiente
utilizando un magnetémetro QUAMTUM DESIGN NPMS X (Centro de Instrumen-
tacion Cientifica de la Universidad de Granada).

5.2.6 Reologiadeloshidrogeles supramoleculares

Las propiedades mecdnicas de los hidrogeles de péptidos no magnéticos y magnéti-
cos se midieron con un reémetro Haake MARS III de esfuerzo controlado (Thermo
Fisher Scientific, Waltham, MA, EE. UU.). Debido a la dificultad de manipular estos
hidrogeles sin modificar su estructura, se prepararon directamente en la célula de
medida del redmetro. Para esto, la geometria elegida fue la de doble cono-plato, con
60 mm de didmetro y un dngulo de 2° entre la generatriz del conoy el plano del plato,
fabricado en titanio (sensor DC 60/2° Ti L, Thermo Fisher Scientific, Waltham, MA,
EE. UU.). La mezcla que da lugar al hidrogel (8 mL) se verti6 en dicha célula de me-
dida justo después de su preparacién y se bajé el doble cono, cerrando con el plato
superior y dejando gelificar la muestra durante un tiempo suficiente como para ob-
tener unos valores aproximadamente constantes de las magnitudes viscoeldsticas.
En el caso de los hidrogeles magnéticos se aplicéd un campo magnético de 15 kA-m™
durante la primera hora de gelificacién, para ello se usé una bovina situada coaxial-
mente con respecto al eje de la geometria de medida. Todas las medidas se realizaron
a una temperatura de 25 °C, que se mantuvo constante para evitar el calentamiento
de la muestra por rozamiento viscoso durante la realizacién de los ensayos. Para
cada concentracién estudiada se realiz6 la medida de al menos tres muestras dife-
rentes, los resultados obtenidos para cada magnitud se presentan como los valores
medios * la desviacién estandar.
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5.2.6.1 Cinética de gelificacion

En primer lugar, con el fin de obtener unas medidas reproducibles, habia que deter-
minar el tiempo necesario para que la gelificacién fuese completa. Por tanto, se mi-
dieron los médulos viscoelasticos durante la formacion del gel. Para ello, la mezcla
pre-gel, que se encontraba en la etapa inicial del proceso de gelificacion, se sometid
a una deformacién por cizalla sinusoidal con amplitud 0,001y frecuencia 1 Hz, am-
bos valores suficientemente pequefios para asegurar que la medida no afectaba al
proceso de gelificacion. Se monitorizaron con el tiempo los valores de los médulos
viscoelasticos, G’y G”hasta alcanzar valores estacionarios.

5.2.6.2 Comportamiento reologico en régimen oscilatorio

Finalizada la gelificacion, los hidrogeles se sometieron a un esfuerzo de cizalla sinu-
soidal y se midié la deformacién de cizalla resultante. Para este tipo de ensayos, el
esfuerzo sinusoidal aplicado debe tener un valor que se encuentre dentro de la zona
viscoelastica lineal (ZVL). A partir de las medidas, se obtuvieron los valores del mé-
dulo de almacenamiento (G’) y médulo de pérdidas (G”).

Se realizaron dos tipos de ensayos, dependiendo de si se fijaba la amplitud o la
frecuencia de la cizalla oscilatoria:

i) Barridos de amplitud. En estos ensayos se mantuvo la frecuencia constante (1 Hz)
y la amplitud de la deformacién de cizalla se incrementd logaritmicamente espaciada
hasta alcanzar el inicio de la zona viscoelastica no lineal (ZVNL). La ZVNL se identific6
durante la medida con valores de amplitud de deformacién (y,) para los que G’y G”
empezaban a disminuir y aumentar, respectivamente, a medida que iba aumentando
el valor de la amplitud de la deformacién. Se realizaron cinco ciclos oscilatorios para
cadavalor de amplitud de deformacién de cizalla, usindose solo los tres tltimos ciclos
para calcular los valores medios de los médulos viscoeldsticos.

ii) Barridos de frecuencia. En estos ensayos se mantuvo constante la amplitud de la
deformacion de cizalla con valor dentro del plateau de la ZVL (se tomé y, = 0,002) y
la frecuencia se incrementd logaritmicamente espaciada entre 0 y 10 Hz. De estos ensayos
se obtuvieron los oscilogramas con G’y G”en funcién de la frecuencia.

5.2.6.3 Comportamiento reoldgico en régimen estacionario

En estos ensayos, las muestras se sometieron a un esfuerzo de cizalla constante, que
se mantuvo durante 10 s para asegurar un valor estacionario, y se registrd la corres-
pondiente deformacién de cizalla. El esfuerzo de cizalla se incrementd linealmente
espaciado hasta alcanzar la regiéon de dependencia no lineal entre el esfuerzo y la
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deformacién. En este tipo de ensayos, a partir de la pendiente inicial de las curvas
obtenidas se calculé el médulo de rigidez.

5.2.7 Estructura deloshidrogeles

5.2.7.1 Caracterizacion macroscopica

Para observar las nanoparticulas magnéticas (NPFe) en el seno del hidrogel de fmoc-
difenilalanina se usé un microscopio éptico (Nikon, SMZ800) con magnificacion de
6,3x. Se utilizé una cimara CCD (Pixelink, Canadd) conectada al microscopio para
fotografiar los hidrogeles. Se obtuvieron imagenes tanto de la superficie superior del
hidrogel como del lateral. Los hidrogeles magnéticos se prepararon aplicando un
campo magnético de 15 kKA-m™.

5.2.7.2 Caracterizacion microscopica

Para observar los cambios microscépicos existentes entre los hidrogeles no magné-
ticos y los magnéticos, se decidid preparar una muestra de cada uno de ellos sobre
una rejilla de microscopia, y observarlos sin realizar ningtn tratamiento. El objetivo
era observar la estructura que estos hidrogeles presentan estando hidratados, en las
mismas condiciones en las que se caracterizaron sus propiedades mecanicas. Para
tal fin, se emple6 un Microscopio Electrénico de Barrido de Emisién de Campo Am-
biental (Quanta 650 FEI, Field-Emission Enviromenmental Scanning Electron Microscope,
Centro de Instrumentacién Cientifica de la Universidad de Granada), que permite
observar las muestras a bajo vacio, sin necesidad de eliminar el disolvente presente
en las mismas.

5.3 Resultados y discusion

5.3.1 Caracterizacion delas nanoparticulas de hierro

Como fase magnética para la preparacién de los hidrogeles moleculares, se emplea-
ron nanoparticulas esféricas de hierro recubiertas con polietilenglicol (NPF@PEG)
para conferirles biocompatibilidad. Segtn las indicaciones del fabricante las NPFe
empleadas tenfan un didmetro medio comprendido entre 60y 80 nm. Para compro-
bar la morfologia y distribucién de tamafo se tomaron imagenes de TEM y se reali-
zaron medidas de tamafio con ayuda del software “Image J”. De estas medidas se ob-
tuvo la distribucién que se muestra en la Figura 5.2, de la que se puede concluir que
el valor medio del didmetro era de 90 + 30 nm.
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Figura 5.2. Distribucién de tamafio de las nanoparticulas de hierro, NPFe. El didmetro medio esti-
mado es de 90 £ 3onm.

Ademis, como podemos ver en la Figura 5.3 (a), en las imagenes de TEM obteni-
das se confirma que las NPFe poseen morfologia esférica y una cierta polidispersion;
se observan particulas tanto con un didmetro superior a 120 nm (flechas verdes)
como particulas con un didmetro inferior a 50 nm (flechas rosas).

Con las imdgenes de TEM, también se pudo identificar la presencia de la capa
polimérica de polietilenglicol (PEG) sobre la superficie de las nanoparticulas, que se
identifica con la capa semitransparente —Figura 5.3 (b).

(a) (b)

SN

Figura 5.3. Imagenes de microscopia electrénica TEM de las nanoparticulas de hierro desnudas (a) y
recubiertas con una capa biocompatible de polietilenglicol (b). Barra de escala 200 nm.

Para corroborar que las particulas se encontraban completamente recubiertas
por el PEG, se realizaron medidas de movilidad electroforética, tanto para las nano-
particulas de hierro desnudas como para las recubiertas con PEG. Como podemos



Hidrogeles Magnéticos para Apliaciones Biomédicas:
146 Estudio de su Biocompatibilidad y Propiedades Viscoelasticas

observar en la Figura 5.4, las nanoparticulas recubiertas por PEG presentan un me-
nor valor de movilidad, en todo el rango de pH, en comparacién con los valores de
obtenidos para las NPFe. Las particulas de hierro tienen una capa superficial de
6xido férrico, por lo que se espera que tengan un punto isoeléctrico cercano al de la
hematites (pH = 7) y la movilidad sea positiva (negativa) para valores de pH 4cido
(basico).” En efecto, eso es lo que se observa en la Figura 5.4.
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Figura 5.4. Movilidad electroforética, en funcién del pH, de la suspensién de nanoparticulas de hie-
rro desnudas (NPFe) y de la superficie de las nanoparticulas de hierro recubiertas con polietilenglicol
(NPFe@PEG). Fuerza iénica 1 mM NaNO;.

Al depositar la capa de PEG, la superficie de las NPFe se funcionaliza con grupos
hidroxilo, por lo que es de esperar que la movilidad tienda a ser negativa en casi todo
el rango de pH, de acuerdo con lo que se muestra en la Figura 5.4; solo para pH=41la
movilidad electroforética presenta un valor positivo aunque bastante cercano a cero.
Alavista de estos resultados y, teniendo en cuenta ademds las observaciones realiza-
das con TEM, podemos tener certeza de que las NPFe se han recubierto con una capa
de PEG homogéneamente distribuida.

En tltimo lugar, se obtuvieron los ciclos de histéresis magnética de las nanopar-
ticulas de hierro desnudas (NPFe) y las nanoparticulas de hierro recubiertas de poli-
etilenglicol (NPFe@PEG) —véase la Figura 5.5. A partir de estas curvas se obtuvo el
valor de la susceptibilidad magnética (y;) y el valor de la magnetizacién de saturacién
(M;) para cada una de las muestras. Para ello, se siguié el mismo procedimiento que
se explicé en el capitulo 2, utilizando las ecuaciones (2.1) y (2.2) para calcular y;y M,
respectivamente. Para las NPFe se obtuvo y;= 3,996 + 0,017 y Mg= 1521 % 15 kKA-m™.
Para las NPFe@PEG, y;=5,25 + 0,04y M;=1530 + 12 kKA-m™.
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Figura 5.5. (a) Ciclos de histéresis de las muestras NPFe y NPFe@PEG (cuadrado azul y tridngulo
verde, respectivamente). (b) Detalle para campos de hasta £ 50 kA/m.

Ademis, como se observa en la Figura 5.5 (b), las NPFe y las NPFe@PEG tienen
una magnetizacién remanente de 62,3 + 2,4 kA-m™y 75 + 3 kA-m™, respectivamente.
Esto implica que, en su caso, cuando se aplique un campo magnético y luego se retire,
las particulas siguen magnetizadasy se atraeran entre si. Como consecuencia del pro-
ceso de imanacién-desimanacién el hidrogel resultante quedaria mas rigido.

Teniendo en cuenta los resultados anteriores de movilidad electroforética e ima-
genes de TEM, junto con los parametros magnéticos obtenidos, podemos concluir
que la capa de PEG no era muy gruesa.

5.3.2 Medidas de magnetizacién de hidrogeles magnéticos

Para caracterizar las propiedades magnéticas de los hidrogeles preparados con dis-
tintas concentraciones de NPFe@PEG, también se obtuvieron las curvas de histére-
sis para cada una de las muestras.

Como era de esperar (véase Figura 5.6), la magnetizacion de saturacién y la sus-
ceptibilidad magnética aumentan de forma proporcional a la fraccién de volumen
de particulas de NPFe@PEG.
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Figura 5.6. Curvas de histéresis de los hidrogeles de péptidos con las fracciones de volumen de NPFe@PEG
que se indican. La tabla adjunta incluye los valores de susceptibilidad magnética (;) y de magnetizacién

de saturacién (My) de cada muestra.

5.3.3 Reologia delos hidrogeles de péptidos
5.3.3.1 Cinética de gelificacion

Para asegurar que todos los hidrogeles estudiados habian completado su proceso de
gelificacién, se llevaron a cabo unos ensayos reolégicos en régimen dinamico dénde se
registraron los valores de los médulos viscoelasticos, G’y G”, en funcién del tiempo, obte-
niéndose tendencias similares para las distintas concentraciones de NPFe -véase la
Figura s.7.

Como se observa en la Figura 5.7 (b), la mezcla pre-gel ya poseia propiedades de
gel desde el inicio del proceso de gelificacidn, ya que G’ era mayor que G”. Este hecho
se puede explicar teniendo en cuenta que desde el momento en el que se afiade glu-
cono-d-lactona, ya existen en la mezcla estructuras nanocilindricas que interaccio-
nan débilmente confiriendo al sistema propiedades de gel.® Conforme pasaba el
tiempo, los valores de los médulos viscoelasticos iban aumentando notablemente
hasta alcanzar un pseudoplateau que acababa aproximadamente a los 13000 segun-
dos. A partir de ahi, se produjo nuevamente un aumento de los médulos viscoeldsti-
cos hasta transcurrido un tiempo de 30000 segundos. Después, ambos médulos au-
mentaron lentamente hasta alcanzar un plateau en el que ya se mantuvieron practi-
camente constantes. Por tanto, como podemos ver en la Figura 5.7 (a) a partir de los
35000 segundos, los valores de G’ y G” son aproximadamente independientes del
tiempo de gelificacién.
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Figura 5.7. Médulos viscoelasticos en funcién del tiempo de gelificacién para una mezcla pre-gel ini-
cial (t=05) que contiene una fraccién de volumen del 0,05 % de NPFe. La grifica insertada (b) mues-
tra G’y G” durante los primeros 500 s de gelificacién.

En general, en todas las muestras no magnéticas y magnéticas estudiadas se ob-
servaron tendencias similares durante el proceso de gelificacién. Sin embargo, el
tiempo necesario para alcanzar valores constantes de G’y G” no fue el mismo para
las distintas muestras preparadas con la misma concentracion de NPFe, reducién-
dose en algunos casos a la mitad el tiempo necesario para alcanzar el plateau final. Por
tanto, para evitar problemas derivados del tiempo necesario para alcanzar valores de
G’y G” constantes, se decidié prolongar el proceso de gelificacién hasta los 80000 s
en todas las muestras, antes de proceder a la caracterizacién reoldgica de los hidro-
geles resultantes que se describe en el siguiente parrafo.

5.3.3.2 Comportamiento en régimen oscilatorio

Para caracterizar reoldégicamente los hidrogeles bajo deformacién de cizalla sinusoi-
dal, se realizaron dos tipos de ensayos: barrido de amplitud de deformacién (fre-
cuencia constante de 1 Hz) y barrido de frecuencia. Del primero, se obtuvieron los
valores de los médulos viscoelasticos, G’y G”, en funcién de la amplitud de la defor-
macion, y,, como se puede ver en el ejemplo de la Figura 5.8. Tanto para los hidrogeles
no magnéticos como magnéticos se observaron curvas con tendencias similares. Es-
tas curvas presentaban valores de G’y G”aproximadamente constantes para valores
de amplitud de deformacién pequefios (y, < 0,003), correspondientes a la zona vis-
coelastica lineal (ZVL). Para mayores valores de amplitud de deformacién, se produ-
cia un leve aumento de los médulos viscoelasticos, seguido de una disminucién bas-
tante acentuada, indicio de que ya se alcanzaba la zona viscoelastica no lineal
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(ZVNL). El leve aumento observado se puede atribuir a la interaccién de fibras pro-
ximas por accién del esfuerzo de cizalla aplicado, dando lugar a un aumento de la
resistencia del material. Por otra parte, como hemos comentado en capitulos ante-
riores, los hidrogeles son sdlidos viscoelasticos (G’ >> G”). Por ultimo, destacar que
para valores de y, del orden de 1 (deformacién transversal del 100 %), dentro de la
ZVNL, se produce un cruce entre G’y G”que correspone a la rotura de la estructura
interna del hidrogel, provocando su flujo.

Para comparar los valores de los médulos viscoelasticas de los hidrogeles no magné-
ticos y los magnéticos, preparados a distintas concentraciones de NPFe (% en volumen),
se tomo el valor medio de cada uno de los médulos viscoelasticos, dentro de la ZVL (y,
entre 10*y 10”%), como valor representativo para cada una de las muestras ensayadasy se
representaron en funcién de la concentracion de NPFe@PEG.

4
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Amplitud de deformacién de cizalla (-)
Figura 5.8. Médulo de almacenamiento (G, cuadrado azul) y médulo de pérdidas (G”, circulo verde),

en funcidén de la amplitud de la deformacién de cizalla, para un hidrogel magnético al 0,05 % vol. de
NPFe@PEG. La frecuencia se mantiene constante en 1 Hz.

En la Figura 5.9, se muestran los valores obtenidos de G’y G”en la ZVL para cada
uno de los hidrogeles ensayados. En los hidrogeles preparados con las menores con-
centraciones de particulas, se observo un aumento muy acusado de los médulos vis-
coeldsticos. Por ejemplo, en los hidrogeles con 0,05 % de NPFe@PEG el valor de G’ es
el triple que el del hidrogel no magnético. A su vez, en el hidrogel que contiene 0,1 %
de NPFe@PEG se alcanza un valor de G’ casi doble del que contiene 0,05 %. Sin em-
bargo, por encima de esa concentracién del 0,1 % en volumen, las propiedades me-
canicas aumentan levemente con un maximo en el 0,6 %, aunque los valores de G’y
G” solapan (véanse barras de error) para las concentraciones entre 0,1y 0,9 % y no son
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significativamente diferentes; asumimos que para estas concentraciones G’y G” per-
manecen practicamente constantes.
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Figura 5.9. Médulo de almacenamiento, G’ (cuadrado azul) y médulo de pérdidas, G” (circulo verde)
en funcién de la fraccién de volumen de NPFe en los hidrogeles. Los valores representados
corresponden con el valor medio de la ZVL (amplitud de deformacién entre 0,0001 y 0,001).

Es interesante comparar esta tendencia de crecimiento de G’y G”en los hidroge-
les magnéticos de fmoc-difenilalanina, con la tendencia obtenida paralos hidrogeles
de fibrina con nanoparticulas MagP-OH® (capitulo 3). En estos tltimos, G’y G”crecia
de forma cuadrética con la concentracién de NPM hasta un 0,5 %, mientras que en
los hidrogeles de péptidos G’y G” crecen linealmente con la concentracién de NPFe
hasta el 0,1 % y después se observa un pseudoplateu. En los hidrogeles de fibrina ese
crecimiento se asociaba con la generacién de nuevos puntos de entrecruzamiento al
aumentar la concentracién de NPFe@PEG. En el caso de los hidrogeles de péptidos,
este reforzamiento se puede asociar a la formacién de cadenas de NPFe@PEG
cuando se aplica el campo magnético. Para explicar que para concentraciones supe-
riores al 0,1 %, G’y G” practicamente no aumenten, podemos suponer que inicial-
mente las NPFe@PEG (que tienen derivados dipeptidicos adsorbidos), se incorporan
a las unidades estructurales (dipéptidos) que conforman las fibras. Posteriormente,
para concentraciones superiores a 0,1 %, ha de producirse una saturacién de
NPFe@PEG en las fibras. Sobre esta cuestion se volverd a hablar en el apartado 5.3.4
con mas detalle.

En el segundo ensayo se obtuvo el oscilograma para frecuencias entre oy 10 Hz,
manteniendo una amplitud constante dentro de la ZVL. En la Figura 5.10 (a), se ob-
serva que G’ presenta un valor constante e independiente de la frecuencia para todos
los hidrogeles (magnéticos y no magnéticos). En esta grafica, también se aprecia
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como para los valores de concentracion de particulas mas altos (0,3; 0,6 y 0,9 % vol.)
los valores de G’ practicamente se superponen. Por otra parte, en la Figura 5.10 (b),
se observa que los valores del médulo de pérdidas, tanto para los hidrogeles no mag-
néticos como magnéticos, siguen una tendencia ligeramente creciente hasta alcanzar
un maximo en 5 Hz. Después, hay un descenso bruscoy, finalmente, un valor constante
de G”para las frecuencias més elevadas.
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Figura 5.10. Médulo de almacenamiento (a) y médulo de pérdidas (b) en funcién de la frecuencia
para hidrogeles peptidicos que contienen NPFe en las concentraciones (% v/v) que se indican.

5.3.3.3 Comportamiento reologico en régimen estacionario

Para determinar el médulo de rigidez (G) de los hidrogeles, se midié la deformacién
para cada valor de esfuerzo de cizalla impuesto. Para cada muestra se obtuvieron
graficas como la de la Figura 5.11, dénde se observa que el esfuerzo de cizalla varia
linealmente con la deformacién para valores bajos de esta. A partir de estos datos, se
realizé un ajuste lineal para calcular el médulo de rigidez de los hidrogeles. Para cada
concentracién de particulas se midieron al menos 4 muestras diferentes para obte-
ner el moédulo de rigidez (promedio) en funcién de la concentraciéon de NPFe@PEG.
Los resultados obtenidos se muestran en la Figura 5.12.

Se observd que el médulo de rigidez presenta una tendencia muy similar a la ob-
servada anteriormente para los mddulos viscoeldsticos (Figura 5.9). Hay dos zonas,
en la primera de ellas, comprendida entre 0 y 0,1 % vol. de NPFe@PEG, se observa un
aumento lineal del médulo de rigidez con la concentraciéon de material magnético.
En esta primera zona, se obtiene para el gel al 0,05 % de NPFe@PEG un valor de G
doble al gel sin particulas. A su vez, en el gel al 0,1 %, G casi se duplica respecto al gel
que contiene 0,05 % de particulas. En la segunda zona, para concentraciones mayo-
res de 0,1 %, se observa un aumento muy débil con un maximo en 0,6 % aunque, al
solaparse las barras de error, los valores de G son practicamente constantes.
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Figura s5.12. Médulo de rigidez de hidrogeles de fmoc-difenilalanina no magnéticos y magnéticos en
funcién de la concentracién de NPFe@PEG.

5.3.4 Estructuradeloshidrogeles

El estudio macroscépico (microscopio éptico) desveld que la aplicacién de un campo
magnético de 15 kA-m™ durante la primera hora de gelificaciéon produce la formacién
de columnas compuestas por agregados de NPFe@PEG, como era de esperar.
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A

Figura 5.13. Imégenes de microscopia Gptica de hidrogeles magnéticos de fmoc-difenilalanina. (a)
Imagen tomada desde la superficie superior de un hidrogel preparado al 0,3 % de NPFe. (b) Imagen
tomada dellateral de un hidrogel preparado con 0,1 % de NPFe; las columnas de particulas tienen la
misma direccién del campo magnético aplicado.

En la Figura 5.13 (2) podemos ver una imagen de microscopia éptica de la super-
ficie superior de un hidrogel, donde se observan agregados de particulas homogé-
neamente distribuidos en el seno del mismo. Estos agregados corresponden con las
columnas de nanoparticulas formadas vistas desde arriba (la foto estd tomada en la
superficie del hidrogel perpendicular a la direccién de aplicacién del campo magné-
tico). En la Figura 5.13 (b), podemos ver una fotografia tomada de un lateral del hi-
drogel en la que se observan claramente las columnas de agregados de particulas
orientadas en la misma direccién del campo magnético aplicado.

Por otro lado, cuando los hidrogeles se observan con el microscopio electrénico
(SEM), se aprecia que tanto los no magnéticos como los magnéticos mantienen la
misma estructura supramolecular —véase la Figura 5.14. Con la particularidad de que
en los hidrogeles magnéticos (véase la Figura 5.14 (b)), se observa que en la estructura
microporosa formada por el gelador (fmoc-difenilalanina) estin adheridas las nano-
particulas magnéticas NPFe@PEG. Teniendo en cuenta que sobre la superficie de las
NPFE@PEG se adsorbié gelador, es evidente que las nanoparticulasn forman parte
de la estructura fibrilar sin producir alteraciones en la estructura del hidrogel.

Estas observaciones (macroscdpicas y microscopicas) permiten suponer que al
recubrir las NPFe@PEG con fmoc-difenilalanina, y aplicar inicialmente un campo
magnético, las nanoparticulas magnéticas forman cadenas que refuerzan el mate-
rial. Ademas, como las particulas estin recubiertas con fmoc-difenilalanina, se in-
corporan a la red de fibras. Todo ello favorece que, al retirar el campo magnético, las
columnas de particulas se mantengan y siguen reforzando el material.

Por otro lado, para explicar los valores practicamente constantes obtenidos para
G’, G”y G en hidrogeles con una concentracién de NPFe@PEG superior al 0,1 % en
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volumen, hemos de tener en cuenta que el gel contiene solamente un 0,3 % en
peso/volumen de fmoc-difenilalanina. En consecuencia, para concentraciones de
particulas superiores al 0,1 %, no queda suficiente hidrogelador libre para que las na-
noparticulas sigan incorporandose a la estructura interna del gel. Es decir, la red ya
no puede incorporar mdas nanoparticulas de manera activa y esta saturacién hace
que los valores de G’, G”y G permanezcan practicamente contantes.

Figura 5.14. Imdgenes de microscopia TEM de los hidrogeles no magnéticos (2) y de los magnéticos
con 0,6 %en volumen de NPFe@PEG (b). Barra de escala 20 um.

5.4 Conclusiones

Se han preparado hidrogeles supramoleculares con el derivado dipeptidico fmoc-di-
fenilalanina a una concentracién del 0,3 % en peso/volumen. Se ha llevado a cabo con
éxito la incorporacion de nanoparticulas de hierro biocompatibles (NPFe@PEG) en los
hidrogeles, con fracciones de volumen de nanoparticulas magnéticas entre 0,05 %y 0,9
% en volumen. El método de preparacién empleado para obtener los hidrogeles ha sido
el llamado “pH switch”. Para incorporar al biomaterial la fase magnética, se realizé un re-
cubrimiento de las NPFe con polietilenglicol y, posteriormente, se adsorbieron molécu-
las de fmoc-difenilalanina en la superficie de las mismas para favorecer la interaccién
particula-hidrogel.

Las nanoparticulas de hierro (NPFe), empleadas como fase magnética en la prepa-
racion de los hidrogeles presentaban heterogeneidad en el tamafo y un didmetro me-
dio de 90 + 30 nm. En cuanto a las NPFe@PEG fue posible identificar la cubierta bio-
compatible de PEG mediante imagenes de TEM y medidas de movilidad electroforética.

Se obtuvieron hidrogeles no magnéticos y magnéticos con valores de G’y G”prac-
ticamente constantes después de algo menos de 24 h desde el inicio de la gelificacidn,
manteniendo una temperatura de 25 °C durante todo el proceso. Se fijé este tiempo
(exactamente 80000 s) como el necesario para asegurar la completa gelificacién de
los hidrogeles antes de realizar la caracterizacidn reoldgica.
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Se determinaron las propiedades magnéticas de las nanoparticulas de hierro
NPFe y NPFe@PEG. De igual manera, se determinaron las propiedades magnéticas
de los hidrogeles de péptidos preparados con distinta fraccién de volumen de
NPFe@PEG, observindose que a medida que aumentaba la concentraciéon de
NPFe@PEG, también aumentaban los valores de la susceptibilidad magnética y
magnetizacion de saturacién como era de esperar segiin la ley de mezclas.

Se estudiaron las propiedades mecdnicas de los hidrogeles no magnéticos y mag-
néticos en régimen oscilatorio. Se observd un aumento muy pronunciado en G’y G”
para los hidrogeles preparados a una concentracién del 0,05 y 0,1 % en volumen de
FeNP@PEG con respecto al hidrogel no magnético, obteniéndose para concentracio-
nes mayores unos valores solo ligeramente superiores a los del 0,1 %. Los barridos de
frecuencia mostraron que G’ era independiente de la frecuencia en el rango de fre-
cuencia comprendido entre oy 10 Hz. Los valores del médulo de rigidez o del médulo
de almacenamiento de los hidrogeles, que contienen solamente un 0,1 % vol. de NPM,
alcanzan valores del orden de 10* Pa.

En dltimo lugar, el estudio estructural a escala macroscépica y microscopica permi-
ten explicar, al menos cualitativamente, que los médulos (visco)elasticos se mantengan
constantes para concentraciones de NPFe@PEG superiores al 0,1 %. Se propone que las
nanoparticulas de hierro NPFe@PEG, en presencia de campo, forman columnas y que,
debido a la adsorcién de hidrogelador en la superficie de las mimas, las NPFe@PEG for-
man parte de la estructura interna del gel. Esto hace que el gel quede reforzado incluso
después de la retirada del campo magnético, lo que explicaria los grandes aumentos de
los valores de G’, G”y G para pequefias concentraciones de nanoparticulas.

Sin embargo, dadala poca concentracién de hidrogelador en la disolucién inicial pre-
gel, al preparar hidrogeles a concentraciones superiores al 0,1 % de NPFe@PEG, estas no
pueden integrarse activamente en la estructura interna del material. Por ello, se tiene un
efecto de saturacién en sus propiedades mecanicas.

La continuacién de este trabajo implicaria el estudio reolégico asociado a la capa-
cidad de recuperacion de este tipo de hidrogeles después de su rotura, asi como el
estudio de su capacidad de inyeccién.
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RESUMEN

En este capitulo se estudian las propiedades mecanicas bajo esfuerzos de traccién de
un tipo de hidrogel ampliamente utilizado en el campo de la ingenieria tisular, con
el objetivo aplicarlo en un futuro para la regeneracién de cartilago y hueso. El poli-
mero que se utiliza en este capitulo es alginato de sodio, que es capaz de generar un
hidrogel que posee elevadas biocompatibilidad y biodegradabilidad y, ademas, se
puede funcionalizar con mucha facilidad. Todas estas propiedades hacen que sea un
material idéneo para este tipo de aplicaciones biomédicas.

Elalginato es un polisacirido que se extrae de algunos tipos de algas y, cuando se
encuentra en disolucion, en presencia de iones calcio gelifica dando lugar a una gel
viscoeldstico de forma casi instantidnea. En este trabajo, con el objetivo de mejorar
sus propiedades mecdanicas, se han incorporado micro particulas magnéticas de hie-
rro ala matriz de alginato. Se han preparado hidrogeles de alginato de calcio no mag-
néticos y magnéticos con 9; 15,3; 21,1y 23,8 % en fraccién de volumen de particulas de
hierro. Se han realizado medidas de densidad y de magnetizacién y se han estudiado
sus propiedades mecdnicas bajo esfuerzos de traccién oscilatoria con amplitud de
variable. En altimo lugar, se han realizado ensayos mecénicos en presencia de cam-
pos magnéticos externos moderados para evaluar la variacién de las propiedades
mecanicas en presencia de campo.
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6.1 Introduccion

El alginato es un polisacirido que se obtiene de algunas "algas marrones" de gran
tamafio, entre las que se encuentran fundamentalmente la Laminaria hyperborea que
prolifera en las costas de Noruega, la Laminaria digitata que se puede encontrar en el
mar cantabrico, la Laminaria japénica que se cultiva en China y Japén, la Macrocystis
pyrifera de aguas del Pacifico, y algunas especies de los géneros Lessonia, Ecklonia,
Durvillaea y Ascophyllum. Todas estas algas contienen entre el 20 %y el 40 % de alginato
sobre su peso seco.” Aunque el porcentaje de alginato presente en este tipo de algas
depende de la especie, también influyen el habitat y la estacién del afio en que se reco-
gen las algas, observindose que poseen un mayor porcentaje de alginato en verano.®

En cuanto a su estructura quimica, el alginato es una sal del acido alginico, un
polisacarido lineal constituido por dos unidades monoméricas, el acido-D-manuré-
nico (M) y el dcido-L-gulurénico (G).” En la Figura 6.1 se muestran las estructuras
quimicas de ambos mondmeros.

H H OH
HOOC 0 Hooc
H o OH ™0 H
H OH H
HO " H OH
H H OH H

Acido D-manurénico Acido L-gulurénico

Figura 6.1. Férmulas en forma de silla de los dcidos D-manurénico y L-gulurdnico.

La cadena polimérica que constituye el acido alginicoy sus sales (p. ej. alginato de
sodio) se compone de tres regiones o bloques. Los bloques G solo contienen unidades
derivadas del dcido L-gulurénico, los M se basan completamente en dcido D-manu-
rénicoy las regiones MG, que consisten en unidades alternadas de ambos acidos. Los
bloques M y G se forman mediante enlaces o-glucosidicos entres los carbonos C-1y
C-4 de las dos unidades monomeéricas. Las regiones de bloques M corresponden con
cadenas lineales, mientras que los bloques G presentan una estructura en forma de
bucle.®® Los bloques G en disolucién se alinean formando unos huecos en forma de
diamante capaces de albergar un ién metalico, siendo el Ca** el ion que por su ta-
maiio se ajusta mejor a esos huecos, dando lugar a una estructura dimérica —véase
la Figura 6.2.
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Para explicar este fenémeno existe un modelo conocido como “egg-box model”,
propuesto por Grant en 1973, para explicar las propiedades de los alginatos al reac-
cionar con sales calcicas.

CoO" HO COO" HO COO" HO

Figura 6.2. Esquema del modelo de caja de huevos (“egg-box model”). Se representan dos bloques G
alineados, cuyos huecos en forma de diamante estin ocupados por iones calcio. El calcio forma com-
puestos de coordinacién con los grupos OH y COO que los rodea.

La gran afinidad de los iones calcio por ocupar estos huecos provoca que, en una
disolucién de alginato, tenga lugar una transicién de fase de liquido a sélido de ma-
nera casi instantanea en presencia de Ca*", dando lugar a un hidrogel de alginato de
calcio heterogéneo que presenta generalmente un color blanco.” Con objeto de obte-
ner hidrogeles homogéneos, se ha desarrollado un método basado en la liberacién
controlada de Ca*" formando una suspensién de carbonato de calcio en una disolu-
cidén de alginato de sodio en presencia de glucono-d-lactona." El papel de la glucono-
o-lactona es acidificar el medio lentamente por hidrdlisis produciendo 4cido glucé-
nico, que hace que se disuelva el carbonato de calcio poco a poco, liberando iones
Ca’ al medio de manera controlada.”

La facilidad de preparacién, junto con su biocompatibilidad y biodegradabilidad,
hace que el hidrogel de alginato de calcio (formado mediante entrecruzamiento i6-
nico), sea el material mas comanmente utilizado en la industria biomédica para el
tratamiento de heridas,” ™ encapsulacién celular™ ** y como matrices biocompati-
bles en ingenieria tisular.”>" Por ejemplo, dentro del campo de la ingenieria tisular,
se ha investigado la encapsulacién y diferenciacién de células madre de pulpa dental
en tejidos adipogénicos y osteogénicos para la obtencién de un tejido de hueso arti-
ficial.® Suversatilidad paralas aplicaciones se debe a la facilidad con la que se puede
funcionalizar, conjugando moléculas bioactivas al alginato no modificado para do-
tarlo de sitios de adhesién celular. Por ejemplo, un método muy popular para facilitar
la adhesién celular en alginato es mediante la incorporacién de péptidos que son re-
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conocidos por la integrina (glicoproteinas presentes en la superficie celular que fa-
vorecen la interaccion de las células con la matriz extracelular), como RGD (tripép-
tido formada por la secuencia aminoacidica arginina-glicina-dcido asparticos) y
YIGSR (pentapéptido formado por la secuencia aminoacidica tirosina-isoleucina-
glicina-serina-arginina).”

En este capitulo se describen las propiedades mecanicas de hidrogeles de alginato
y seva a desarrollar un nuevo material basado en la incorporacién de microparticulas
magnéticas de hierro a la matriz polimérica. El objetivo es obtener materiales, con
potencial aplicacién en biomedicina, cuyas propiedades mecanicas se puedan mo-
dular a distancia por aplicaciéon de un campo magnético externo. Para ello, se han
caracterizado los nuevos materiales magnéticos obtenidos. También se han deter-
minado sus propiedades mecanicas bajo traccién ya que, si su posible aplicacion es
emplearlos en regeneracién de hueso o cartilago, debemos estudiar sus propiedades
mecanicas bajo esfuerzos similares a los que se encuentran sometidos habitual-
mente esos tejidos bioldgicos.

6.2 Materiales y métodos

6.2.1 Materiales

Para la sintesis de los hidrogeles de alginato se usé alginato de sodio, glucono-J-lac-
tonay carbonato de calcio (Sigma-Aldrich, EE. UU.). También se usé cloruro de calcio
dihidratado (Merck, EE. UU.). Como fase magnética se emplearon particulas esféri-
cas de hierro HQ (carbonyl iron HQ powder, Basf, Alemania), que segtn el fabricante
contenian un minimo del 97,8 % de hierro, entre el 0,6-0,9 % de carbono, 0,6-0,9 % de
nitrégenoy 0,3-0,6 % de oxigeno y un didmetro medio de 2,0 um.

6.2.2. Preparacion de hidrogeles de alginato

Para preparar los hidrogeles de alginato se siguié el procedimiento experimental
descrito por Kalaf'y colaboradores™ con algunas modificaciones, ya que en este tra-
bajo buscamos la incorporacién de una fase magnética para mejorar las propiedades
mecanicas de los hidrogeles no magnéticos.

En primer lugar, se prepararon 50 mL de una disolucién de alginato de sodio al 1
% en peso/volumen en agua desionizada de calidad Milli-Q. La disolucién se puede
almacenar a 4 °C durante un tiempo maximo de una semana. El proceso de disolu-
cién del alginato de sodio en agua era muy lento y se llevé a cabo con ultrasonidos.
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Una vez preparada la disolucién de alginato, se vertieron 15 mL de la misma en
un recipiente y se afadieron 22,5 mg de CaCO,. Se agitd la mezcla hasta que adquirié
un color blanco, indicativo de que el CaCO, se encontraba distribuido homogénea-
mente en la disolucién de alginato. En dltimo lugar, se afiadieron 80,1 mg de glu-
cono-d-lactona a la mezcla anterior y se agitd hasta que se disolvieron los cristales de
este reactivo. El papel de la glucono-d-lactona es acidificar lentamente el medio para
que se produzca una liberacién controlada de los iones calcio que forman parte del
CaCO,, cuya solubilidad en agua es muy baja.

Se dejo gelificar la muestra durante 1 h 30 min obteniéndose un hidrogel blando
y transparente ya que, al producirse la gelificacién de manera controlada, los bloques
M tienen tiempo de alinearse para formar un hidrogel homogéneo. Posteriormente,
se rompid el hidrogel mediante agitacién manual y después con ultrasonidos du-
rante 10 minutos hasta obtener una masa viscosa con textura homogénea.

En el caso de los hidrogeles magnéticos, antes de la agitacién del hidrogel con ultra-
sonidos, se afiadieron distintas cantidades de particulas Fe-HQ para preparar muestras
con cuatro fracciones de volumen diferentes. Las cantidades afiadidas de hierro fueron
5,91¢;11,82 g 17,73 gy 23,64 &.

Posteriormente, se vertid la masa viscosa obtenida (conteniendo o no particulas Fe-
HQ) en una placa Petri de 50 mm de didmetro y se dejé reposar durante 3 h 30 min. En
este momento, se atadieron 7,5 mL de una disolucién 60 mM de CaCl,, cuyo objetivo es
reforzar el hidrogel mediante la transferencia de iones calcio desde la disolucién hacia el
interior del hidrogel. Esto tiene lugar puesto que la concentracién de iones calcio dentro
del hidrogel (15 mM) es inferior a la concentracién de Ca** en la disolucién afiadida (60
mM). Después de 24 h, se alcanza el equilibrio en cuanto a concentracién de calcio, obte-
niéndose un hidrogel con una concentracién 30 mM de iones calcio.

6.2.3 Medidas de densidad

Para caracterizar los materiales preparados se realizaron medidas de densidad de
los hidrogeles de alginato (HA) no magnéticos y de los hidrogeles magnéticos prepa-
rados usando distintas concentraciones de particulas Fe-HQ. También se determind
la densidad de las particulas Fe-HQ empleadas. Para ello se us6 un picnémetro de
volumen conocido (V =5,261 cm?) y se empled aceite cuya densidad fue determinada
(Paceite = 0,907 g-cm?) con el picnémetro a un temperatura de 22 °C. Teniendo en
cuenta que los hidrogeles estin formados mayoritariamente por agua, se utilizd
aceite para la determinacién de la densidad con el objetivo de que no se produjera
ningan tipo de interaccidn entre la muestra (de densidad desconocida) y el liquido
(de densidad conocida). El procedimiento seguido fue el siguiente:
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i) Sedetermind con el picndmetro la densidad del aceite empleado.

ii) Se midi6 la masa del picnémetro vacio.

iii) Se midi6 la masa del picnémetro mas la muestra de hidrogel, para saber la
masa del hidrogel de alginato introducido en el picnémetro.

iv) Se midié la masa del picnémetro mas la muestra de hidrogel mas el aceite.

El volumen contenido en el picnémetro es:

=V

picndmetro — "HA

+V

aceite Ec. (6'1)
donde Vy, es el volumen de hidrogel de alginato. Conocidas la densidad del aceite y
sumasa, podemos calcular el volumen de aceite de manera que:

m .
V., =V — e Ec. (6.2)

HA picnometro
aceite

Una vez calculado el volumen del hidrogel y usando la masa del mismo (que se
midié experimentalmente) se calculé su densidad. De igual, manera se calcul6 la
densidad de las particulas Fe-HQ.

6.2.4 Medidas de magnetizacion

Se midid a temperatura ambiente el ciclo de histéresis de las particulas Fe-HQ en
polvo y de los hidrogeles de alginato magnéticos preparados con distintas concen-
traciones de particulas de hierro. Para ello, se usé un magnetémetro de muestra vi-
brante VSM 4500 (EG&G Princeton Applied Research, EEUU).

6.2.5 Caracterizacion mecanica de los hidrogeles de alginato bajo esfuerzo de
traccion

Las propiedades mecanicas bajo esfuerzo de traccidn, de los hidrogeles de alginato
no magnéticos y magnéticos, se determinaron con un viscoanalizador DMA 450"
(Metravib, Limonest, Francia). Para obtener el médulo de almacenamiento (E’) y el
médulo de pérdidas (E”), componentes real e imaginaria respectivamente del mé-
dulo de Young complejo (E¥), se llevd a cabo un ensayo en régimen oscilatorio. Dicho
ensayo consistid en la realizacién de un barrido de amplitud de deformacién, dénde
se sometieron las muestras a una deformacion oscilatoria longitudinal, ¢, con fre-
cuencia constante (10 Hz) y amplitud de deformacion, ¢,, creciente. Para aplicar una
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amplitud de deformacién creciente, en el equipo se defini6 una rampa de desplaza-
miento oscilatorio longitudinal de las mordazas con respecto a la muestra en reposo
(sin aplicar esfuerzo de traccién previo al inicio de la medida). Dicha rampa estaba
comprendida entre 0,05 y 0,3 mm.

El ensayo se dividi6 en dos partes, la primera de ellas consistié en registrar E’y E”
mientras que se producia un aumento del desplazamiento linealmente espaciado
desde 0,05 hasta 0,3 mm (estas curvas se denominaron de “ida”). Una vez alcanzado
el desplazamiento maximo comenzd la segunda parte del ensayo, dénde se registra-
ron nuevamente los valores de E’y E”a medida que el desplazamiento decrecia de 0,3
a 0,05 mm (“vuelta”). Este tipo de ensayo se llevd a cabo para los hidrogeles no mag-
néticos y magnéticos preparados.

El valor de la amplitud de la deformacién oscilatoria, &,, se calcul6 teniendo en
cuenta la longitud inicial de la muestra (h,) y el incremento de longitud maximo (h)
respecto de h,, mediante la expresion:

& = Ec. (6.3)

h
=
hO

En el caso de los hidrogeles magnéticos también se realizaron estos ensayos apli-
cando un campo magnético en la misma direccién del desplazamiento (deforma-

cién) —véase la Figura 6.3 (a). Se aplicaron dos intensidades de campo magnético de
15y 25 kA-m™ mediante la bobina mostrada en la Figura 6.3 (c).

Tanto para los hidrogeles no magnéticos como para cada uno de los hidrogeles
magnéticos, preparados con distintas concentraciones de particulas Fe-HQ, se mi-
dieron nueve muestras diferentes. Los datos presentados corresponden a la media +
desviacion tipica de los resultados obtenidos en cada una de las series de nueve
muestras de un mismo hidrogel o ferrogel.

6.3 Resultados y discusion

6.3.1 Preparacion de hidrogeles de alginato

Se prepararon hidrogeles de alginato no magnéticos y magnéticos con distintas frac-
ciones de volumen de particulas Fe-HQ. En el procedimiento experimental seguido
para la obtencién de estos hidrogeles, durante la primera hora y media de gelifica-
cién se formé una fina capa de hidrogel de alginato mas densa y mds opaca en el
fondo del recipiente que contiene la mezcla. Esto se debia a que la sedimentacién del
CaCO; contenido en la solucién de alginato, daba lugar a una mayor concentracién
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de Ca* en esa zona, dando lugar a la formacién inicial de un gel heterogéneo.
Cuando, después de la hora y media de gelificacién inicial (véase apartado 6.2.2), se
rompid el gel por agitacién manual, se obtuvo una mezcla que contenia grumos y
algunas burbujas de aire.

Después de las siguientes etapas de la gelificacién (reposo durante tres horas y
media, adicién de disolucién de Ca*"y 24 h de gelificacién final), los hidrogeles final-
mente obtenidos eran bastante homogéneos, aunque todavia se advierten a simple
vista algunas heterogeneidades —véase la Figura 6.4 (). En definitiva, la acidifica-
cién controlada por adicién de glucono-d-lactona permitié disminuir en gran me-
dida la heterogeneidad de los hidrogeles, pero no eliminarla por completo.

En los hidrogeles con particulas Fe-HQ, se observé la formacién de un material
que a simple vista parecia homogéneo (Figura 6.4(b)), ya que la presencia de las par-
ticulas de hierro da lugar a un gel negro opaco que impedia apreciar cualquier hete-
rogeneidad en su interior.

Figura 6.3. () Disposicién de las mordazas superior e inferior del viscoanalizador; se indica el vector
campo magnético (H). (b) Se muestra una ampliacién de las mordazas, entre las que se encuentra
una muestra de hidrogel no magnético. (c) Se muestra la bobina empleada para aplicar el campo
magnético en la misma direccién de la deformacién; la bobina presentaba un hueco central suficien-
temente grande como para situar las mordazas con la muestra en su interior.
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@

i —
Figura 6.4. Fotografia de un hidrogel de alginato no magnético (a) y de otro magnético que contenia

el 15,3 % en volumen de particulas Fe-HQ (b).

6.3.2 Medidas de densidad

Se midié la densidad de las particulas de hierro (Fe-HQ), siendo esta de 7,89 0,16
g-cm?. Ademads, se midié la densidad de los hidrogeles de alginato no magnéticos y
magnéticos preparados, obteniéndose los valores que se presentan en la tabla ad-
junta en la Figura 6.5. Como era de esperar, la densidad de los hidrogeles crece de
forma practicamente lineal con la fraccién de volumen de particulas de hierro (véase

la grafica en la Figura 6.5).

3,0
2,51 o [Fe-HQ] Densidad
- °
E 2ol (%% vol) (g-em™)
Lo ] °
Q 9 1,42 + 0,07
o 1,5 @
] ] 15,3 1,84 + 0,04
<
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& 21,1 2,26 + 0,022
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Concentracion de Fe-HQ (% en volumen)

Figura 6.5. Densidad de los hidrogeles de alginato no magnéticos y magnéticos en funcién de la con-

centracién de particulas Fe-HQ.

Como veremos en el apartado siguiente, era necesario determinar la densidad de
los hidrogeles para poder expresar las curvas de magnetizacién en unidades del sis-
tema internacional. De hecho, los valores de concentracién en fraccién de volumen
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de particulas de hierro en los hidrogeles, que se incluyen en la Figura 6.5, se estima-
ron a partir de las curvas de primera imanacion.

6.3.3 Medidas de magnetizacion

Las propiedades magnéticas de los ferrogeles de alginato, se determinaron midiendo
la magnetizacién en funcién de la intensidad de campo en el intervalo aproximado
entre 400 y -400 kA-m™. En la Figura 6.6 se presentan los ciclos de histéresis de los
hidrogeles preparados con distintas fracciones de volumen de particulas magnéti-
cas. Se aprecia el aumento de la susceptibilidad magnética (pendiente inicial de las
curvas) asi como de la intensidad de campo a partir de la cual no se espera un au-
mento significativo de la magnetizacién (magnetizacién de saturacién).

De manera andloga a como se hizo en el capitulo 3, la susceptibilidad magnética
(1) de los ferrogeles se calcul6 ajustando los datos de las curva de primera imanacién
(Figura 6.6) a la ley de Frohlich-Kennelly (ver Ec. 3.1). Para campos elevados el ajuste
a laley de Frohlich-Kennelly no era lo suficientemente bueno, se obtenian valores de
magnetizacién de saturacién (M,) inusualmente altos. Por lo tanto, para calcular la
M; se empled la ley empirica que se propuso en el capitulo 3, (Ec. 3.2). Los valores
obtenidos se incluyen en la Tabla 6.1. Por otra parte, a partir de las curvas de primera
imanacién contenidas en las graficas de la Figura 6.6, y utilizando la ley de mezclas,
se estimaron las concentraciones reales de hierro existentes en los hidrogeles mag-
néticos que se incluyen en la Tabla 6.1 (y también anteriormente en la Figura 6.5).

400

-1

Magnetizaciéon (kA-m )
(o]

2004

9%
-200 | 15,3 %
21,1%
23,8 %
-400 ; : - . -
-400 -200 o 200 400

Intensidad de campo, H (kA-m )

Figura 6.6. Ciclos de histéresis magnética de los hidrogeles de alginato preparados con las
concentraciones de particulas Fe-HQ que se indican.
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Tabla 6.1. Valores de densidad, magnetizacién de saturacién (M) y susceptibilidad magnética (y;) de
las particulas de hierro y de los ferrogeles. En la primera columna, se incluyen las masas de hierro
afiadidas para preparar las distintas muestras de ferrogeles (véase apartado 6.2.2). En la tltima co-
lumna figuran los valores estimados de la fraccién de volumen de particulas de hierro en cada muestra.

) Concentracion de

Masa de particulas Densidad M; Xi Fe-HQ
Fe-HQ afadidas (g) (g-cm?) (kA-m™) ) cevol

5,91 1,42 £ 0,07 165,5 0,86 9

11,82 1,84 + 0,04 279,2 1,30 15,3

17,73 2,26 + 0,022 385,7 1,77 21,1

23,64 2,35+0,03 434,8 1,96 23,8

Fe-HQ puras 7,89+ 0,16 1830 8,63

6.3.4 Caracterizacion reologica

Se determinaron las propiedades mecanicas de los hidrogeles no magnéticos y mag-
néticos preparados con particulas Fe-HQ.

Al realizar el barrido de amplitud primero en sentido creciente (ida) y después
decreciente (vuelta) en la deformacién, para los hidrogeles no magnéticos se observa
histéresis mecanica en la muestra. Como podemos ver en la Figura 6.7 (a), en la curva
de ida E’ tiene un valor medio de unos 2000 Pa (en torno al 10 % del valor de E’) por
encima del valor correspondiente a la curva de vuelta. Sin embargo, al realizar un
segundo y tercer ciclo de histéresis, la diferencia entre ambas curvas es cada vez me-
nor, lo que indica que la historia mecanica del hidrogel determina su respuesta reo-
légica, esto es, que tenemos un claro comportamiento tixotrdpico.

Para los hidrogeles magnéticos se observa una histéresis mecanica atin mas pro-
nunciada. Como podemos ver en la Figura 6.7 (b), para un gel con el 15,3 % de hierro,
el valor medio de E’en la curva de ida es en promedio unos 5000 Pa superior al de la
curva de vuelta. Ademads, el ciclo es muy abierto y después de la deformacién-recu-
peracién E’ se reduce en aproximadamente un 33 % (cae desde 3x10* Pa hasta 2x10*
Pa). Luego, al repetir un segundo y tercer ciclo de histéresis, aunque también el ciclo
de histéresis es mas estrecho, se sigue observando una diferencia considerable entre
ambas curvas. Esto nos indica que en los hidrogeles magnéticos existe un compor-
tamiento tixotrdpico atin mds pronunciado, lo que parece l6gico porque, al ser hi-
drogeles compuestos por cadenas poliméricas y particulas, los cambios en la micro-
estructura interna pueden ser mds intensos y con un mayor grado de irreversibilidad
que en los hidrogeles que no contienen particulas sélidas.
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Figura 6.7. Médulo de almacenamiento en funcién de la amplitud de deformacién. (a) Con hidrogel
de alginato no magnético. (b) Hidrogel de alginato con un 15,3 % en volumen de hierro. Se muestran
las curvas obtenidas para un barrido con amplitud de deformacién creciente (ida) y después decre-
ciente (vuelta).

Teniendo en cuenta este elevado grado de tixotropia, se procedié como se des-
cribe a continuacién. Para cada muestra se realizé un primer ciclo de histéresis en
ausencia de campo magnético. Después, y sin cambiar de muestra, se aplicé un
campo magnético de 15 kA-m™y se obtuvo un segundo ciclo de histéresis mecanico.
A continuacién, también sin cambiar de muestra, se realizé un tercer ciclo de histé-
resis aplicando un campo de 25 kA-m™. Este procedimiento se repitié con nueve
muestras de cada uno de los hidrogeles con fracciones de volumen de hierro com-
prendidas entre 0 %y 23,8 %.

En la Figura 6.8 se muestran, como un ejemplo, las curvas del hidrogel que con-
tiene un 15,3 % en volumen de hierro. Debido a la histéresis que presentan los hidro-
geles magnéticos, no hay una tendencia clara en el efecto para las curvas de ida.
Como podemos ver en la Figura 6.8 (a), la curva obtenida en ausencia de campo apli-
cado esta por encima (mayor E’) de la curva obtenida en presencia de un campo de 15
kA-m™. Luego, al incrementar el campo de 15 a 25 kA-m™ se produce un aumento de
E’, aunque sin alcanzar los valores obtenidos en ausencia de campo. De todas formas,
la dispersion de los datos (véanse barras de error) no permite extraer una conclusién
significativa sobre los resultados obtenidos en las curvas de ida para esta concentra-
cién de hierro (15,3 % vol.).

Por contra, al estudiar el efecto del campo magnético sobre las curvas de vuelta,
si parece existir un aumento progresivo de E’ al aumentar la intensidad del campo
magnético (véase Figura 6.8 (b)) aunque, de nuevo, para esta concentracién de hierro
(15,3 %), las barras de error indican una variabilidad que resta fiabilidad a los resul-
tados. Volveremos sobre esta cuestién mas adelante. A partir de ahora, para estudiar
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como varian los médulos viscoelasticos en funcién de la concentracién de hierro, to-
maremos los valores medios E’y E”de las curvas de vuelta para una deformacién de
0,015, que se encuentra con seguridad dentro de la ZVL.

E Ida § Vuelta

&y 320001 (@) B H=okA/m i 32000 ®) B H=o0kA/m

g ® H=15kA/m % ® H=15kA/m

8 28000 A H=25kA/m .© 28000 A H=25kA/m

: : |

g 240001 % 24000 4

E =

% 20000 < 200004 —

L5} [

] =

[=] [=]

~§ 16000 _g 16000

= =S

E 0,01 O,IOZ 0,63 0,234 O,‘OS 0,06 2 0,01 C,E)Z 0,‘03 0,64 O,IOS 0,06
Amplitud de deformacién, & 6] Amplitud de deformacién, £ =)

Figura 6.8. M6dulo de almacenamiento (E?) y médulo de pérdidas (E”) de un hidrogel de alginato
preparado con un 15,3 % en volumen de hierro. (2) Registrado a medida que se aumentaba &, partiendo
del reposo (ida) y (b) registrado a medida que disminuia &, partiendo del valor méximo anteriormente
alcanzado (vuelta). En las grificas se representan los valores medios, con sus desviaciones tipicas, de
las nueve muestras estudiadas para esta concentracién de hierro.

En la Figura 6.9 se representan los valores de los médulos eldstico y viscoso (E’,
E”) y del médulo de Young complejo (E*) en funcién de la fracciéon de volumen de
particulas de hierro. Se observa que los valores de E’ son entre 5 y 7 veces mayores
que los valores de E” para los hidrogeles no magnéticos y magnéticos, lo que indica
que son sélidos viscoeldsticos.

En ausencia de campo aplicado, los valores de E’ (Figura 6.9 (a)) del hidrogel no
magnético (0 % Fe-HQ) son mayores que los de los hidrogeles magnéticos, salvo para
la concentracién més alta de hierro en que se igualan. En el caso de E” (Figura 6.9
(b)), parece haber un ligero aumento, respecto al hidrogel no magnético, solo cuando
la concentracién de hierro es la mdxima empleada (23,8 %). En consecuencia, el moé-
dulo de Young complejo (E*) de los hidrogeles (en ausencia de campo externo apli-
cado) no experimenta un aumento significativo, de manera que la adicién de particu-
las no refuerza la red polimérica de alginato, mas bien parece debilitarla.

Cuando se aplican campos magnéticos moderados (entendiendo por moderados
entre 10 y 100 kA-m™), se esperaria que la interaccién entre particulas ferromagnéti-
cas reforzara los geles. Se ensayd el efecto de campos de 15 kA-m™y 25 kKA-m™, que es
el maximo aplicable en el dispositivo de la Figura 6.3. Como se muestra en la Figura 6.9
(c), ese reforzamiento (incremento en E* respecto a hidrogeles en ausencia de
campo) solo se da para las concentraciones mas altas de hierro (21,2 %y 23,8 %) y para



Capitulo 6. Hidrogeles de alginato reforzados con
particulas magnéticas. Reologia bajo traccién 173

el campo més intenso empleado. En los demds casos, no hay diferencias significati-
vas entre los mddulos viscoeldsticos en ausencia y en presencia de campo magnético
aplicado.
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Figura 6.9. M6dulo de almacenamiento (a), médulo de pérdidas (b) y médulo de Young complejo ()
en funcién de la fraccién de volumen de hierro en los hidrogeles. Datos obtenidos en ausencia de
campo magnético o aplicando el campo magnético cuya intensidad que se indica.

A la vista de estos resultados, hemos de comentar dos hechos. Primero, la varia-
bilidad en los resultados obtenidos y, segundo, el efecto sobre las propiedades meca-
nicas que produce la inclusién de particulas micrométricas en la red polimérica de
alginato.

En cuanto a la variabilidad en las medidas de los mddulos viscoeldsticos, hemos
de ser conscientes de que estamos trabajando con hidrogeles viscoelasticos blandos
y con un muy elevado contenido en agua. Estos hidrogeles se han formado por inter-
acciones electrostaticas entre cadenas poliméricas e iones calcio, que hacen de
puente de unién entre distintas cadenas. Se trata, por tanto, de lo que suele llamarse
geles fisicos, es decir, geles en los que las uniones entre cadenas no se producen por
enlaces covalentes. Esto tiene la ventaja de que podemos tener un material blando
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con mucha agua absorbida, pero tiene la desventaja de que la debilidad de las unio-
nes cadena-cadena puede dar lugar a estructuras mesoscdpicas no idénticas en cada
sintesis. El control preciso de las condiciones de polimerizacion (p. ej. acidificacién
controlada) permite obtener hidrogeles mis homogéneos, pero no evita por com-
pleto que el orden interno en la red polimérica pueda variar entre una y otra sintesis.
A esto hay que afiadir que durante la polimerizacién, y también en la manipulacién
posterior de la muestra para situarla en el dispositivo de medida, el gel pierde peque-
fias cantidades de agua.

Todos estos factores se pueden minimizar, pero no evitar por completo, y son la
principal fuente de errores experimentales aleatorios en los resultados. Si nos fija-
mos en la Figura 6.9, en lo hidrogeles sin particulas esto da lugar a un error relativo
delorden del 10 % en los valores de los médulos viscoelasticos. En los hidrogeles mag-
néticos, y en ausencia de campo, la cota de error también se encuentra en torno al 10
%, pero cuando se miden las mismas propiedades en presencia de campo se alcanzan
errores relativos que varian entre el 10 % y el 25 %. Esto dltimo nos indica que la
estructura interna de los hidrogeles con particulas, y en presencia de campo, no debe
ser una estructura muy ordenada. Para distintas muestras —aiin con igual composi-
cién e igual protocolo de preparacién-— la ordenacion de las particulas inducida por
el campo en el interior de una red polimérica, que ya de por si estard muy distorsio-
nada por las microparticulas, puede ser muy variable dando lugar a respuestas me-
canicas con reproducibilidad bastante deficiente.

Estas cotas de error experimental aleatorio (entre 10y 25 %) pueden parecer exa-
geradas, pero depende de con qué otro material se compare. Si comparamos con po-
limeros con uniones covalentes entre cadenas (elastémeros) o incluso con geles con
uniones covalentes entre cadenas, evidentemente es mucho, pero si lo comparamos
con tejidos biolégicos nativos, o substitutivos de estos, con un elevado contenido de
agua, es muy poco. Para un mismo tejido nativo puede haber una variabilidad del
mas del 100 % dependiendo de factores como edad, sexo o historial clinico de una
persona, como ya demostraron Chan y Titze (1999) en un estudio pionero sobre las
propiedades reoldgicas de la mucosa oral.*® Incluso cuando se generan tejidos artifi-
ciales mediante ingenieria tisular, por ejemplo a partir de fibrina o fibrina-agarosa
(sin particulas), tener errores relativos del orden del 10 % en los correspondientes
modulos viscoeldsticos entra dentro de lo habitual (véase p. ej. en Rodriguez y cols.,
2012).*

En cuanto a los cambios en la estructura interna de los hidrogeles provocada por
la inclusién de particulas de hierro, hemos de tener en cuenta que la alineacién de
los bloques M de la cadena del alginato genera huecos con carga negativa con un vo-
lumen adecuado para que sean ocupados por iones calcio. Las particulas de hierro en
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suspensiéon a pH 4cido también portan carga positiva, y podriamos pensar que en
principio competiran con los iones Ca** para situarse en los mismos huecos. Sin em-
bargo, el tamafio de las particulas de hierro (2 micras) es varios 6rdenes de magnitud
mayor que el de los iones calcio por lo que, en presencia de particulas, la red resul-
tante serd mucho mas abierta e irregular que cuando las particulas de hierro no estin
presentes durante el proceso de gelificacion. Esta desorganizacion de la red de algi-
nato es la razén por la que la inclusién de particulas, en lugar de reforzar, parece
debilitar el hidrogel resultante. S6lo cuando la concentracién de particulas de hierro
se acerca al 25 % en volumen (lo que ya es un sistema muy concentrado), se refuerza
ligeramente el gel resultante.

De igual manera, la accién del campo, que hard migrar a las particulas para enca-
denarse en un medio muy viscoso (E”en torno a 5x10° Pa antes de aplicar el campo),
solo es capaz de reforzar el gel cuando hay muchas particulas de hierro (mas del 20
% en volumen) y para campos magnéticos entre 15 y 25 kA-m™. De todas formas, he-
mos de hacer notar que campos de esta intensidad son ficilmente accesibles (son
campos muy moderados) y que aun asi se pueden conseguir incrementos en el moé-
dulo de Young del orden de 10000 Pa, es decir, un incremento en torno al 30 % res-
pecto a la situacion en ausencia de campo.

6.4 Conclusiones

Se han preparado hidrogeles de alginato no magnéticos y se han podido incorporar
con éxito particulas de hierro con un didmetro medio de 2 pm, pudiéndose preparar
hidrogeles de alginato magnéticos.

Se ha determinado la densidad de las particulas de Fe-HQ, de los hidrogeles de
alginato no magnéticos y de los hidrogeles magnéticos. Ademds, se obtuvieron las
curvas de imanacion de los distintos hidrogeles magnéticos preparados. Se emple
la ley de mezclas para calcular la fraccién de volumen de hierro de cada muestra,
siendo estas de 9; 15,3; 21,1y 23,8 %.

Se ha estudiado el comportamiento reoldgico de los hidrogeles en experimentos
de traccién oscilatoria. Se han determinado los médulos de almacenamiento (E’) y
de pérdidas (E”) y el médulo de Young complejo (E*) de los hidrogeles magnéticos y
no magnéticos, demostrandose que se comportan como sélidos viscoelasticos blandos.

La caracterizacién mecdnica muestra un comportamiento fuertemente tixotrd-
picoy una elevada variabilidad en los resultados obtenidos. Esto refleja que la gelifi-
cacién provocada por interacciones fisicas (uniones no covalentes) entre las cadenas
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de polimero da lugar a estructuras internas que pueden ser considerablemente va-
riables, a pesar del estricto control en las condiciones fisico-quimicas del proceso de
gelificacién. No obstante, los errores relativos en los valores de los médulos vis-
coelasticos son del mismo orden que los obtenidos en tejidos biolégicos blandos ge-
nerados por ingenieria tisular y mucho menores que los correspondientes a tejidos
nativos.

La accién combinada de la inclusién de particulas magnéticas en los hidrogeles 'y
delaaplicacién de campos magnéticos externos permite cierto grado de modulaciéon
en las propiedades mecdnicas de los hidrogeles como se resume a continuacién. Los
hidrogeles resultan reforzados (incrementos de médulo de Young de hasta un 30 %)
solo cuando el contenido de particulas de hierro es bastante elevado (del orden del
20 % en volumen) y se aplican campos magnéticos moderados (en torno a 20 kA/m).
En caso contrario (poca concentracién de hierro, campos débiles), la presencia de
particulas sélidas embebidas en la red polimérica debilita el gel hasta un punto en el
que ni siquiera aplicando campos magnéticos moderados se consigue recuperar la
elasticidad de los hidrogeles puros.
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El objetivo principal de este trabajo ha sido la preparacién de hidrogeles magnéticos,
cuyas propiedades se puedan modular mediante la aplicacién de un campo magné-
tico externo, de intensidad baja a moderada, para emplearlos como sustitutos de te-
jidos bioldgicos en el campo de la ingenieria tisular. Para ello, se han analizado las
propiedades mecanicas y magnéticas de distintos tipos de biomateriales y se han
realizado ensayos de biocompatibilidad ex vivo e in vivo de los mismos. Este trabajo
se ha dividido en dos partes:

La primera parte de la tesis consistié en lo siguiente. (i) Desarrollo de un método
de sintesis para obtener nanoparticulas magnéticas ntcleo-capa de morfologia esfé-
ricay fibrilar, recubiertas con un polimero biocompatible, que posean baja densidad
y alta respuesta magnética, para ser incluidas en matrices de fibrina-agarosa. (ii)
Comprobacién de la biocompatibilidad ex vivo e in vivo de las matrices poliméricas de
fibrina-agarosa y de fibrina-agarosa magnéticas que incluyen nanoparticulas na-
cleo-capa sintetizadasy fibroblastos de mucosa oral. (iii) Estudio del efecto de la con-
centracion de material magnético (particulas magnéticas comerciales, MagP-OH®,
que poseen una cubierta biocompatible) sobre las propiedades mecanicas y la micro-
estructura (porosidad) de hidrogeles de fibrina que contienen fibroblastos de mu-
cosa oral humana. (iv) Por Gltimo, se llevado a cabo un cultivo celular de condrocitos
en los hidrogeles de fibrina-agarosas no magnéticos y magnéticos (nanoparticulas
MagP-OH®), con el fin de obtener un tejido sustitutivo que mimetice a un tejido de
cartilago nativo humano, y se han determinado las propiedades mecanicas asi como
la viabilidad y proliferacién celular del tejido artificial generado.

Las principales conclusiones de esta primera parte de la tesis son las siguientes:

1. Sehan sintetizado particulas de silice de morfologia elipsoidal con una relacién
de aspecto (longitud/didmetro) de 2,9 y se han empleado como nicleos para la
deposicion sobre los mismos de una capa de nanoparticulas de magnetita, ob-
teniéndose microparticulas magnéticas elipsoidales niicleo-capa. También se
han obtenido nanoparticulas esféricas magnéticas nicleo (polimero)-capa
(magnetita).

2. Se ha comprobado que la incorporacién de una capa externa de polietilenglicol
(PEG) confiere a las nanoparticulas magnéticas nticleo-capa una excelente bio-
compatibilidad ex vivo e in vivo.

3. Lainclusién de particulas magnéticas nicleo-capa recubiertas de PEG en la ma-
triz polimérica de fibrina-agarosa permite obtener hidrogeles magnéticos bio-
compatibles. La presencia de material magnético dentro de las matrices de fi-
brina-agarosa no afecta a la biocompatibilidad ex vivo e in vivo intrinseca que
poseen los hidrogeles de fibrina-agarosa. Los ensayos in vivo muestran una
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10.

buena interaccién de los hidrogeles magnéticos con el tejido huésped. La im-
plantacién tanto de nanoparticulas magnéticas como de los hidrogeles magné-
ticos que los contienen solo provoca una reaccién inflamatoria transitoria
aguda y localizada.

La incorporacién de una pequefia cantidad de nanoparticulas magnéticas debi-
damente funcionalizadas dentro de matrices de fibrina provoca la apertura de
la red polimérica, actuando como nudos de entrecruzamiento que hacen posible
la formacién de una estructura mas porosa y con una gran capacidad de hidra-
tacion.

Los hidrogeles de fibrina magnéticos presentan una respuesta mecanica refor-
zada en comparacién con la de los hidrogeles no magnéticos, obteniéndose ma-
yores valores del médulo de rigidez y de los médulos viscoeldsticos. El tiempo
necesario para alcanzar el punto de gelificacién, disminuye al aumentar la con-
centraciéon de nanoparticulas magnéticas.

Se ha desarrollado un modelo tedrico que predice de forma semicuantitativa la
dependencia cuadratica observada experimentalmente entre el médulo de rigi-
dez yla concentracién de particulas magnéticas en hidrogeles de fibrina. Dicho
modelo se basa en la formacién de clasteres, formados por interacciones entre
moléculas de fibrindgeno y particulas magnéticas, que actiian como nudos de
entrecruzamiento en la red polimérica.

La incorporacién de condrocitos en una matriz polimérica de fibrina-agarosa
magnética o no magnética permitié la obtencién de biomateriales que no sufren
degradacién mecanica con el tiempo (tiempo maximo estudiado 30 dias) y, por
tanto, con potencial aplicacién en el campo de la ingenieria tisular.

Los hidrogeles de fibrina-agarosa, tanto no magnéticos como magnéticos, pre-
sentan una buena biocompatibilidad ex vivo. Los condrocitos implantados inter-
accionan con ambos tipos de matrices sin que se afecte negativamente la proli-
feracion celular.

No fue posible obtener un tejido sustituto de cartilago hialino. Aunque los con-
drocitos incluidos en las matrices poliméricas de fibrina-agarosa no magnéticas
y magnéticas expresaron proteinas tipicas de cartilago (S-100 y coldgeno tipo
I1), no se observd la produccién de proteoglicanos. Ademas, dichas matrices no
magnéticas y magnéticas poseen mdodulos (visco)elasticos mucho menores que
los correspondientes al cartilago humano nativo.

La incorporacién de nanoparticulas magnéticas, en hidrogeles de fibrina-aga-
rosa celulares, es viable para la obtencién de tejidos artificiales biocompatibles
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cuyas propiedades mecanicas se puedan modular a distancia por accién de cam-
pos magnéticos externos.

En la segunda parte de la tesis, se han estudiado las propiedades reoldgicas de
nuevos hidrogeles, y la inclusion de particulas magnéticas en el seno de los mismos,
con el fin de encontrar biomateriales alternativos a los hidrogeles de fibrina-agarosa
(estudiados en la primera parte), que posean propiedades mecanicas adecuadas para
su potencial aplicacién en ingenieria tisular. En concreto, se estudiaron dos tipos de
materiales: hidrogeles supramoleculares, formados por interacciones de tipo fisico
entre péptidos de cadena muy corta, e hidrogeles formados por interaccién electros-
tatica entre cadenas poliméricas de alginato e iones calcio.

Las principales conclusiones derivadas de esta segunda parte de la tesis son las
siguientes:

11. Se prepararon hidrogeles mediante el uso del derivado peptidico fmoc-difeni-
lalananina. La fmoc-difenilalanina es una molécula pequefia formada por dos
aminodcidos (fenilalanina) y un grupo aromatico (fmoc). Esta nueva genera-
cién de hidrogeles se forman mediante asociacién fisica de moléculas de fmoc-
difenilalanina a través de interacciones n-n, formando fibras que se entrecru-
zan dando lugar a una red de cadenas capaces de ocluir mds del 99 % de su peso
en agua.

12. Se generaron hidrogeles magnéticos supramoleculares de fmoc-difenilalanina
mediante la incorporacién de nanoparticulas de hierro recubiertas de PEG, que
a su vez se habian funcionalizado por adsorcién de fmoc-difenilalanina en su-
perficie.

13. La susceptibilidad magnética y la magnetizacién de saturacién de los hidrogeles
supramoleculares magnéticos aumentan con la concentracién de nanoparticu-
las magnéticas.

14. Se estudiaron las propiedades mecanicas, bajo esfuerzos de cizalla, de los hidro-
geles supramoleculares de fmoc-difenilalanina no magnéticos y magnéticos
preparados con distintas concentraciones de nanoparticulas magnéticas (hasta
0,9 % en volumen). Los valores de los médulos viscoeldsticos y del médulo de
rigidez de los hidrogeles magnéticos, preparados con muy baja concentracion
de nanoparticulas magnéticas (0,05 % y 0,1 % en volumen), aumentan conside-
rablemente con respecto a los hidrogeles no magnéticos. Sin embargo, concen-
traciones superiores al 0,1 % de nanoparticulas magnéticas no permiten lograr
aumentos significativos de los médulos viscoelasticos y del médulo de rigidez.
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19.

El estudio a escala microscépica de los hidrogeles de fmoc-difenilalanina no mag-
néticos y magnéticos permitio explicar, al menos cualitativamente, que los médulos
mecanicos se mantuvieran constantes para concentraciones de particulas superio-
res al 0,1 %. Se propone que las nanoparticulas de hierro producen la asociacién de
fibrillas muy finas en fibras mds gruesas, produciendo aumento de los pardmetros
reoldgicos (reforzamiento del material) de manera que, para concentraciones su-
periores al 0,1 %, ya se ha alcanzado la asociacién méxima de fibrillas posible y los
modulos mecanicos no aumentan de forma significativa.

Se han incorporado con éxito microparticulas de hierro dentro de matrices po-
liméricas de alginato de calcio (que son de facil preparacién y bajo coste) para
dotarlas de propiedades magnéticas.

Del estudio de las propiedades mecanicas de los hidrogeles de alginato de calcio
no magnéticos y magnéticos, bajo esfuerzos de traccidn, se deriva que la acciéon
combinada de (i) la inclusién de particulas magnéticas y (ii) la aplicacién de
campos magnéticos externos, permite cierto grado de modulacién en las pro-
piedades mecdnicas de los hidrogeles.

Los hidrogeles preparados con baja concentraciéon de particulas de hierro su-
fren aparentemente un debilitamiento de la red polimérica. No es posible recu-
perar la elasticidad de los hidrogeles de alginato de calcio puros ni siquiera apli-
cando campos magnéticos moderados.

Los hidrogeles resultan reforzados (incrementos del médulo de Young de hasta
un 30 %), bajo la accién de campos magnéticos de intensidad moderada (en
torno a 20 kA-m™), solo cuando el contenido de particulas de hierro es bastante
elevado (del orden del 20 % en volumen).
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8.1 Introduction

8.1.1 Hydrogels

Hydrogels are three-dimensional networks of flexible chains dispersed in water. The
network is formed by the cross-linking, through chemical or physical bonds, of a
wide variety of polymers, such as polysaccharides or proteins. In addition, in recent
years a new generation of supramolecular hydrogels has been developed. Chains in
these gels consisted of peptides containing between 2 and 12 aminoacids. > * Peptides
self-associate through physical interactions, forming a three-dimensional network
of nanofibers.

There is a wide variety of hydrogels. They can be classified in different ways as it
follows: (i) Depending on the source, polymers are classified as natural (polymers
extracted from natural sources), synthetic (composed by molecules obtained by
polymerization in the laboratory), and hybrids (composed by different types of mol-
ecules of mixing origin, natural and synthetic). (ii) According to the nature of the
cross-linking process, hydrogels are classified as chemical hydrogels (flexible net-
work formed by covalent bonds between the different chains) or physical (the flexi-
ble network is formed by physical interactions). (iii) Depending on the composition
and chemical structure, they can be classified into hydrogels made of homopolymers
(polymer networks derived from a single type of hydrophilic monomer); hydrogels
made of copolymers (polymer chains, composed by a combination of two types of
monomers, which crosslink to form a single polymer network); semi-blended net-
work hydrogels (penetration of a linear polymer within a cross-linked polymeric net-
work); and, finally, hydrogels made of two polymers networks (both covalently cross-
linked and interpenetrated). (iv) According to their sensitivity to a stimulus, they can
be classified into those that respond to a physical stimulus (e.g. temperature, electric
field, mechanical stress) or a chemical/biochemical stimulus (as pH change or spe-
cific molecular recognition).

8.1.2 Properties of hydrogels

Hydrogels are characterized by their properties, such as the degree of swelling or the
rheological properties. In this sense, hydrogels are very versatile. For example, by
modification of the preparation protocol, hydrogels with a wide range of physical
properties can be obtained.

Hydrogels are capable of retaining a large amount of water without being dis-
solved. The swelling capacity of hydrogels depends on several factors. One of these
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is the hydrophilic/hydrophobic balance of the chemical compounds that form them.
The hydration is favored by the presence of hydrophilic chemical groups, which can
be altered by changes in the pH of the medium or the presence of ions. Another rel-
evant factor is the degree of crosslinking and porosity of the hydrogel. A hydrogel
excessively cross-linked will have a low porosity since the compact packing of the
fibers that form the network leaves less space for the retention of water. Therefore,
in order to achieve an adequate swelling capacity for a given application, it is very
important to control the cross-linking degree of the chains of the polymer network.

Let’s point out that, since hydrogels are constituted mainly by water, small
changes in the degree of hydration (swelling) usually suppose considerable altera-
tions in their mechanical properties. This represents a problem for the manipulation
of the samples, since a slight pressure applied on the surface of the hydrogel implies
an immediate loss of water. This is a common problem for the so-called soft and wet
materials. Finally, note that hydrogels behave as viscoelastic materials, i. e., the rela-
tionship between mechanical stress and deformation does not satisfy the classical
constitutive equations of Newtonian fluids or elastic solids.

8.1.3 Applications

The diversity of preparation methods, chemical composition and mechanical prop-
erties of hydrogels makes them very versatile materials and, therefore, they have a
wide range of technological applications. Applications of hydrogels in the biomedi-
cal field are of particular interest, including applications in controlled release of
drugs and in tissue engineering. In the former case, the high swelling and high po-
rosity of the hydrogels make them especially suitable for retaining drugs. The ad-
vantage of using hydrogels for this purpose is that they allow a controlled release of
the drug, at the desired target, for a long period of time.? This release can be driven
by different mechanisms such as controlled diffusion, controlled swelling, chemical
reaction or by changes in the biological environment. In tissue engineering the need
of artificial tissues capable of mimicking the behavior of native tissues is evident.
Hydrogels seem especially suitable for this purpose because of their mechanical
properties, high porosity and their biocompatibility. Artificial tissues (e. g. skin, cor-
nea) based on polymer, capable of mimicking the behavior and structure of biologi-
cal tissues have already been successfully prepared.* * Generally, for this kind of ap-
plications, natural polymers such as agarose, fibrin or hyaluronic acid are used, since
they intrinsically possess the desired biocompatibility. Despite of these research ad-
vances, there is still room for improvements in this field. The biological tissues and
organs to be treated by regenerative medicine are very diverse and, especially, they
have diverse mechanical properties —see Figure 8.1. In recent years, a very active field
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of research focuses on the development of hydrogels containing synthetic micro- or
nanoparticles to strengthen the polymer network and also to confer some ad-
vantages associated with the properties of the particles. Specifically, in this thesis
the effect of inclusion of magnetic particles into polymer matrices is studied. This
kind of hydrogels are commonly known as magnetic hydrogels or ferrogels, and they
have the advantage that the mechanical properties of the resulting materials can be
tuned by the action of external magnetic fields.®
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Figure 8.1. Viscoelastic (G’ and G”) and shear moduli (G) of different biological tissues.” In the case
of human articular cartilage G = 0.23 MPa, according to Stammen et al. (2001);® other authors give
values between 1 and 2 MPa, with a large standard deviation, for example for a low deformation
speed (0.015-1), G = (1.05 + 0.84) MPa.?

8.1.4 Magnetic hydrogels

Magnetic hydrogels are dispersions of nano- or microparticles of ferromagnetic ma-
terials (some metals such as iron, cobalt, nickel and their alloys) or ferrimagnetic
materials (magnetite, maghemite, ferrites) in a polymeric gel. Since they contain
embedded magnetic particles, the physical properties of these materials, including
their mechanical properties, can be modified by magnetic fields of low (up to 10
kA-m™) or moderate (10-100 kA-m™) intensity.

Magnetic hydrogels belong to a group of colloidal materials called magnetic col-
loids. Depending on the continuous phase or carrier medium containing the parti-
cles, magnetic colloids can be classified into two groups: magnetic suspensions, and
magneto-polymers (see Figure 8.2).

In this work we study the inclusion of magnetic nano- and microparticles of
spherical or fibrillar morphology in different polymer matrices to obtain magnetic
hydrogels. The incorporation of magnetic particles gives to these materials new
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characteristics. For example, the magnetic phase makes possible the detection and
control of the hydrogel by non-invasive methods.’* In what follows, we summarize
the main advantages that present magnetic hydrogels in the field of biomedicine.

[ Magnetic suspensions ]
(i) Ferrofluids (ii) Magnetorheological fluids .
-EE- [ -MRE- (iii) Composite MRF

Suspension of ferro- Ferro- o ferromagnetic microparticles
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Figure 8.2. Classification of magnetic colloids.

First, the presence of magnetic particles allows visualization and monitoring of
magnetic hydrogels in in vivo applications by magnetic resonance.” Second, in vitro
studies suggest that the presence of magnetic material in hydrogels stimulates ad-
hesion, proliferation and cell differentiation.’** Third, artificial tissues based on
magnetic hydrogels can acts as magnets in in vivo applications atracting functional-
ized magnetic particles, injected close to them."”*>?' In biomedicine this represents
an interesting strategy to guide and accumulate growth factors, drugs and cells at-
tached to the injected magnetic particles. In addition, in pharmacological treat-
ments against cancer would allow to avoid the systemic distribution of drugs. Fi-
nally, we have shown in recent works of our research group in collaboration with the
Tissue Engineering Group of the Faculty of Medicine of the UGR, that artificial bio-
logical tissues based on magnetic hydrogels present mechanical properties modu-
lated by applied magnetic fields.”® This is a unique advantage with respect to other
biomaterials: we would have intelligent materials suitable for mimicking natural tis-
sues and, therefore, with a high potential in this field.
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Keeping in mind the above-mentioned advantages, it can be concluded that the
use of magnetic hydrogels in biomedicine offer considerable benefits over nonmag-
netic ones. The most remarkable is, until now, the tenability of the mechanical prop-
erties by application of moderate magnetic fields.”® This is one of the main motiva-
tions of this work, together with analysis of the biocompatibility, and the effect of
magnetic particles on cell proliferation, when magnetic hydrogels are used as extra-
cellular matrices to generate artificial biological tissues, both ex vivo and in vivo.

The aim of this thesis is the preparation of novel magnetic hydrogels for biomed-
ical applications and their characterization. For this purpose, magnetic hydrogels
having an adequate magnetic phase have been prepared. For this, part of the work
focuses on the preparation of magnetic particles with intense magnetic response
(high magnetic susceptibility and high saturation magnetization) and properly func-
tionalized to achieve biocompatible. Another desired property for the magnetic parti-
cles is that they have low enough density to avoid their settling in the pre-gel mixture.

8.2 Magnetic hydrogels based on magnetic core-shell
particles. Ex vivo and in vivo biocompatibility

In this paragraph, we describe the synthesis of new ellipsoidal core-shell nanoparti-
cles. The physical and chemical properties of the synthesized particles (morphology,
composition, magnetic properties) are studied. The ex vivo and in vivo biocompatibil-
ity of the core-shell nanocomposites, conferred by the incorporation of an outer layer
of polyethylene glycol, is studied. Finally, we described the generation of magnetic
tissues and demonstrate that they show active cell proliferation and good in vivo bi-
ocompatibility.

8.2.1 Experimental

8.2.1.1 Synthesis of ellipsoidal core-shell particles

For the synthesis of ellipsoidal magnetic particles consisting of cores and shells, we
followed a three-steps synthetic route.

First step: Synthesis of silica particles (NPSi) with mesopores. We dissolved 0.31 g of
CTAB and 0.05 grams of PEG-200 in 50 ml of Milli-Q water, under mechanical stir-
ring and at a temperature of 40 °C. Once the solution was prepared, 2.6 ml of 28-30
% NH,OH was added. To determine the amount of NH,OH necessary to obtain ellip-
soidal NPSi cores, a morphological study was performed as a function of the pH of
the reaction mixture (volume of NH,OH added). Finally, 1.5 ml of TEOS was added
dropwise. The reaction mixture was kept, under mechanical agitation and at 40 ° C.
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After the reaction time was finished, the particles were recovered by centrifugation
at 10000 rpm for 10 minutes. Then, we washed with water and ethanol, (we per-
formed 4 cycles of dispersion/centrifugation with each one of the liquids) to elimi-
nate the reactants that were not reacted. Lastly, the silica nanoparticles were cal-
cined in a cylindrical tube furnace using a heating ramp of 5 °C/min starting at room
temperature and up to 600 ° C. This temperature was maintained for 1 h, then the
sample was left to cool down to room temperature.

Second step: Synthesis of NPSi@Mag nanocomposites. First, 50 mg of NPSi cores were
dispersed in 15 mL of TREG in a 500 mL round bottom three-neck flask. In one of
them a refigeration column was placed; another was used to place mechanical agita-
tion; and the third openning was used to create an inert atmosphere, by bubbling
nitrogen. Once an inert atmosphere was created, we added 100 mg of Fe(acac),. The
system remained under reflux conditions for 30 min. Finally, Poli@Mag nanocom-
posites were separated from the supernatant by centrifugation at 12,000 rpm for 10
minutes. Several cycles of centrifugation/redispersion with ethanol were carried out
until all the remaining TREG was eliminated.

Third step: Synthesis of NPSi@Mag@PEG nanocomposites. To prepare NPSi@Mag@PEG
composites we employed the following method based on the formation of a water-
in-oil microemulsion.”* In the water phase (15 mL) we dispersed 1 g of PEG-400 and
0.3 g of NPSi@Mag composites and ultrasonicated the sample for 7 min. The oil
phase consisted of 450 mL of n-hexane, 150 mL of mineral oil and 750 pL of sorbitan
sesquioleate. Both phases were then mixed by ultrasonication for 5 min. Subse-
quently, 150 mL of glutaraldehyde were added and the sample was stirred for 2 h. The
product was finally separated and washed with water and ethanol.

8.2.1.2 Synthesis of spherical core-shell nanocomposites

We used a two-steps synthesis route to obtain spherical nanocomposites with core-
shell structure.

First step: Synthesis of core-shel nanocomposites (Poly@Mag). We dispersed 50 mg of
polimeryc PolymP-H particles (supplied by NanoMyP® (Spain)) in 3 mL of aqueous
solution of 0.1 M NH,OH, for deprotonating the carboxylic groups on the surface of
the particles, which were negatively charged. (ii) A solution of FeCl;-6H,0 and
FeSO,-7H,0 with a molar ratio [Fe*']/[Fe*'] = 0.5 was added and the mixture was
stirred mechanically. (iii) To allow the precipitation of the iron hydroxides, a solution
of NH,OH (28-30 %) was added to the mixture until the solution reachesa pH=12 (a
black precipitate appeared). (iv) The mixture was kept under stirring for 1 hour, and
then heated in a water bath until reaching a temperature of 95 ° C, to promote the
formation of magnetite. (v) The reaction product (black precipitate) was allowed to
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cool down to room temperature. Finally, the precipitate was separated magnetically
and washed several times with water until reaching neutral pH.

Second step: Synthesis of the outer polymeric layer (Poly@Mag@PEG). We used the
same method described in section 8.2.1.1 with slightly modifications.

8.2.1.3 Physicochemical characterization of the nanocomposites.

Electron microscopy. We analyzed the morphology and composition of the synthe-
sized nanocomposites by scanning (SEM) and transmission (TEM) electron micros-
copy. During SEM microscope, Energy-Dispersive X-ray (EDX) spectroscopy with
high surface detector X-Max 50 nm was also conducted.

Magnetization measurements. The magnetization of the obtained powders and of the
engineered magnetic tissues, was measured at room temperature as a function of
the magnetic field strength using a vibrating sample magnetometer VSM 4500.

Electrophoretic mobility measurements. We measured the surface charge of the elon-
gated nanocomposites, in each of the following steps of then shynthesis process: (i)
the NPSi cores before calcination, (ii) the NPSi cores after calcination, (iii)
NPSi@Mag composites, and (iv) NPSi@Mag@PEG composites.

8.2.1.4 Cytotoxicity assays.

We evaluated the ex vivo cell cytotoxicity of Poly@Mag and Poly@Mag@PEG compo-
sites using a primary culture of human gingival fibroblasts. Cells were exposed to 1
vol. % of either Poly@Mag or Poly@Mag@PEG composites for 24 h. In addition, cul-
tures of fibroblasts without the presence of magnetic composites were used as posi-
tive controls, and cells treated with 2 % Triton X-100 as negative control.”**>* Cell
morphology was classified into normal (elongated and spindle-shape) or affected
morphology (irregular, rounded or apoptotic bodies) in each experimental condi-
tions. Nuclear membrane permeability was evaluated by the quantification of DNA
release and cell proliferation and viability were measured by using the water-soluble
tetrazolium salt-1 (WST-1) colorimetric assay.

8.2.1.5 Preparation of engineered magnetic tissues.

We used 3.8 mL of human plasma (obtained from blood donors of the Health System
Biobank of Granada, Spain) and added 1 million of oral mucosa fibroblasts resus-
pended in 0.625 mL of DMEM together with 75 pL of a solution of tranexamic acid at
a concentration of 0.1 g/mL. Tranexamic acid is an anti-fibrinolytic agent that pre-
vents from scaffold degradation. Afterwards, we added concentrated suspensions of
Poly@Mag or Poly@Mag@PEG particles (previously sterilized by dispersion in 70 %
ethanol for 12 h) in DMEM (approximately 1.1 g/mL). Subsequently, we added o.25
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mL of a mixture of type VII agarose in PBS obtaining a 0.1 % of final agarose concen-
tration. Finally, we added 0.25 mL of 2 % CaCl, to the mixture to promote polymeri-
zation of fibrin. The final solution was kept at 37 °C until complete gelation. We ap-
plied a vertical magnetic field (36 kA-m™) during the first 5 minutes of gelation with
a coil. After 2 hours we added expansion medium (EM) to the constructs, and they
were kept in standard culture conditions for 24 h.

8.2.1.6 In vivo evaluation of Poly@Mag@PEG composites and engineered
magnetic tissues.

Laboratory animals and experimental groups. For the in vivo assays of this work, 9-
week-old male mice (Mus Musculus) were provided by and maintained in the Experi-
mental Unit of the University Hospital “Virgen de las Nieves” (Granada, Spain). The
animals were deeply anaesthetized by intraperitoneal injection of a mixture of
acepromizine (Calmo-Neosan®, 0.001 mg per g of weight of the animal) and keta-
mine (Imalgene 1000®, 0.15 mg per g of weight of the animal) after subcutaneous
administration of atropine. The 27 provided animals were randomly assigned to the
following three experimental groups (n = 9 in each): (i) in vivo kinetic evaluation of
Poly@Mag@PEG nanocomposites, by subcutaneously injecting 500 pl of a sterile
physiological suspension of the composites (11 mg-mL™) in the interscapulum of
each mouse. (ii) In vivo kinetic evaluation of engineered magnetic tissue (FA-PMPc),
by a subcutaneous implantation of a 500 pl construct (concentration of composites
of 11 mg-mL™) in the interscapulum. (iii) Control group (CTR) of healthy animals with-
out any surgical intervention. After injection or subcutaneous implantation of the
constructs, all the animals were housed in a temperature controlled room (21 + 1 °C),
provided with a 12 h light/dark cycle and ad libitum access to tap water and standard
mice chow. The in vivo histological biocompatibility was studied after 7, 14 and 21 days
(3 mice of each group were analyzed each week, n = 3). Animals of each experimental
group were euthanized by cervical dislocation and the interscapulum, liver, kidneys,
spleen and lungs were harvested for tissue processing and histological analyses.

Histological analyses. All samples were fixed in 10 % buffered formalin for 24 h, dehy-
drated and embedded in paraffin and divided into sections of 5 pum of thickness. His-
tological sections were dewaxed, hydrated and stained with hematoxylin—eosin
(H&E) for morphological evaluation and/or pathological evaluations. All the samples
were stained using the picrosirius method which is highly specific for the evaluation
of the collagen extracellular matrix. In addition, we used the periodic acid-Schiff
(PAS) histochemical method to evaluate the glycogen content of the liver (indicator
of the normal function of this organ), the basal membrane of the kidneys (indicator
of the normal structure of these organs) and the basal membrane and reticular fibers
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of the other tissues and organs. For the identification of Poly@Mag@PEG nanocom-
posites, all the tissues and organs were stained with Perls’ method (described above).

Evaluation of the magnetic response of organ samples. We took samples from the area
of injection/implantation, spleen, liver, lungs and kidneys and evaluated their mag-
netic response to identify the presence of Poly@Mag@PEG composites. For this pur-
pose, we placed the samples near a neodymium magnet providing a magnetic field
gradient of 1o mT-mm™ and a maximum field of 470 mT, and observed the magnetic
field-induced migration of the composites towards the areas of stronger field.

8.2.2. Results and discussion

8.2.2.1 Synthesis and characterization of ellipsoidal core-shell particles

Biocompatible magnetic ellipsoidal nanocomposites were prepared following a
three stages synthesis route, as described in Figure 8.3.

Step (i) of the synthesis gave silica cores of ellipsoidal morphology as seen in Fig-
ure 8.4 (c), (d) and (e). To obtain these nuclei, several tests were carried out varying
the pH of the reaction mixture (pH measured before adding the TEOS). Six different
tests were carried out, adding different volumes (from 1.8 to 3.2 mL) of ammonium
hydroxide at 28-30 %.

Step1: Step 2: Step 3:
Silica cores Magnetic layer Biocompatible coverage
Sol-gel o Polyol PEG layer
method I method emulsion
—_— — _—
-Aqueous solution of -Precursor Fe3*: -Aqueous phase:
CTAB and PEG-200, Fe(acac), PEG-400
in basic medium -Reducing agent: -Oil phase: n-hexane,
-40°C and stirring NPSi TREG NPSi@Mag mineraloil, surfactant NPSi@Mag@PEG
-TEOS addition @Mag -Glurtaraldehyde, @Mag@
-Stirring for2 h -Stirring for 2h

Figure 8.3. Scheme of the synthesis route for magnetic ellipsoidal core-shell nanostructures. First
stage: ellipsoidal silica nanoparticles are obtained with OH groups on the surface. Second stage: on
OH groups, partially deprotonated (-O"), Fe3* adsorption occurs; magnetite nanocrystals are pro-
duced by the action of TREG at high temperature. Last stage: coating of magnetic nanocomposites
with PEG through the formation of an emulsion.

This synthesis is very sensitive to small variations in pH as we can see in the Fig-
ure 8.4. In the pH range between 11.58 (P3) and 11.64 (P4), the length/diameter aspect
ratio of the silica nanoparticles reaches its maximum value (between 2.3 and 2.7).
However, at lower or higher pH values, particles with a significantly lower aspect
ratio are obtained -see Figure 8.4, Figure 8.5 and Table 8.1.
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Taking into account that for NH,OH volumes between 2.2 and 2.8 mL, silica nano-
particles with a similar aspect ratio were obtained, the optimum volume of NH,OH
(28-30 %) was fixed at 2.6 mL. Under these conditions, nanoparticles with dimensions
(160 + 30 nm) x (470 + 40 nm) in diameter x length (aspect ratio 2.9) were obtained.

(@) ‘

(d

9" i

Figure 8.4. Morphology, observed by electron microscopy, of the NPSi cores for different volumes
(V) of NH40H at 28-30% added. (a) Test P1, V=1.8 mL. (b) Test P2, V=2.0 mL. (c) Test P3, V=2.2 mL.
(d) Test P4, V=2.4 mL. (¢) Test P5, V =2.8 mL. (f) Test P6, V=3.2 mL. Scale bar length 500 nm.

Table 8.1. Morphology of the NPSi nuclei according to the pH of the reaction before adding TEOS.
The average diameter and length of the particles obtained in each of the tests are included. The cor-
responding length/diameter aspect ratios appear in the last column.

NH,OH Diameter Lenght Ratio
Test pH

V (mL) D (nm) L (nm) L/D
P1 1,8 11,52 106 + 15 180 + 40 1,7
P2 2,0 11,55 116 + 17 160 + 30 L4
P3 2,2, 11,58 145+ 25 360+ 50 2,5
P4 2,4 11,60 163 + 22 390+ 50 2,7
Ps 2,8 11,64 144 +23 334 £40 2,3
Pé6 3,2 11,70 210+ 40 354+ 60 L7

Once the dimensions of the NPSi cores were determined, the electrical properties
of the solid/solution interface were studied. For this, the electrophoretic mobility of
silica nanoparticles before and after calcination was measured. The calcination was
carried out in order to obtain pure silica nanoparticles, eliminating any remaining
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organic substance from the reaction mixture, in particular the CTAB surfactant that
could remain adsorbed.

As seen in Figure 8.6, the silica nanoparticles before being calcined (black square
symbols) had a positive surface charge over the entire pH range under study. How-
ever, for the calcined silica nanoparticles (blue triangles) the value of the electropho-
retic mobility was negative throughout the pH range, more is observed a decreasing
tendency of mobility as the pH increases. This tendency is expected for the NPSi
cores, since these particles have Si-OH groups on the surface that, above the isoelec-
tric point of the silica (located at pH < 2), dissociate. Then, there are more surface
groups with negative charge (Si-O) as the pH value increases. We can deduce that
the silica nanoparticles, before being calcined, had CTAB (cationic surfactant) ad-
sorbed causing the silica cores to have positive mobility. With the calcination, the
remaining CTAB in the pores of the particles was eliminated, leaving the surface
with net negative charge. These groups favor, the adsorption of Fe** cations on the
NPSi cores which is essential for the formation of a magnetite shell.
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Figure 8.5. Size distribution of the NPSi cores for different pH values of the solution used in the P1
to P6 tests (see Table 3.1). Diameter (a) and length (b) of the particles.

In addition, electrophoretic mobility measurements were also carried out in sus-
pensions of NPSi@Mag (Figure 8.6) for which is observed that these nanocomposites
showed for the whole pH range under study, smaller absolute values of the (nega-
tive) electrophoretic mobility than that of the calcined NPSi cores. As an example for
pH =7, the electrophoretic mobility for the calcined cores was -2.52 + 0.07 uS-cm-Vs?*
while for the nanocomposites NPSi@Mag it was -1, 54 + 0.05 uS-cm-Vs™. This reduc-
tion in the absolute value of the mobility indicates that the deposited magnetic layer
had a surface charge that counteracts, at least partially, the negative charge of the
NPSi cores. This seems logical, considering that magnetite has an isoelectric point
around pH = 6.5 (positive mobility for pH < 6.5, negative mobility for pH > 6.5)%. If
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we take into account that the surface charge of the silica nuclei was high and that, as
we will see below, the layer of magnetite deposited on their surface was not very thick,
it seems logical that the electrophoretic mobility curve for the NPSi@Mag compounds
remained negative throughout the range of pH studied. Finally, the mobility of the
NPSi@Mag particles is very similar to that of the NPSi@Mag@PEG particles, from
which it can be concluded that the PEG adsorption (polymer without ionizable groups)
barely shielded the negative charge present in the NPSi@Mag composites.
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Figure 8.6. Electrophoretic mobility of suspensions of ellipsoidal particles as a function of the pH.
Ionic strength 1 mM NaNO;. Black squares: NPSi cores before calcination (with CTAB adsorbed on
the surface). Blue triangles: NPSi cores after calcination. Green circles: NPSi@Mag nanocomposites.
Pink diamonds: NPSi@Mag@PEG nanocomposites.

Figure 8.7. Transmission (a, b) and scanning (c, d) electron microscopy images of the silica nanopar-
ticle cores NPSi (a, ¢), and of the NPSi@Mag nanocomposites (c, d). Scale bar length 200 nm.

In the second stage of the synthesis, the deposition of magnetite nanoparticles
was performed, in order to obtain the NPSi@Mag nanocomposites. The NPSi cores
were completely covered by magnetic nanoparticles with a diameter of 30 - 60 nm,
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as can be seen by comparison of TEM - SEM images of the silica particles in Figure
8.7 (2)-(c) with those of NPSi@Mag nanocomposites in Figure 8.7 (b)-(d).

The magnetic properties of the samples were determined by measuring the mag-

netization as a function of the field strength in the approximate range between 400
and -400 kA-m™ -Figure 8.8.
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Figure 8.8. (a) Magnetization of the NPSi@Mag and NPSi@Mag@PEG samples (green and pink
lines, respectively) versus the magnetic field intensity, H. The nanocomposites without the PEG cov-
erage (NPSi@Mag) reached a higher saturation magnetization value than the NPSi@Mag@PEG
nanocomposites. (b) Magnetization versus the inverse of the magnetic field; the red line represents
the best fit of equation (8.2) to the data in the linear part at high H.

In order to calculate the magnetic susceptibility and the saturation magnetization
of the NPSi@Mag nanocomposites from the data represented in Figure 8.8 (a), the
data of the first magnetization curve were adjusted to the Frohlich-Kennelly law:*

— ZiHMs

T Eq. (8.1)

_Ms+Zi

This equation fitted the data quite well at low magnetic field values, giving a fit-
ting magnetic susceptibility value of y; = 0.105. On the contrary at high fields, the
fitting gave an unusually high magnetization value (M, = 24.5 kA-m™). Therefore, to
determine this last parameter, the following empirical law was chosen:

M=M, —a(ij Eq. (8.2)
H

The magnetization is plotted as a function of the inverse of the magnetic field in
Figure 8.8 (b) and a linear fitting was made in the area of the curve corresponding to
a high magnetic field (red line). A value of the saturation magnetization M; = 19.6
kA-m™ was obtained. Taking into account that the saturation magnetization of bulk
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magnetite is M; = 447 kA-m™,* we estimated as 4,4 % the magnetite volume fraction
by the mixing law.

In the third stage of the synthesis, the NPSi@Mag nanocomposites were coated
with a polyethylene glycol polymer layer, in order to confer the desired biocompati-
bility. The polyethylene glycol layer was visible by transmission electron microscopy.
A semitransparent layer covering NPSi@Mag particles was observed.

In addition, the presence of the polyethylene glycol layer was reflected in the mag-
netic properties of the NPSi@Mag@PEG composites. As we can see in Figure 8.8 (a)
(pink curve), the magnetic susceptibility (initial slope of the curve) and the saturation
magnetization are lower for these nanocomposites (y; = 0.03 and M;=5.8 kA-m™) than
for the NPSi@Mag particles (y; = 0.105 and M; = 19.6 kA-m™). This fact is explained
taking into account that, when the polymer layer is attached to the NPSi@Mag sur-
face, the total volume and mass of the particles increased. Furthermore, some con-
version of magnetite to nonmagnetic oxide took place during the PEG coating.

8.2.2.2 Ex vivo biocompatibility of Poly@Mag and Poly@Mag@PEG com-
posites

Human gingival fibroblasts cultured in the presence of Poly@Mag composites
showed a substantial morphological alteration (some cells maintained the typical
elongated shape, others seemed to have a more irregular and rounded morphology.
However, in the case of the Poly@Mag@PEG composites, the cells retained the elon-
gated morphology. In addition, we performance WST-1 and DNA release. The ob-
tained results confirmed the conclusion explained above.

These results support the high ex vivo biocompatibility associated with the PEG
coating and demonstrate that Poly@Mag@PEG nanocomposites are excellent can-
didates for their incorporation in tissues generated by tissue engineering.

8.2.2.3 Time-dependent in vivo biocompatibility of Poly@Mag@PEG com-
posites and magnetic substitutes

The composites were suspended in physiological solution and were carefully injected
into mice. The magnetic constructs were surgically implanted in mice. None of the
animals died after 21 days in any of the experimental groups. After 21 days the ani-
mals showed no signs of side effects and the changes of body weight were similar to
those of the control group. The subcutaneously injected Poly@Mag@PEG nanocom-
posites remained in the interscapulum during the lenght experiment (i.e., 21 days),
without migration to distal organs of the body. The injected nanocomposites formed
anirregular and dense mass consisting of nanocomposite aggregates —Figure 8.9 (b)-
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(). The host response around this mass was a moderate acute inflammatory reac-
tion mainly composed of neutrophils, some mononuclear cells and predominantly
macrophages —Figure 8.9 (b)-(g). The inflammatory reaction was more evident after
the first week, but it progressively decreased from the second to the third week. The
mass was not fully reabsorbed after 21 days.

The histological and histochemical analyses of the liver, kidney, spleen and lungs
did not show any inflammatory reaction and all organs were histologically normal
during the 21 day follow-up period -Figure 8.9 (n)-(q). Tissue samples taken from
these organs did not exhibit any magnetic response, in contrast to the samples ob-
tained from the interscapular region, which were magnetic because of the presence
of the nanocomposite. The histological analysis of the magnetic tissue-like con-
structs evidenced their successful subcutaneous implantation. The constructs
showed a regular and compacted morphology —Figure 8.9 (h)-(m). The nanocompo-
sites appeared homogeneously distributed over the thin FA hydrogel network, either
individually or forming small aggregates, in contrast to the bigger aggregates found
when the nanocomposites were injected in suspension —insets in Figure 8.9 (c) and
(i) respectively. Therefore, the FA hydrogel prevented from the aggregation of the
nanocomposites and favored their consistent and homogeneous individual distribu-
tion. The use of the FA hydrogel also eased the interaction with the host tissue: host
cells were able to invade the implanted constructs from the first week (Figure 8.9 (i)
and inset), in contrast to the few cells observed in the case of the injected nanocom-
posite suspension (Figure 8.9 (c) and inset). The constructs were not fully reabsorbed
after 21 days. The host response to the constructs was a mild to moderate acute in-
flammatory reaction which progressively decreased over time —Figure 8.9 (h)-(m). As
in the case of the suspension of Poly@Mag@PEG composites, a thin connective tis-
sue capsule composed of collagen fibers and a vascular network was formed around
the implants —Figure 8.9 (k) and (m). The moderate local acute inflammatory reac-
tion did not affect the surrounding connective tissues and distal organs —Figure 8.9
(h)-(m) and (r)-(u). Similarly to what happened in the case of the nanocomposites in
suspension, only the samples from the interscapulum showed a magnetic response,
which indicated no migration of the Poly@Mag@PEG composites to other organs
during the lenghtof the experiment.
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Suspension of Poly@Mag@PEG nanocomposites
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Figure 8.9. In vivo histological analyses. (a) Native skin control with normal epidermis, dermis and
hypodermis. (b—g) Tissue from the interscapulum where Poly@Mag@PEG nanocomposites were in-
jected after 1 week (b and ¢) and 3 weeks (d-g) post injection. (h-m) Tissue from the interscapulum
where the magnetic tissue-like constructs were implanted, after 1 week (h and 1) and 3 weeks (j—m)
post-surgical implantation. (b), (d), (f), (b), (j) and (l) images show the Prussian blue histochemical
reaction for the Poly@Mag@PEG nanocomposites (Perl's method). (c), (e), (), (), (k) and (m) show
picrosirius staining. (e) and (k) show the zone of external degradation and capsule (stained in red
with picrosirius). Note the high number of cells in the engineered magnetic tissue after the first
week (i and inset) in contrast with the injected nanocomposites (¢ and the inset). Circles indicate
macrophages with nanocomposites, and (*) show small blood vessels in the newly-formed inflam-
matory capsule after 3 weeks post in vivo implantation. (n—u) Tissues from distal organs (liver, lung,
spleen and kidney) of the experimental groups of injected Poly@Mag@PEG nanocomposites (n—q)
and the implanted magnetic constructs (r-u) after 3 weeks. All organs were histologically normal
during the 21 day follow-up period.
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8.3 Hydrogels with magnetic particles. Rheology and ex
vivo and in vivo biocompatibility

8.3.1 Introduction

Hydrogels are systems consisting of flexible polymer chains cross-linked within a
continuous aqueous medium. Due to the versatility of the properties (mechanical,
chemical, biocompatibility degree) of hydrogels, depending on their composition
and preparation protocols, different applications have been reported for these ma-
terials in several fields, including biomedical engineering.>® %’

The fundamental investigation of the rheological properties of gels is an active
field of research,?®*° that presents special challenges due to possible changes in struc-
ture,” solvent loss** and wall slip effects.?® ** Many rheological studies have focused
on the steady-state storage modulus, gelation kinetics and sol-gel transition of hydro-
gels.?*#3¢ Of particular interest is the study of the gel point that can be defined as the
point at which crosslinking polymers undergo phase transition from liquid to solid.*”
A general method to detect the gel point is the Winter and Chambon criterion that
identifies this with the point at which tand = G”/G’ is frequency independent.?®

In addition to polymer and water, hydrogels may contain other materials that
modify their properties, such as synthetic nano- or microparticles. An example of
that are the so-called magnetic hydrogels, which are characterized by the magnetic
particles that are embedded within the polymer matrix.® The presence of magnetic
material within this kind of hydrogels allows their detection and control by noncon-
tact methods.'* ¥4

Several advantages have been reported for magnetic hydrogels in the field of bi-
omedicine.” For example, it was recently demonstrated that when the presence of
magnetic materials within the scaffolds was combined with application of a static
magnetic field, a synergic effect in the osteoblastic differentiation of primary mouse
calvarium osteoblasts was obtained.** In addition, very recently the preparation of
artificial tissue-like hydrogels with magnetic field-depending mechanical properties
has been reported.’® > This characteristics would allow the adjustment by noncon-
tact magnetic forces of the mechanical properties of artificial magnetic hydrogels to
native tissues at the site of implantation.

Interestingly, a substantial enhancement of the mechanical properties of mag-
netic hydrogels with respect to nonmagnetic ones was also reported in the absence
of applied magnetic fields in these previous works.’> 44 For example, a twofold to
threefold increase of the storage modulus was found for fibrin-agarose hydrogels
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containing around 1 vol. % of magnetic particles with respect to the storage modulus
of hydrogels without magnetic particles.’®“># Note that this increase was not con-
nected to the magnetic character of the particles, as demonstrated by using nonmag-
netic particles, for which a similar enhancement was obtained.”® Such an increase
was much higher than the one predicted by the classical theory of mechanics of com-
posite materials for a continuous matrix with spherical, completely rigid inclusions*
and, thus, its origin must be in changes in the internal structure of the hydrogels
when nanoparticles were included in the formulation.

In this context, the aim of the present section is to characterize such an enhance-
ment of the mechanical properties and to investigate its microscopic origin. In order
to focus on the interaction between the nanoparticles and the fibrin polymer we in-
vestigated for this work fibrin hydrogels as simple as possible, without addition of
agarose (a polysaccharide), which was used in previous chapter to give consistence
to the resulting fibrin-agarose hydrogels. We prepared hydrogels at different con-
centrations of magnetic nanoparticles (MNP) and analyzed their macroscopic ap-
pearance, microscopic structure, swelling behavior, rheological properties and gel-
ling time. As it will be shown below, we found dramatic changes in the macroscopic
properties of the hydrogels when particle concentration was increased, which corre-
lated well with changes in the microscopic structure.

8.3.2 Materials and Methods

8.3.2.1 Materials

For the preparation of the hydrogels, we used frozen human plasma obtained from
blood donors (provided by the Granada Biobank of the Andalusian Regional Govern-
ment). As magnetic phase for the preparation of the magnetic hydrogels, we used
MagP-OH® nanoparticles supplied by nanoMyP® (Spain) as previously described.?”
These particles consisted of a multicrystalline magnetite (iron oxide) core (90 % v/v)
and a polymeric layer (10 % v/v) functionalized with OH" groups. The mean hydrody-
namic diameter of MagP-OH® particles was 110 nm.

8.3.2.2 Preparation of the hydrogels and magnetic hydrogels

For an initial volume of the mixture of 5 mL, we placed 3.8 mL of human plasma in
culture dishes of 10 mL of volume and 35 mm of diameter. Then, we added 875 uL of
PBS, 75 uL of tranexamic acid and 250 pL of 2 % calcium chloride aqueous solution
to promote the fibrin polymerization. Approximately 120 min after placing the hy-
drogels in the incubator, we added 5 mL of PBS (0.1 M and pH 7.2-7.4) to the obtained
hydrogels to prevent their dehydration. Hydrogels were kept under cell culture con-
ditions (37 °C with 5 % CO,) for about 24 hours.
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We also prepared magnetic hydrogels by modifying slightly the previous proto-
col. Namely, adding the corresponding amount of MagP-OH® nanoparticles dis-
persed into the PBS solution with a final volume of 875 uL. We tested different vol-
ume concentrations of MagP-OH® particles in the initial mixtures (0.1 to 1 vol. %).

8.3.2.3 Swelling of hydrogels

In order to have an indirect evaluation of cross-linking density and information
about the hydrogel porous structure, we measured the mass of the pristine hydrogels
after 24 hours of gelling. For this aim, we proceeded as it follows. (i) Hydrogels, con-
tained in the culture dishes and submerged in PBS according to the preparation pro-
tocol (see subsection 8.3.2.2), were carefully detached from the walls of the dishes
with the help of a spatula. (ii) We removed all the supernatant PBS solution con-
tained in the dish with a pipette. (iii) Afterwards, we measured the mass of the dish
containing the hydrogel (M;;) by means of a digital microbalance. (iv) We finally ob-
tained the mass of the hydrogel, by subtracting the mass of the dish from My. (v)
We obtained the mass of the hydrogels after dehydration.

From these data, we obtained the volume-based swelling degrees Q of the hydro-
gels, which can be defined as:*

Q=—_=F Eq. (8.3)

v-§<

where V,is the volume of polymer in the hydrogel and V;, the volume of the liquid
carrier medium. We approximated the mass of fibrin polymer to the mean mass of
fibrinogen within human plasma: 2 g/L.5> Then, we calculated the volume of polymer
by taking into account the density of proteins (1.35 g/mL).* Thus, the estimated value
of the volume of polymer in our hydrogels was V, = 5.6 pL. Then, we measured the
volume of the hydrogels, and we calculated Q by the following formula:
Q=2"tn Eq. (6.4
v,
where Vs the total volume of the hydrogels and V,, is the volume of magnetic par-
ticles in the hydrogel, which is known from the preparation protocol. Note finally
that we obtained V; from the mass of the hydrogels by assuming a density of 1 g/mL,
since water was their main constituent.
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8.3.2.4 Microstructure of the hydrogels

For the analysis of the microscopic structure of the samples, we prepared samples by
the technique of Critical Point Drying (CPD), which allows conservation of the orig-
inal structure of the sample. After, we analyzed the internal microstructure of the
hydrogels by means of a Quanta 650 Field-Emission Environmental Scanning Elec-
tron Microscope (FEI, USA). In order to detect differences in composition, we used
a circular back scatter detector, which allows to determine differences in the compo-
sition of the observed matter within a single plane. With this technique, within a
single observation plane denser elements appear brighter.

8.3.2.5 Rheological characterization of the hydrogels

We characterized the mechanical properties of the hydrogels with a Haake MARS I1I
(Thermo Fisher Scientific, Waltham, MA, USA) controlled stress rheometer at 37 °C.
We selected a measuring system geometry consisting of a parallel plate set of 3.5 cm
of diameter with rough surfaces (to avoid wall slip) made of titanium (sensor P35Ti
L, Thermo Fisher Scientific, Waltham, MA, USA). To perform the measurements, we
placed the hydrogels on the bottom plate of the rheometer. Afterwards, we de-
scended the upper plate of the rheometer until perfect contact with the hydrogel was
reached, without appreciable compression of the hydrogel. We investigated the rhe-
ological properties of the hydrogels as follow.
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Figure 8.10. Time evolution of the shear strain for different values of the applied shear stress (indi-
cated in the graph), for a nonmagnetic fibrin hydrogel.

Behavior under constant shear stress. We subjected the samples to a constant shear
stress and we the corresponding shear strain was monitored as a function of time
for 600 s (Figure 8.10). As observed, for each value of the imposed shear stress, the
strain increased fast with time during the first 50-100 s, tending to a stationary value
at longer times. Thus, in this work we took the average of the strain corresponding
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to the last 100 s of curves like these shown in Figure 8.10, as representative value of
the shear strain for each imposed value of the shear stress. Measurements were re-
peated at increasing shear stress values, to obtain the curves of the stationary shear
strain as a function of the imposed shear stress. The initial slope of these curves is
the rigidity modulus of the hydrogels.

Behavior under oscillatory shear strain. In these tests the samples were subjected to
sinusoidal shear strains of given amplitude and frequency, and the corresponding
shear stress was measured. We performed two types of tests for this regime: (i) Am-
plitude sweeps, for which the frequency of the oscillatory shear strain was fixed at 1
Hz and its amplitude increased logarithmically spaced in the range 0.005 - 2.0. This
test allowed to obtain the linear viscoelastic region (LVR). (ii) Frequency sweeps, for
which we fixed the amplitude of the oscillatory shear stress at a value corresponding
to the LVR, and the frequency was increased linearly spaced in the range of o-10 Hz.

8.3.3 Results
8.3.3.1 Swelling behavior of hydrogels

For fresh samples after 24 hours of preparation, magnetic hydrogels corresponding
to concentrations of MNP of 0.1 % or 0.2 % presented a considerable higher weight
than hydrogels without MNP (see Table 8.2). As the concentration of MNP was fur-
ther increased above 0.2 %, the weight of the samples diminished, becoming non-
significantly different with respect to nonmagnetic hydrogels. The maximum
weight was thus obtained for a MNP concentration of 0.1 %, although no significant
difference was obtained for the weight of this sample with respect to the sample con-
taining 0.2 %. Since the main contribution to the weight of the hydrogels was water
(remark the almost negligible weight of the dried hydrogels with respect to their in-
itial weight in Table 8.2), differences were mainly due to the water content, which
was thus higher for magnetic hydrogels containing 0.1 % or 0.2 % of MNP, than for
magnetic hydrogels containing a further concentration of MNP or nonmagnetic hy-
drogels. Furthermore, for dried samples differences in weight were minimal and sta-
tistically non-significant (note that average values are overlapped when standard de-
viations are taken into account), as a consequence of the removal of water.

The same conclusions can be drawn in terms of the volume-based swelling de-
grees (Q) —see data in Table 8.2. Nevertheless, this index gives us a better idea of the
capacity of the polymer network to swell and, thus, of their maximum porosity
achieved. Note the very high values of the swelling degree of both magnetic and non-
magnetic hydrogels. A Q value of 500 is more than 5 times higher than the maximum
value reported by Messing and coworkers for poly(acrylamide) ferrohydrogels.*
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Concerning the non-monotonic dependence of the swelling degree on the concen-
tration of MNP, it can be explained by supposing that the MNP may serve as nuclea-
tion sites for the fibrin polymerization. At the lowest concentration of MNP, their
presence as knots of the fibrin net can open the network, resulting in a more porous
structure. Then, as the concentration of MNP was increased, the additional cross-
linking they imparted would progressively close the network, diminishing the po-
rosity of the structure, and thus the swelling degree. Note that this hypothesis is con-
sistent with the results of the next subsection.

Table 8.2. Experimental data corresponding to swelling experiments of hydrogels. We provide data
of weight (W) and volume-based swelling degrees (Q) of hydrogels after 24 hours of incubation at 37
°C, as well as weight (W) of hydrogels after dehydration. We can observe that the maximum Q value
was obtained for fibrin hydrogels of 0.1 % concentration of magnetic particles.

Concentration of magnetic

particles (%vol) W; (mg) QM Wi (mg) Wa/W; (%)
o 2630 + 230 470 £40 86 +25 3.3+1.2
o1 3800 +300 680£50  112%17 2.9+0.7
0.2 3560 * 200 640 + 40 94 +22 2.6+0.8
0.3 2540 # 210 450+40  117%14 4.6£0.9
0.4 2600 £400  460+70  123%15 4.7+13

8.3.3.2 Microstructure of the hydrogels

To verify this assumption of the particles opening the polymeric network, we carried
out scanning electron microscopy (SEM) observations of nonmagnetic hydrogels
and magnetic hydrogels containing 0.2 vol. % of MagP-OH® nanoparticles.

Figure 8.11. Environmental scanning electron microscopy of hydrogels. (a) Nonmagnetic hydrogel;
(b) magnetic hydrogel prepared at a concentration of magnetic nanoparticles of 0.2 vol. %.
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In such a way, we could observe that the nonmagnetic hydrogel —see Figure 8.11
(2)- had fibrin fibers distributed forming a relatively dense porous structure. Fur-
thermore, we can see that the structure had not any junction, except for the homo-
geneously distributed links between couples of fibers. On the other hand, for mag-
netic hydrogels with 0.2 vol.% MagP-OH® —see Figure 8.11 (b)-, we observe a much
opener structure, with knots formed presumably by clusters of MNP and polymer
material (fibrinogen) -note that within a single plane of observation, denser ele-
ments appear brighter, which allows to detect the presence of magnetic particles.
These knots very likely performed as cross-linkers between long polymer fibers,
making possible to maintain an opener structure, avoiding the collapse of the fibers.
Also, we can see that the structure was very homogeneous, with a high porosity that
justifies the higher swelling capability of magnetic hydrogels compared with the
swelling capability of the nonmagnetic hydrogels.
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Figure 8.12. Shear stress vs. shear strain curves for fibrin hydrogels prepared at different volume
concentrations of magnetic nanoparticles (indicated in the figure). Symbols represent experimental
data and the continuous lines the best fits to straight lines. Experimental data were obtained from
curves like those shown in Figure 8.10, by averaging of the shear strain values corresponding to the
last 100 s of measurement.

8.3.3.3 Rheological characterization of the hydrogels

Behavior under constant shear stress. The behavior of the hydrogels was first char-
acterized by measuring the shear strain resulting from imposed values of shear
stress increased stepwise. At low shear strain the curves of shear stress vs. shear
strain could be approximated to straight lines, with a characteristic slope (Figure
8.12). This slope is the rigidity modulus, which is one of the quantities that are
used to measure the stiffness of a material. For magnetic hydrogels, rigidity mod-
ulus increased with the concentration of MNP (Figure 8.13). This increase is much
stronger than this predicted by Einstein’s formula or any other formula, such as
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Krieger-Dougherty equation, based on the assumption of hard, or slightly deform-
able spheres.* Note that such equations work well for random dispersion of the
particles, without attachment to the polymers, as illustrated for example for mag-
netic hydrogels consisting of carrageenan and carbonyl iron particles in Ref.#”. For
the system under study, the enhancement of the rigidity modulus with the con-
centration of MNP is well fitted by a parabolic-like function.
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Figure 8.13. Rigidity modulus of magnetic hydrogels for increasing concentration of magnetic na-
noparticles. Squares represent the experimental data. The continuous line (-) represents the theo-
retical prediction according to equation(8.14), for Go=75 Pa; A =4.3-107 Pa.

Behavior under oscillatory shear strain. For the characterization of the behavior under
oscillatory shear strain, first we carried out oscillatory shear tests of fixed frequency
(1 Hz) and increasing strain amplitude. From these measurements we obtained the
values of G’ and G” as a function of the strain amplitude (y). An example of the ob-
tained curves of G’ and G” vs. y is shown in Figure 8.14— similar trends were obtained
for other magnetic and nonmagnetic hydrogels. Let us analyze the trends obtained
for curves of G’ and G” vs. y. First, as observed, the curves demonstrate roughly con-
stant values of G’ and G” at low values of the strain amplitude (y<0.03). This pseudo-
plateau region is identified with the LVR. At larger values of the strain amplitude,
both G’ and G” progressively diminished, in what is known as the nonlinear viscoe-
lastic regime. Within the complete LVR, the values of G’ are much larger than the
values of G”, which is an indication of the material being more solid-like than liquid-
like, in coherence with what is expected for a cross-linked material. On the other
hand, at very large values of the strain amplitude within the nonlinear viscoelastic
regime, there is a crossover of G’ and G” at a given threshold value of y, above which
the viscous dissipation of energy (proportional to G”) dominates over the elastic stor-
age of energy (proportional to G”).
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Figure 8.14. Storage (black square) and loss (red circle) moduli as a function of shear strain ampli-
tude for oscillatory measurements at a frequency of 1 Hz for a magnetic hydrogel prepared at a con-
centration of magnetic nanoparticles of 0.2 vol.%.

In order to compare the viscoelastic moduli of the different hydrogels (magnetic
and nonmagnetic) it is appropriate to take the value of the viscoelastic moduli within
the LVR as the representative value for each hydrogel. As observed, both quantities
increased strongly with the content of MNP, similarly to the case of the rigidity mod-
ulus (Figure 8.13). In fact, the storage modulus was approximately 20 times higher
for the magnetic hydrogel with the highest content of nanoparticles (0.4 vol. %) than

for the nonmagnetic hydrogels —a similar relative increase was obtained for the loss
modulus.

1500

w
& i
&
5 1000+
<
o
g
o
g "
R 500
L]
o
2 ®
S u °
of B [ ] °
. ‘ r - -
0.0 01 0.2 03 0.4

Concentration of MNP (vol.%)

Figure 8.15. Storage modulus (black square) and loss modulus (red circle) corresponding to the viscoelastic
linear region, as functions of the concentration of magnetic nanoparticles (MNP), for fibrin hydrogels.

Another important rheological parameter that can be obtained from curves like
these shown in Figure 8.14 is the critical strain that delimits the limit of the LVR.
Several authors have identified this critical strain as the point where the storage
modulus deviates 10% from the plateau value.*®* We used the same criterion in this
work and obtained that the value of the critical strain increased for concentration of
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MNP of 0.1 vol.% with respect to the nonmagnetic hydrogel (Table 8.3). Then, as the
concentration of MNP was further increased above 0.1 vol. %, a tendency of the crit-
ical strain to decrease with MNP concentration was obtained (Table 8.3). Remark
that the overall trend correlates with this obtained for Q values (see Table 8.2). Note
at this point that for colloidal gels, a similar non-monotonic dependence was re-
cently found for the trend of the storage modulus as a function of the preshear
strain.®® In this previous work, this non-monotonic dependence showed an inverse
correlation with the volume of the empty space in the gel. In the case of the present
work, we may consider that the increase of the critical strain for 0.1 vol.% is con-
nected to changes in the microstructure of this magnetic hydrogel (where particle
knots took the roll of cross-linkers), with respect to nonmagnetic hydrogel (where
only intersections between pairs of polymer fibers were observed). Then, as the con-
centration of MNP was increased, the polymer network became less porous, as
demonstrated by swelling experiments, and at the same time more rigid with respect
to deformation, as inferred from the decrement of the critical strain. In addition,
this hypothesis of particle knots as cross-linkers would also justify the monotonic
dependence of the storage modulus with the MNP content.

Table 8.3. Experimental data corresponding to the critical shear strain value that marks the onset of
the nonlinear viscoelastic regime.

Concentration of magnetic Critical shear

particles (% vol.) strain ()
) 0.060 +0.011
0.1 0.087 + 0.009
0.2 0.067 £ 0.007
0.3 0.045 £ 0.005
0.4 0.0216 + 0.002.2

In addition to oscillatory tests of fixed frequency and increasing amplitude, that
are useful for the determination of the extension of the LVR, we performed oscilla-
tory tests of fixed strain amplitude (within the LVR) and increasing frequency.
From these measurements we obtained the viscoelastic moduli as a function of the
frequency. The typical trend for G’ consisted of a very slight tendency to increase
with frequency -Figure 8.16 (a). The overall trend for G” consisted of a stronger
(with respect to G’) tendency to increase up to a frequency of 5 Hz, followed by a
decrease at higher frequencies -Figure 8.16 (b). In addition, in all cases G’ was
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larger than G” for the whole range of frequencies —compare Figure 8.16 (a) and Fig-
ure 8.16 (b). Again, these tendencies obtained for our hydrogels are typical of cross-
linked polymer systems.**
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Figure 8.16. Storage modulus (2) and loss modulus (b) as a function of frequency for fibrin hydrogels
prepared at different volume concentrations of magnetic nanoparticles (indicated in the graphs).

8.3.4 Discussion and theory

We characterized experimentally the physical properties of fibrin-based magnetic
hydrogels for different concentrations of magnetic particles (from o up to 0.4 vol.%),
consisting of a magnetite core and a layer of polymers with OH" functionalization.
Analysis of the microstructure demonstrated that in the absence of MNP the hydro-
gel presented a porous network of fibrin fibers with an isotropic distribution of the
polymers —Figure 8.11 (). The addition of MNP resulted also in an isotropic network
of fibrin fibers that, however, was disrupted by the presence of large clusters —-Figure
8.11 (b). These clusters consisting of nanoparticles and fibrin polymers constituted
the knots of attachment of the network’s filaments. Attraction between the positive
groups of the fibrinogen, from which fibrin was polymerized, and the negative OH
groups of the magnetic particle surface may justify the formation of these clusters.
In fact, fibrin fibers were formed by polymerization of fibrinogen (from blood
plasma) in the presence of Ca** ions. Fibrinogen is a glycoprotein consisting of three
different chains (o, B, and y), linked to each other by disulfide bonds and forming a
central E domain (negatively charged), two identical peripheral D domains (nega-
tively charged), and two aC domains (positively charged).”*** The conversion of fi-
brinogen to fibrin takes place in several steps: (i) thrombin cleaves fibrinopeptides A
and B located on the N-terminus of the fibrinogen o and p chains respectively of the
E domain. As a result, soluble fibrinogen turns into a monomer of fibrin, with a pos-
itively charged E domain.* (ii) Fibrin monomers interact via electrostatic interac-
tions (of the positively charged E domains with the D domains of negative charge)
followed by hydrogen bonding to form a non-covalently linked fibrin polymer. (iii)
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Crosslinking of this polymer to form a covalently linked fibrin polymer (clot) is cat-
alyzed by the transglutaminase enzyme (Factor XIIIa), which forms amide bonds be-
tween the g-amino group of a lysine residue and the y-carboxamide group of a glu-
tamine residue of adjacent D domains.* MagP-OH® nanoparticles had negative sur-
face charge as a consequence of the OH" functionalization. Then, according to the
previous explanation of the formation of fibrin from fibrinogen, fibrinogen mole-
cules very likely adsorbed on MagP-OH® MNP prior to thrombin cleavage (step (1))
because of the electrostatic attraction between the negative OH™ groups of MagP-
OH® MNP and the positively charged aC domains of fibrinogen molecules. Note that
a similar explanation for the adsorption of fibrinogen on negatively charged inor-
ganic materials was previously reported in the literature.” As a consequence, fibrin-
ogen molecules were expected to anchor on the MagP-OH® MNP and to act as con-
densation sites for the subsequent polymerization of fibrin fibers, in agreement with
observations in Figure 8.1 (b). Furthermore, this positive interaction between fi-
brinogen and MNP would justify the faster cross-linking process of magnetic hydro-
gels with respect to nonmagnetic hydrogels results (not shown here for brevits). In
fact, it is reasonable to conclude that the higher the concentration of cross-linker, the
faster the time for reaching the gel point. In this regard, note that Growney Kalafand
co-workers found that the gel time of alginate hydrogel decreased as the concentra-
tion of cross-linker (calcium ions) was increased, in agreement with our hypothesis.*®

The rheological analysis demonstrated a progressive enhancement of the rigidity
modulus (Figure 8.12 and Figure 8.13) and the viscoelastic moduli (Figure 8.14, Figure
8.15 and Figure 8.16) as the content of MNP was increased. For the largest concentra-
tion of MNP (0.4 vol. %) we obtained rigidity and viscoelastic moduli more than one
order of magnitude larger than for nonmagnetic hydrogels. This enhancement
seems consistent with the observed changes in the microstructure and we could con-
clude that the presence of MNP reinforced the polymer structures. In fact, the clas-
sical theory of gel elasticity demonstrates that the storage modulus of a gel is pro-
portional to the concentration of polymer subchains that link the junctions of the gel
network.”® As we can see for example in the Figure 8.11 (b) clusters cross-link the fi-
brin threads. An important feature observed in this figure is that two clusters can be
bounded by several fibrin threads. This would justify the observed growth of the hy-
drogel mechanical properties with the concentration of the MNP. In subsection
8.3.4.1 below, we provide a theoretical model based on the previous experimental ob-
servations, which allows to explain the observed trend of the rigidity modulus on the
concentration of magnetic particles.

Concerning the viscoelastic behavior of our hydrogels, we found that in all cases
(magnetic and nonmagnetic hydrogels) the storage modulus dominates over the loss
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modulus (Figure 8.14, Figure 8.15 and Figure 8.16), as expected for cross-linked poly-
mer systems.” In general terms, the trends obtained for the viscoelastic moduli as a
function of the frequency of the oscillatory shear strains within the LVR (Figure 8.16)
are also typical of cross-linked polymer systems. The tendency of the storage modu-
lus (G’) to increase very smoothly with frequency was previously observed for artifi-
cial tissues of human oral mucosa stroma prepared from fibrin-based hydrogels,* as
well as in the case of native tissue of human vocal fold mucosa® that consists mainly
of a network of type I and III collagen and elastin fibers. Regarding the tendency of
the loss modulus (G”) to increase with frequency, with some rather strong decrease
at frequencies larger than approx. 5 Hz in most of the cases, something similar was
obtained previously for artificial tissues of human oral mucosa stroma prepared
from fibrin-based hydrogels.® Furthermore, Chan and Titze reported a similar trend
for the damping factor of native human vocal fold mucosa.®

8.3.4.1 Theoretical model for the rigidity modulus

The main goal of this section is to explain the principal physical cause of the non-
linear dependence of the rigidity modulus of the magnetic hydrogels on the volume
concentration of the MNP. We suppose that due to interaction of the MagP-OH® na-
noparticles with the fibrinogen, the particles and the fibrinogens condense into
dense clusters, alike to these of Figure 8.11 (b). These clusters play the role of attach-
ment knots in the systems of the fibrin threads. Let us denote the number of the
thread segments (sub-chains) in the unit volume of the composite as v. The classical
theory of gel net elasticity gives —see, for example Ref.>* >

G~kTv Eqg. (8.5)

This formula can be applied to gels, where the sub-chains present Gaussian
(ideal) macromolecular coils, as it is presumably the case for nonmagnetic hydrogels.
The only characteristic energy of these coils is the thermal energy kT. However, this
is not the case for the magnetic hydrogel under consideration. The macromolecular
segments observed by SEM (e.g., Figure 8.11 (b)) seem to be flexible linear threads,
but not bulk coils. Taking this into account we can generalize Eq. (8.5) as:

G~wv Eq. (8.6)

Here w is some typical energy of change of the sub-chain conformation. The mi-
croscopic determination of this energy requires detailed analysis of these transfor-
mations of the fibrin chain, which is a complex problem, beyond the scope of the
present work. Here we will estimate w by fitting Eq. (8.6) to the experimental results.

Itis natural to suppose that the mean number of the sub-chains, linking with a sin-
gle cluster, is proportional to the drop (cluster) surface. Consequently, we can write:
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v~nS:¢ Eq. (8.7)

Here n, is the numerical concentration (number per unit volume) of the clusters,
S4is the drop surface, £is number of contacts of the fibrin threads with the cluster
per unit of the drop surface. This parameter is determined by the details of interac-
tion between the fibrinogens as well as of the fibrinogens with the particles. Since
these details are unknown, we will consider £ as an empirical parameter. Further,
the following relation of conservation of the total number of particles can be used:

nV,0, ~ o, Eq. (8.8)

Here ¢, and ¢, are total volume concentration of the particles in the com-
posite and their concentration inside the drops respectively, and V, is the drop
volume. By combination of Egs. (8.7) and (8.8) we get:

v~§&5—d~§&vﬁ/3 Eq. (8.9)
Py Vs Py
Where the relation S;~V#?has been taken into account. Note, of course, that the
experimental clusters were not identical, presenting some slight variation in their
size and state of surface. Because of this, S;and &£ must be considered as some typi-
cal, mean magnitudes. After mixture of the MagP-OH® nanoparticles with the poly-
mer, this mixture (suspension) of particles and fibrinogens is supersaturated. Then,
the condensation of the particles, adsorbed on the fibrinogens, into the dense drops
takes place. As well-known from the general theory of the condensation phase tran-
sition, volume of the viable nuclei of new phase must be more than some critical vol-
ume V.. For the spherical-like nuclei, the critical volume, roughly, can be estimated as:**
y L P Eq. (8.10)
[4 o o

Here o is the surface tension of the drop, and p, is the osmotic pressure in the
main part of the solution. Taking into account that the volume concentrations of
both the particles and the fibrinogens in the hydrogel are low, we can use the follow-

ing estimate of the osmotic pressure of dilute two-component solution:

p, =kT &4‘& Eq. (8.11)
Vp Vf

Here v, and vrare respectively the volumes of the particles and fibrinogen, and ¢y
is the volume concentration of the fibrinogens at the moment of the nucleation. We
can suppose that initially the supersaturation of the particle-fibrinogen system was
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high and, consequently, this system experienced a sudden (instantaneous) nuclea-
tion. Due to the fast rate of the nucleation, the supersaturation decreased quickly,
and the rate of drop growth diminished very fast. Furthermore, polymerization of
fibrins out of the drops should also contribute to the interruption of the drops evo-
lution. Thus, in a first approximation, we can suppose the instantaneous stop of the
growth of the drops right after their appearance. This means that volume of the via-
ble drops is approximately equal to the critical volume V.. Note, that clusters ob-
served experimentally were similar, presenting only a slight variation in their size
(see Figure 8.1 (b) as an example). This supports the hypothesis on the instant nu-
cleation of the system.

By combination of Egs. (8.6), (8.10) and (8.11), by using V, instead of V, in (8.9), we
come to the following estimate:

G~kT(Ej§& &+ﬁ +G Eq. (8.12)

[¢}
o) @ \v, v

Here G, is the shear modulus of the pure gel, without the MNP, which accounts
for the fact that even in the absence of MNP, the fibrin fibers are cross-linked into a
gel. From the experimental observations we estimated the volume and volume con-
centration of the fibrinogens as: vy~ 10® nm?, gy~ 0.1- 0.2 %. The average volume of a
single MagP-OH® magnetic nanoparticle is v,~10°nm>. Thus, for the studied hydro-

gels with the particle volume concentration ¢,> 0.1 % the following strong inequality
is fulfilled:

o O Eq. (8.13)
v, Vs

Under this consideration, Eq. (8.12) can be written as:
G~A@. +G, Eq. (8.14)

with A=kT(E]i.

o),

We can estimate parameter A by using the experimental results. For example, for
o= 0.4% we get A= 4.10” Pa. From the experimental observations we can also estimate
other parameters. In particular, we obtained w ~ 10" J and & ~ 10" m™, which are
reasonable values from the physical point of view. Comparison of the experimental
results with the theoretical ones is shown in Figure 8.13. The agreement with the ex-
perimental results and the formula given by Eq. (8.14) is quite reasonable. Thus, at
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least from the semiquantitative point of view, our model explains the experimental
trend, which can be taken as a justification of our hypotheses.

8.4 Generation of cartilage-substitute tissues. Rheology
and ex vivo biocompatibility

This chapter focuses on the encapsulation of chondrocytes within polymeric matri-
ces of fibrin-agarose containing MNP with a double objective. First, to study how the
presence of chondrocytes and MNP influences the mechanical properties of fibrin-
agarose hydrogels (biomaterials). Second, to verify if the presence of MNP influences
in a positive or negative way the proliferation and cellular damage and, at the same
time, to determine if the chondrocytes are able to express the proteins present in a
native cartilage.

8.4.1 Materials and methods

8.4.1.1 Experimental design

We worked with 4 experimental groups of biomaterials: 1) fibrin-agarose hydrogels
without cells or acellular (HFA-A); 2) fibrin-agarose hydrogels with cells or cellular
(HFA-C); 3) fibrin-agarose hydrogels containing magnetic particles without cells or
acellular (HFA-PM-A); 4) fibrin-agarose hydrogels containing magnetic particles
with cells or cellular (HFA-PM-C). The time evolution of the rheological properties of
the 4 experimental groups was measured at 2, 16 and 30 days of their preparation.
The ex vivo biocompatibility study was carried out for the HFA-C and HFA-PM-C
groups by DNA release assays, WST-1 cellular cytotoxicity and histological analyzes
using histochemical and immunohistochemical techniques. The tests were carried
out at 2, 9, 16 and 30 days after the preparation of the biomaterials. Biomaterials
HFA-A and HFA-C were used as acellular and cellular control group, respectively.> ¢

8.4.1.2 Cell culture of chondrocytes: isolation and expansion

In this study, human chondrocytes derived from hyaline cartilage (CHDCH) were
used. The cells were isolated from the biopsy of two healthy donors, undergoing mi-
nor nasal surgery, following the experimental procedure described in previous stud-
ies.®  The chondrocytes were incubated at 37 ° C in an atmosphere containing 5 %
CO,. The medium of expansion was changed every three days.

8.4.1.3 Preparation of artificial fibrin-agarose tissues

To prepare HFA-C biomaterials, the following procedure was followed.® First, 15.2
mL of human plasma (supplied by the Biobank of Granada, Junta de Andalucia) were
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mixed with 2.5 mL of chondrocyte suspension derived from hyaline cartilage
(CHDCH, passage 6) in chondrogenic medium and 300 pL of tranexamic acid (am-
chafibrin, Fides-Ecofarma, Valencia) to prevent fibrinolysis of the biomaterial. This
mixture was stirred carefully to obtain a homogeneous suspension. Then, 1 mL of
aqueous solution of CaCl, at 2 % weight/volume and 1 mL of aqueous solution of type
VII agarose (Sigma-Aldrich, USA) at 2 % w/v were added. In this way, fibrin-agarose
cellular biomaterials were obtained with 0.1 % weight/volume of type VII agarose.
The cell density of the resulting biomaterials was 5 x 10* CHDCH-mL". To prepare
the HFA-PM-C, the same protocol was used with the following modification. Mag-
netic nanoparticles (MagP-OH®, NanoMyp, Spain) were added to the suspension of
cells in chondrogenic medium. Cellular biomaterials were obtained with 0.1 % w / v
of type VII agarose and 0.1 % by volume of MagP-OH® magnetic nanoparticles. To
prepare the acellular HFA-A and HFA-PM-A, the previous experimental procedures
were modified, suppressing the addition of CHDCH.

All biomaterials, both cellular and acellular, were kept under culture conditions
37 ° C, 5 % CO,) with chondrogenic medium (CM) during the entire experimental
time

8.4.1.4 Rheological characterization of biomaterials

The mechanical properties of the biomaterials of the 4 experimental groups were
measured in a Haake MARS III controlled stress rheometer (Thermo Fisher Scien-
tific, Walthman, MA, USA) at 37 ° C. The measuring geometry was a parallel plates
set made of titanium with 3.5 cm diameter and rough surface to avoid sliding on the
measuring surfaces (sensor P35Ti L, Thermo Fisher Scientific, Waltham, MA, USA).
In order to ensure that the upper plate was in perfect contact with the sample, it was
lowered slowly until the normal force exerted on the measuring plate reached a value
between 0.25 and 1.0 N, thus ensuring that the compression exerted on the sample
was weak enough. The volume of pre-gel mixture used for the preparation of each of
the samples was 3 mL.

To study the behavior of the gels under oscillatory shear stress, amplitude sweeps
were carried out. For this, the frequency of the sinusoidal shear deformation was set
at 1 Hz. The amplitude of the deformation (y,) was increased logarithmically spaced
in the range from y, =1 x 10 to y, = 2.0. This test allowed us to delimit the linear
viscoelastic region (LVR).

8.4.1.5 Cellular cytotoxicity assays

To evaluate the ex vivo cytotoxicity of the biomaterials, derived from the inclusion of
MagP-OH® magnetic nanoparticles in the polymer matrices of fibrin-agarose, two
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fundamental tests were carried out. (i) WST-1 cell proliferation assay. ItThis test was
used to measure cell viability and proliferation as a function of culture time in the 4
experimental groups under study. It is based on the reduction of the salt of tetrazo-
lium to formazan by the action of mitochondrial dehydrogenases by proliferating
cells. (if) DNA release assay. To assess under membrane damage by determining the
amount of DNA released to the extracellular medium by spectrophotometry.

8.4.1.6 Histological analysis

Samples corresponding to culture times of 2, 9, 16 and 30 days, of the groups HFA-C
and HFA-PM-C, were processed and cut into sections of 5 um thickness to carry out
the following tests. (i) Histochemical tests, for which we used three different meth-
ods. First, hematoxylin-eosin (H&E) staining was used to perform a morphological
evaluation and determine cellularity in each of the experimental groups. Second, the
alcian blue method was used for the identification of proteoglycans in the extracel-
lular matrix. Finally, to identify the magnetic nanoparticles (MagP-OH®) all the sam-
ples were stained with the Perl's method. (ii) Inmunohistochemical assays. First, we
detected the S-100 protein that is present in the chondrocytes and is used as a marker
of their linage. In addition, the detection of collagen type II, a protein present in the
extracellular matrix of the chondrocytes, was carried out. The immunohistochemical
reactions were revealed with 3,3-diaminobenzidine (DAB).

8.4.1.7 Ethics statement

This study was approved by the Ethics Committee of the University of Granada, Gra-
nada, Spain. Each tissue donor for the culture of chondrocytes signed an informed
consent form for the study.

8.4.2 Results and discussion

8.4.2.1 Rheological characterization

The rheological behavior of the fibrin-agarose biomaterials (HFA-A, HFA-C, HFA-
PM-A and HFA-PM-C) was characterized by subjecting them to oscillatory shear
strain. With this aim, the shear stress experienced by the biomaterials under a sinus-
oidal shear strain, with a certain frequency and amplitude, was recorded. In order to
compare the time evolution of the viscoelastic moduli in the four experimental
groups (HFA-A, HFA-C, HFA-PM-A and HFA-PM-C), we obtained the average of the
values of G’ and G”belonging to the linear viscoelastic region, which was defined by
the analysis of the amplitude sweep tests. In Figure 8.17, the average values of G’and
G”are plotted as a function of time for the four groups of biomaterials. In the case of
nonmagnetic and magnetic acellular fibrin-agarose biomaterials (Figure 8.17 (), G’
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and G”decreased with time in both groups, with the most pronounced decrease (es-
pecially in G’) observed between 2 and 16 days. In contrast, for nonmagnetic and
magnetic cellular fibrin-agarose biomaterials (Figure 8.17 (b)), G’ and G” remained
practically constant over time, with a progressive and slight increase in G’in the time
interval under study (between 2 and 30 days). It is important to note that: (a) alt-
hough initially (2 days) the acellular biomaterials had values of the viscoelastic mod-
uli much higher than those of the cellular biomaterials, a stability of the mechanical
properties of the latter is observed, in contrast to the progressive mechanical degra-
dation of biomaterials that do not contain chondrocytes; (b) in acellular biomateri-
als, the incorporation of magnetic particles (HFA-PM-A) resulted in a decrease of
strength: there was a decrease in G’ values then the particles were embedded in the
gel. However, in the case of cellular biomaterials, exactly the opposite took place: the
G’ values in the magnetic biomaterials (HFA-PM-C) were 35 % higher than in the bi-
omaterials that did not contain particles (HFA-C).
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Figure 8.17. Storage (G’) and loss moduli (G”), corresponding to the linear viscoelastic region, as a
function of time: (a) Nonmagnetic (HFA-A) and magnetic (HFA-PM-A) acellular fibrin-agarose bio-
materials; (b) Nonmagnetic (HFA-C) and magnetic (HFA-PM-C) cellular fibrin-agarose biomaterials.

In order to give an explanation to this observation, which in principle seems con-
tradictory, the volumes of biomaterial contained between the rotor plate and the
plate at rest of the rheometer for the 4 experimental groups were measured. Figure
8.18 shows the distances between plates (or gap, Figure 8.18 (a)) and the correspond-
ing volumes of the biomaterials (Figure 8.18 (b)). In the acellular biomaterials it is
observed that the nonmagnetic ones (HFA-A) have a volume three times smaller than
the magnetic ones (HFA-PM-C). This is because the magnetic particles form knots
in the polymeric matrix giving rise to a more open network with greater capacity for
swelling by absorption of aqueous solution. In contrast, for cellular biomaterials, it
is observed that nonmagnetic and magnetic biomaterials (HFA-C and HFA-PM-C)
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had a very similar volume. Thus in this case (cellular biomaterials) the role of cells on
the volume is more determinant than this of particles.
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Figure 8.18. Plate-plate distance (a) and contained volumen between the two plates of reometer (b)
as functions of the time for the indicated hydrogels (biomaterials).

8.4.2.2 Cellular citotoxicity assays

First, the results obtained for the WST-1 test are shown in Figure 8.19, which can be
summarized as it follows:

i) Time of 2 days. The negative control did not present significant cellular pro-
liferation, while the positive control showed the maximum cellular proliferation.
Among the nonmagnetic (HFA-C) and magnetic (HFA-PM-C) biomaterials there was
no significant difference in cell proliferation.

ii) Intermediate times (9 and 16 days). It is important to note that at 9 days there
were significant differences in cell proliferation between the HFA-C group and the
HFA-PM-C group, with higher proliferation for the group without particles HFA-C
(used as a control group). Although at a smaller degree, this difference was still main-
tained at 16 days.

Time of 30 days. Cell proliferation in the positive control decreased until reaching
absorbance values very close to zero. This was because the CHDCH had already
grown until they run out of space and converge to each other causing the cessation
of cell proliferation. However, for the HFA-C and HFA-PM-C groups, it is observed
that cell proliferation increased until reaching absorbance values close to 0.6 a.u. in
both groups, without significant differences between them.

These results can be explained by assuming that chondrocytes (CHDCH) needed
more time to adapt (slower proliferation) to the extracellular medium containing
magnetic nanoparticles (HFA-PM-C) than to adapt to the medium constituted by a
fibrin-agarose biomaterial without particles (HFA-C).
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Figure 8.19. WST-1 quantitative and statistical results. Graphic and numeric representation of ab-
sorbance values for WST-1 assay in 2D chondrocytes cultures (positive and negative control) and
experimental groups (3D chondrocytes culture in HFA-C and HFA-PM-C). Values are shown as mean
+SD; p < 0.05 was considered statistically significant for Mann-Whitney non-parametric test. Com-
parisons over the time and between groups are indicated as it follows:

*= Statistically significant differences in for each group over the time.

a= Statistically significant differences of experimental groups vs. negative Ctr.
b= Statistically significant differences of experimental groups vs. positive Ctr.
c= Statistically significant differences between HFA-C and HFA-PM-C groups.

Secondly, and in order to check if the information obtained in the previous test is
consistent, the damage produced in the nuclear membrane was determined by
measuring the DNA released by the cells to the extracellular medium. In general, it
was observed that in all the biomaterials of interest (HFA-C and HFA-PM-C) DNA
was released into the extracellular medium at a similar rate. Therefore, it can be con-
cluded that the inclusion of magnetic particles (MagP-OH®) in the fibrin-agarose bi-
omaterials did not produce irreversible cellular damage in the nuclear membrane.

8.4.2.3 Histological analysis

H&E staining -see Figure 8.20- revealed that CHDCH were correctly encapsulated in
the nonmagnetic fibrin-agarose matrix (HFA-C, used as a control group) and also in
the magnetic (HFA-PM-C). In both cases a random distribution of cells within the
material is evidenced; in addition, the cells had a long filopodia, which evidences that
there was interaction between the cells and both types of materials (magnetic one
and nonmagnetic one). The lineage was checked in the cells by an inmunohisto-
chemical analysis that showed a positive reaction for the S-100 protein (the cells ac-
quired a brown color), so that the cells observed were chondrocytes.

Finally, Figure 8.20 also shows two sections of biomaterials stained by the Perl's
method. The analysis gave negative for the nonmagnetic HFA-C group. In contrast,
in the group HFA-PM-C an intense blue color reaction occurred, which marked the
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iron ions. This staining demonstrated the homogeneous distribution of the MagP-
OH® particles within the polymer matrix.
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Figure 8.20. H&E staining (2 upper files) and S-100 expression (2 middle files ) of the CHDCH en-
capsulated in the fibrin-agarose biomaterials for culture times between 2 and 30 days; scale bar
length 100 um, except for the last column on the right where the scale bar length is 50 um. Staining
by Perl's method (last file) of biomaterials sections (30 days of culture). The scale bar length is 50 um.

In addition, we can see in the images corresponding to H&E staining that an in-
crease in the number of cells took place over time. To quantify this increase in both
experimental groups, a cell count was performed, obtaining the results of Figure 8.21.

From the analysis of the cellularity results, we can conclude that, there are no sta-
tistically significant differences between results for HFA-C and HFA-PM-C. Regard-
ing the analysis of each of the experimental groups separately and as a function of
time, it is observed that cellularity grew significantly with time in the HFA-C group
and the same occured in the HFA-PM-C group.

The extracellular matrix of the compounds that form a native cartilage are com-
posed predominantly by proteoglycans and type II collagen. Therefore, an alcian
blue staining was performed in order to check the presence of proteoglycans. An im-
munohistochemical assay was also performed to check for the expression of type II
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collagen by the CHDCH. As we can see in Figure 8.22, alcian blue staining was nega-
tive for both the control group (HFA-C) and the magnetic group (HFA-PM-C), for all
the experimental times tested. However, the immunohistochemistry carried out to
check the expression of type II collagen by the cells was positive, since the CHDCH
were stained brown. Furthermore, it is observed that in both groups (HFA-C and
HFA-PM-C) the expression of type II collagen happened at the same level.

In view of the results histochemical and inmunohistochemical assays, we cannot
conclude that an artificial cartilage was obtained by inclusion of CHDCH in non-
magnetic fibrin-agarose biomaterials (HFA-C) neither in magnetic fibrin-agarose
biomaterials (HFA-PM-C). But the CHDCH expressed some proteins such as S-100
and type II colagen, typical of cartilage tissue. And, most importantly, the inclusion
of magnetic particles did not produce adverse results other than those obtained also
in the control group (HFA-C), in terms of cell proliferation, DNA release and cellularity.
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Figure 8.21. Cellularity (number of cells for analyzed area, 1.24 mm?) for the groups HFA-C and HFA-
PM-C as a function of time, estimated from the images taken in the sections stained by H&E. The error
bars show the mean value + standard deviation. Comparisons based on time for each group and com-
parisons between the two groups for each time were made using the Mann-Whitney test, with a level
of significance of p <0.05.

a Statistically significant difference of a group, for a given time, against the same group for the greater
consecutive time.

b Statistically significant difference of a group, for a given time, against the same group for the shorter
consecutive time.

* Comparison of the two groups (HFA-C and HFA-PM-C), for any of the times, gave no significant dif-
ferences using the Mann-Whitney test.
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Figure 8.22. Alcian blue staining and expression of type II collagen (COLL II) by the CHDCH encap-
sulated in nonmagnetic and magnetic fibrin-agarose hydrogels (biomaterials). Scale bar length 100
pm, except for the rightest column, where the scale bar is 50 um.

8.5 Supramolecular hydrogels consisting of peptides
and magnetic nanoparticles. Rheology

Recently a new class of biomaterials, known as molecular hydrogels, has been devel-
oped. The advantage of these materials is that they are built by individual molecules,
which are assembled by non-covalent interactions, resulting in materials with char-
acteristics similar to those of gels produced by the aggregation of colloidal particles.*
Thus, although these molecular hydrogels are broken under shear, when the mechan-
ical stress ceases they are usually reconstructed and their initial elasticity recovered.

In the work of this thesis corresponding to this paragraph we used the dipeptide
fmoc-fluorenylmethoxycarbonyl for the formation of peptide hydrogels. In this pep-
tide, the aromatic part (fmoc group) of the molecule has a fundamental role in the
self-assembly process, forming intermolecular n-n interactions between dipeptides
(see Figure 8.23).

The objective of this paragraph is to mechanically characterize fmoc-diphenylal-
anine hydrogels (at 0.3 % weight/volume), obtaining the values of the storage modu-
lus (G”), loss modulus (G”) and rigidity modulus (G)). Then, we evaluated the changes
in the mechanical properties of hydrogels, when magnetic iron nanoparticles coated
with polyethylene glycol (NPFe@PEG) are incorporated. Our main interest in these
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materials is based on their potential use as extracellular matrixes in tissue engineer-
ing applications. Note that the characterization of the mechanical properties is of
special interest, since they affect the proliferation of cultured cells.®® Finally, we pre-
sent a basic structural analysis, which help to understand the changes observed in
the rheological properties by varying the concentration of NPFe@PEG.

o

Figure 8.23.Chemical structure of the dipeptide derivative fmoc-diphenylalanine. The fmoc group
(fluorenylmethoxycarbonyl) is the one surrounded by the green line.

8.5.1 Methods

8.5.1.1 Preparation of peptide hydrogels

In order to obtain a hydrogel with a final volume of 8 mL, a 0.3 w/v % (3 mg-mL™)
solution of fmoc-diphenylalanine was prepared. Then, small amounts of a 0.5 M so-
lution of NaOH were added under sonication, until reaching a pH value approxi-
mately equal to 10.5 (measured with indicator paper) was reached. Finally, 106 pL of
a solution of 150 mg - mL™ of glucono-d-lactone was added to the previous solution.

For the preparation of magnetic hydrogels, NPFe@PEG with fmoc-diphenylala-
nine adsorbed on the surface were used. For achieving the peptide coating,
NPFe@PEG nanoparticles were dispersed in a 0.3 % w/v solution of fmoc-diphenyl-
alanine, the suspension left at rest afterwards for a few minutes, and the peptides
recuperated finally by centrifugation.

8.5.1.2 Characterization of the magnetic properties of hydrogels.

We obtained the hysteresis loop of the magnetic hydrogels by means of a QUAMTUM
DESIGN NPMS X magnetometer. For this aim, we applied different values of the
magnetic field and measured the resulting magnetization of the samples.

8.5.1.3 Rheological characterization.

We characterized the rheological properties of the hydrogels (both magnetic and non-
magnetic) by using a Haake MARS III controlled-stress rheometer (Thermo Fisher Sci-
entific, Waltham, MA, USA). In order to avoid changes in the samples due to the ma-
nipulation of the hydrogels, we used a double cone-plate geometry (60 mm in diameter
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and angle of 2°; sensor DC60/2° Ti L, Thermo Fisher Scientific, Waltham, MA, USA) for
the characterization of the rheological properties, and we generated each of the hydro-
gels directly inside this geometry prior to measurement. The mixture was left to jellify
for 24 hours at 25 °C. We applied a magnetic field of 15 kA-m™ during the first hour of
gelling. After the 24 h period, we carried out the rheological characterization at 25 °C.
For each formulation we measured at least 3 different samples.

Rheological behavior under steady shear stress. We subjected the samples to
ramps of step-wise increasing shear stress and the corresponding values of the shear
strain were obtained. We maintained each value of the shear stress for 10 s. The initial
slope of the shear stress vs. shear strain curve is the rigidity modulus of the hydrogels.

Rheological behavior under oscillatory shear strain. We subjected the samples
to oscillatory shear strain in order to characterize their viscoelastic response. We
carried out ramps of oscillatory strains of fixed frequency (1 Hz) and increasing am-
plitude. Such kind of measurements allows the identification of the linear viscoelas-
tic region (LVR) as the low range of values of the strain amplitude for which the vis-
coelastic moduli (both G’ and G”) are approximately independent of the magnitude
of the strain amplitude. Above the LVR, G’ decreases abruptly with the strain ampli-
tude, whereas G” usually increases first and then decreases

8.5.1.4 Microscopic characterization of hydrogels

In order to analyze the differences between the microstructure of nonmagnetic hy-
drogels and magnetic hydrogels under the same conditions that their mechanical
properties were characterized, we prepared samples of each of them on microscopy
grids, and observed them without performing any sample treatment. For this pur-
pose, we used an Electronic Field Emission Scanning Microscope (Quanta 650 FEI,
Field-Emission Environmental Scanning Electron Microscope, Center for Scientific
Instrumentation of the University of Granada).

8.5.2 Results

8.5.2.1 Characterization of the magnetic properties of hydrogels.

First, we obtained the values of the saturation magnetization of both NPFe and
NPFe@PEG (1521 *+ 15 kA-m™ for NPFe and 1530 + 12 kA-m™ for NPFe@PEG) from
their magnetization curves (not shown here for brevity). From these data, we may
conclude that coating by PEG had an almost negligible effect on the magnetic prop-
erties of the iron powder. Furthermore, in both cases a rather soft ferromagnetic be-
havior (low remanence) was evidenced.
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Second, we obtained the magnetization curves of magnetic hydrogels. As ob-
served, they presented a typical shape of ferromagnetic materials, although with a
much smaller saturation magnetization (Figure 8.24) than NPFe and NPFe@PEG.
From these curves we obtained the volume concentration of magnetic particles (¢)
within the hydrogels using the mixing law of magnetism:* Mg=¢-M,, with My, and
M;being the saturation magnetizations of the hydrogels and the MNP@PEG, respec-
tively. As observed, there is a good correspondence between concentrations accord-
ing to preparation protocol and those obtained from magnetization measurements
(attached table in Figure 8.24).
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Figure 8.24. Magnetization curves of the peptide hydrogels prepared at different NPFe@PEG volume
fractions (indicated in the figura). The attached table includes the values of magnetic susceptibility
and saturation magnetization of each sample.

8.5.2.2 Rheological characterization.

Rheological behavior under steady shear stress. The effect of magnetic nanoparticles
on the steady state rheological behaviour of hydrogels within the linear regime is de-
scribed by the slope of shear stress vs. shear strain curves. This slope is the shear (or
rigidity) modulus, which is usually used as a measure of the strength of a material.
The rigidity modulus of our hydrogels increased strongly with nanoparticle concen-
tration up to 0.1 vol. % (Figure 8.25). Note that this tiny concentration of nanoparti-
cles provoked a 4-fold increase in the value of the shear modulus with respect to the
hydrogel without nanoparticles. Above this concentration and up to 0.6 vol. % the
shear modulus still increased, although at a lower rate. However, a further increase
in nanoparticle concentration did not provoke any additional enhancement of the
shear modulus, but rather a tendency to decrease. Such a global trend, with an initial
enhancement of mechanical strength of gels when nanoparticles are added at a low
concentration, followed by a leveling off (or even decrease) of the mechanical
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strength at larger concentrations, has been previously reported in the case of poly-
meric gels.”

Rheological behavior under oscillatory shear strain. The trend of G’and G” as a function
of shear strain amplitude for oscillatory experiments at fixed frequency (1 Hz)
demonstrated a typical behavior of cross-linked systems. Such kind of measure-
ments allows the identification of the linear viscoelastic region (LVR) as the low
range of values of the strain amplitude for which the viscoelastic moduli (both G’and
G”) are approximately independent of the magnitude of the strain amplitude. Above
the LVR, G’ decreases abruptly with the strain amplitude, whereas G” usually in-
creases first and then decreases (see Figure 8.26). In addition we could observed that
hydrogels are viscoelastic solids since the storage modulus, G’, are much larger than
the loss modulus, G”.
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Figure 8.25. Shear modulus of nonmagnetic and magnetic fmoc-diphenylalanine molecular hydro-
gels as a function of the concentration of NPFe@PEG.
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Figure 8.26. Viscoelastic moduli, G’ (blue square) and G” (green circle), depending on the amplitude
of the shear deformation, at a frequency of 1 Hz, for a magnetic hydrogel containing 0.05 vol. % of
NPFe@PEG.
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In what concerns the trend obtained for G’and G”as functions of the nanoparticle
concentration, they were similar to this discussed above for the shear modulus.
Therefore, we can conclude that there is an enhancement of the mechanical strength
of peptide hydrogels when small amounts of magnetic properly functionalized na-
noparticles are added.

8.5.2.3 Microscopic characterization of hydrogels

As can be seen in Figure 8.27 (a), nonmagnetic hydrogels present a fibrillar network
of spongy appearance with thicker fibers and many thin fibrils, which make areas of
higher and lower fibrillar density. However, in magnetic hydrogels (see Figure 8.27
(b)) only gaps and dense fibers with adhered nanoparticles are observed. This fact,
together with the tendency of G’, G”and G observed as a function of the concentra-
tion of the NPFe@PEG leads us to infer that the nanoparticles are incorporated into
the three-dimensional network, making it possible for the thin fibrils to aggregate
giving rise to thicker fibers.

This would explain the great increase experienced by the mechanical properties
when a small volume fraction of NPFe is included in the formulation of peptide hy-
drogels containing 0.6 vol. % of NPFe@PEG (Figure 8.27 (b)). We could hypothesize
that for concentrations of NPFe@PEG greater than 0.1 vol. % a maximum clustering
of fibrils in coarse fibers is already reached, giving rise to approximately constants
values for G’, G”and G.

Figure 8.27. TEM images of (2) nonmagnetic hydrogels and (b) magnetic hydrogels containing 0.6
vol. % of NPFe@PEG. Scale bar length 20 um.
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8.6 Alginate hidrogels reinforced with magnetic particles.
Rheology under tensile forces

The objective is obtaining materials, with potential application in biomedicine,
that present mechanical properties that can be modulated by the application at a dis-
tance of an external magnetic field. In this paragraph we describe the mechanical
properties of alginate hydrogels and magnetic alginate hydrogels under traction be-
cause for applications in bone or cartilage regeneration, the mechanical properties
under tensile stress similar to which are usually subjected these biological tissues are
of great relevance.

8.6.1 Experimental
8.6.1.1 Preparation of alginate hydrogels

First, 5o mL of a 1 % w/v sodium alginate solution in Milli-Q water was prepared.
Then 15 mL of this solution were poured into a vessel and 22.5 mg of CaCO, were
added. The mixture was stirred until it became white. Lastly, 80.1 mg of glucono-J-
lactone were added to the above mixture and then it was stirred until the crystals of
this reagent were dissolved. The sample was allowed to gel for 1 h 30 min, obtaining
a soft and transparent hydrogel. Subsequently, the hydrogel was broken by manual
agitation and then by sonication for 10 minutes. In the case of magnetic hydrogels,
before sonication, proper amounts of spherical Fe-HQ particles (2.0 um of diameter)
were added to prepare samples with four different volume fractions. Finally, the ob-
tained viscous mass (containing or not Fe-HQ particles) was poured into a 50 mm
diameter Petri dish and left at rest for 3 h 30 min. After this time, 7.5 mL of a 60 mM
CaCl, solution were added to reinforce the hydrogel by transferring calcium ions
from the solution into the hydrogel. The mixture was left at rest for 24 hours.

8.6.1.2 Magnetization measurements

The magnetization curves of powders of Fe-HQ particles and the prepared magnetic
alginate hydrogels (using different concentrations of magnetic particles) were
measured at room temperature. These measurements were used to calculate the
magnetic particle concentration in each hydrogel.

8.6.1.3 Mechanical characterization of alginate hydrogels under tensile stress

The mechanical properties under tensile stress of the nonmagnetic and magnetic
alginate hydrogels were determined with a DMA 450" viscoanalyzer (Metravib, Lim-
onest, France). We performed a shear strain amplitude sweep test. The samples were
subjected to a longitudinal oscillatory deformation, ¢, with constant frequency (10
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Hz) and increasing shear strain amplitud, &,, (ramp between 0.05 and 0.3 mm). We
obtained the storage (E") and the loss modulus (E”).

The test was divided into two parts, the first of which consisted in recording E’
and E”while there was an increase in the linearly spaced displacement from 0.05 to
0.3 mm (these curves were called "going"). Once the maximum displacement was
reached, the second part of the test started, where the values of E’ and E”were again
recorded as the displacement decreased from 0.3 to 0.05 mm (“back”). This type of
test was carried out for nonmagnetic and magnetic hydrogels.

In the case of magnetic hydrogels, these tests were also carried out under the ap-
plication of a magnetic field in the same direction of displacement (deformation).
Two magnetic field strengths of 15 and 25 kA-m™ were applied with a coil.

8.6.2 Results and discussion

8.6.2.1 Magnetization measurements

The magnetization curves of the hydrogels prepared with different volume fractions
of magnetic particles are presented in Figure 8.28. Similarly to previous paragraphs,
we calculated the magnetic susceptibility by adjusting the curve to Frohlich-Kennelly
law. In addition we used an empiric law to obtain the saturation magnetization of
each sample —see table in Figure 8.28.

Finally, we calculated the iron particles concentration of each magnetic hydrogel
by using the mixing law.
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Figure 8.28. Left graph: Magnetization curves of alginate hydrogels containing different value con-
centrations of Fe-HQ particles (indicated). Right table: Values of saturation magnetization and mag-
netic susceptibility of iron particles and the prepared magnetic hydrogels. In the first column, the
iron masses added to prepare the different samples of ferrogels are included and, in the last column,
the estimated values of iron particle concentration in each sample according to mixing law.
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8.6.2.2 Rheological characterization

The mechanical properties of the nonmagnetic and magnetic hydrogels were
characterized.

When the amplitude sweep is carried out first in an increasing (going) direction
and then in a decreasing (back) direction, for the nonmagnetic hydrogels, mechani-
cal hysteresis was obtained. We can see in Figure 8.29 (a), that the going curve had
an average value of about 2000 Pa above that for the back curve. However, the hyste-
resis decreased for the second and third hysteresis cycles. So, we have a clear thixo-
tropic behavior. For the magnetic hydrogels, it was obtained an even more pro-
nounced mechanical hysteresis. As we can see in Figure 8.29 (b), for a gel with 15.3
vol. % of iron, the average value of E’ in the going curve is about 5000 Pa higher than
that of the back curve. For the second and third hysteresis cycles, the hysteresis cycle
was narrower, although a considerable difference between both curves was still ob-
served. This indicates that in magnetic hydrogels there was an even more pro-
nounced thixotropic behavior, which seems logical because, the hydrogels being
composed of polymer chains and particles, changes in the internal microstructure
can be more intense and with a greater degree of irreversibility than in hydrogels
that do not contain solid particles.
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Figure 8.29. Storage modulus as a function of the deformation amplitude in (a) a nonmagnetic algi-
nate hydrogel and (b) an alginate hydrogel containing 15.3 vol. % of iron. The curves obtained for an
amplitude sweep of increasing deformation (going) and then decreasing (back) are shown.

Taking into account this high degree of thixotropy, we proceeded as described in
what follows. For each sample, a first cycle of hysteresis was performed in the ab-
sence of a magnetic field. Afterwards, and without changing the sample, a magnetic
field of 15 kA - m™ was applied and a second cycle of mechanical hysteresis was ob-
tained. Then, also without changing the sample, a third hysteresis cycle was carried
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out under a field of 25 kA-m™. This procedure was repeated with nine different sam-
ples of each of the magnetic hydrogels (for volume fractions between o0 % and 23.8 %).

Figure 8.30 shows the values of the elastic and viscous modulis (E’, E”) and the
complex Young's modulus (E*) as a function of the volume fraction of iron particles.
It is observed that the values of E’ are about 5 and 7 times greater than the values of
E” for the nonmagnetic and magnetic hydrogels, which is an indication of their vis-
coelastic solid-like nature.
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Figure 8.30. Storage modulus (2), loss modulus (b) and complex Young's modulus (c) as a function of the
volume fraction of iron in the hydrogels. Data obtained for the indicated values of the magnetic field.

In the absence of applied field, the values of E’ (Figure 8.30 (a)) of the nonmagnetic
hydrogel are greater than those of the magnetic hydrogels, except for the highest
concentration of iron for which they are similar. In the case of E” (Figure 8.30 (b)),
there seems to be a slight increase, with respect to the nonmagnetic hydrogel, only
when the iron concentration is the maximum under study (23.8 vol. %). Conse-
quently, the Young's modulus (E*) of the hydrogels (in the absence of applied field)
did not experience a significant increase, so that the addition of particles did not
reinforce the alginate polymer network, but rather seemed to weaken it.

Under the application of magnetic fields, the interaction between ferromagnetic
particles is expected to reinforce the gels. The effect of fields of 15 kA-m™ and 25 kA-m"
! of intensity was tested. Comparison of data obtained in the absence of magnetic
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field and in the presence of magnetic field indicated that reinforcement (increase in
E* with respect to hydrogels in the absence of field) only happened for the two high-
est concentrations of iron particles (21.2 and 23.8 vol. %) and for the most intense
applied field.

In view of these results, it is worthy to discuss on two experimental facts. First,
the variability in the results obtained and, second, the effect on the mechanical prop-
erties produced by the inclusion of micrometric particles in the alginate network.

i) Regarding the variability in the measurements of the viscoelastic moduli, we
must be aware that we are working with soft viscoelastic hydrogels with a high water
content. These hydrogels are built by electrostatic interactions between polymer
chains and calcium ions. This allows to obtaing soft material with high swelling ca-
pacity. However they have the disadvantage that the weakness of the chain-chain
linkages can give rise to non-identical mesoscopic structures in different syntheses.
The precise control of polymerization makes it possible to obtain more homogene-
ous hydrogels, but it does not completely wide dispersion in the internal order of the
polymer network. According to Figure 8.30, in the hydrogels without particles the rel-
ative error in the values of the viscoelastic modules is of the order of 10 %. In mag-
netic hydrogels, and in the absence of field, the error level is also around 10 %, but
when the same properties are measured in the presence of field, relative errors rang-
ing between 10 % and 25 % are reached. The latter indicates that the internal struc-
ture of hydrogels with particles, and in the presence of field, present a large variabil-
ity. For different samples —even with the same composition and the same prepara-
tion protocol- the ordering of the particles induced by the field inside a polymer net-
work, which in itself will be very distorted by the microparticles, can be very variable,
resulting in mechanical responses with quite poor reproducibility.

i) Regarding the changes in the internal structure of the hydrogels caused by the
inclusion of iron particles, we must take into account that the alignment of alginate
polymers chains generates negatively charged holes with an adequate volume to be
occupied by calcium ions. The iron particles in suspension at acidic pH also carry a
positive charge, and we could hypothesize that in principle they will compete with
Ca* ions to place themselves in the same holes. However, the size of the iron parti-
cles (2 microns) is several orders of magnitude higher than that of the calcium ions,
so in the presence of particles the resulting network will be much more open and
irregular than when the iron particles are not included in the formulation. This dis-
organization of the alginate network is the reason why the inclusion of particles, in-
stead of reinforcing, weakens the resulting hydrogel. Only when the concentration
of iron particles approaches 25 vol. %, does the resulting gel slightly strengthen.
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Similarly, the action of the field, which provokes a tendency of the particles to
migrate and to chain, is only able to reinforce the gel at high iron particles concen-
tration (> 20 vol. %) and for magnetic fields stronger than 15 kA-m™. In any cases, we
should note that fields of this intensity are easily accessible and that already for these
fields we have increases in the Young's modulus of the order of 10000 Pa, an increase
of around 30 % with respect to the absence of field.

8.7 Conclusions

The main goal of this work has been the preparation of magnetic hydrogels, with
physical properties that can be modulated by the application of an external magnetic
field of low to moderate intensity, to be used as substitutes for biological tissues in
the field of tissue engineering. For this purpose, the mechanical and magnetic prop-
erties of different types of biomaterials have been analyzed. Furthermore, the ex vivo
and in vivo biocompatibility of the biomaterials was evaluated. This work has been
divided into two parts:

The first part of the thesis was focused on fibrin-agarose hydrogels. (i) Develop-
ment of a synthesis method to obtain magnetic core-shell nanoparticles of spherical
and ellipsoidal morphology, coated with a biocompatible polymer, to be included in
fibrin-agarose hydrogels. (ii) The preparation and study of the ex vivo and in vivo bi-
ocompatibility of the magnetic fibrin-agarose polymer hydrogels, containing the
synthesized core-shell nanoparticles. (iii) The analysis of the effect of the concentra-
tion of magnetic material (commercial magnetic particles, MagP-OH®), on the me-
chanical properties and microstructure (porosity) of fibrin hydrogels. (iv) Finally, the
study of cell culture of chondrocytes in nonmagnetic and magnetic (containing
MagP-OH® nanoparticles) fibrin-agarose hydrogels, in order to obtain artificial tis-
sues that mimic a human native cartilage tissue; finally, we analysed the mechanical
properties, and the cell proliferation and histological properties of the resulting ar-
tificial tissues.

The main conclusions of the first part of the thesis are as it follows:

1. Silica particles of ellipsoidal morphology with an aspect ratio (length / diame-
ter) of 2.9 have been synthesized and have been used as cores for the deposi-
tion on them of a layer of magnetite nanoparticles, obtaining core-shell ellip-
soidal magnetic microparticles. We have also obtained spherical magnetic
core (polymer)-shell (magnetite) nanoparticles.

2. We have found that the incorporation of an outer layer of polyethylene glycol
(PEG) gives the core-shell magnetic nanoparticles an excellent ex vivo and in
vivo biocompatibility.
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The inclusion of magnetic core-shell nanoparticles coated with PEG in a fi-
brin-agarose matrix allows us to obtain biocompatible magnetic hydrogels.
The presence of magnetic material within the fibrin-agarose matrices does
not affect the intrinsic ex vivo and in vivo biocompatibility of the fibrin-agarose
hydrogels. The in vivo assays have shown a good interaction of the magnetic
hydrogels with the host tissue; the implantation in experimental animal mod-
els of both, magnetic nanoparticles and magnetic hydrogels, only causes a lo-
calized acute inflammatory reaction.

. The incorporation of a small amount of properly functionalized magnetic na-

noparticles within fibrin scaffolds indices a more open polymer network. Clus-
ters of magnetic nanoparticles act as cross-linking knots, which makes possible
the formation of a more porous structure, with a great capacity of swelling.

Magnetic fibrin hydrogels have a reinforced mechanical response compared
to nonmagnetic hydrogels, characterized by higher values at the rigidity mod-
ulus and viscoelastic moduli.

. We have developed a theoretical model that semiquantitatively predicts the

quadratic dependence between the rigidity modulus and the concentration of
magnetic nanoparticles within the fibrin hydrogels observed experimentally.
This model is based on the formation of clusters, created by interactions be-
tween fibrinogen molecules and magnetic nanoparticles, which act as cross-
linking nodes in the polymer network.

The incorporation of chondrocytes in a magnetic or a nonmagnetic fibrin-
agarose polymeric matrix allowed to obtain biomaterials that did not undergo
mechanical degradation with time (maximum time studied of 30 days) and,
therefore, with potential application in the field of tissue engineering.

Fibrin-agarose hydrogels, both nonmagnetic and magnetic, have excellent ex
vivo biocompatibility. The implanted chondrocytes interact with both types of
scaffolds without affecting cell proliferation.

It was not possible to obtain a substitute tissue of hyaline cartilage. However,
the chondrocytes included in the nonmagnetic and magnetic fibrin-agarose
scaffolds expressed typical cartilage proteins (S-100 and type II collagen), alt-
hough the production of proteoglycans was not observed. In addition, both
nonmagnetic and magnetic scaffolds have much smaller (visco)elastic moduli
than those corresponding to native human cartilage.
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10. The incorporation of magnetic nanoparticles, in cellular fibrin-agarose hydro-
gels, is viable for obtaining biocompatible artificial tissues with mechanical
properties remotely tunable by the action of external magnetic fields.

In the second part of the thesis, we had studied the rheological properties of new
magnetic hydrogels as alternative biomaterials to the fibrin-agarose hydrogels (stud-
ied in the first part). Specifically, we have studied two types of materials: supramolec-
ular hydrogels, formed by physical interactions between very short chain peptides;
alginate hydrogels formed by electrostatic interaction between polymer chains of al-
ginate and calcium ions.

The main conclusions derived from this second part of the thesis are as it follows:

11. We have successfully prepared hydrogels by the use of the peptide derivative
fmoc-diphenylalananine. Fmoc-diphenylalanine is a small molecule formed
by two aminoacids (phenylalanine) and an aromatic group (fmoc). This new
generation of hydrogels are formed by physical association of fmoc-diphenyl-
alanine molecules through n-n interactions, forming cross-linking fibers re-
sulting in a network of chains capable of absorbing more than 99% of their
weight in water.

12. We have generated fmoc-diphenylalanine supramolecular magnetic hydro-
gels by embedding iron nanoparticles coated with PEG, which were previously
functionalized by adsorption of fmoc-diphenylalanine.

13. The magnetic susceptibility and the saturation magnetization of magnetic
supramolecular hydrogels increased with the concentration of magnetic na-
noparticles.

14. We have studied the mechanical properties, under shear stress, of the non-
magnetic and magnetic fmoc-diphenylalanine hydrogels prepared with dif-
ferent concentrations of magnetic nanoparticles (up to 0.9 vol. %). The values
of the viscoelastic moduli and the rigidity modulus of the prepared magnetic
hydrogels increased considerably at very low concentration of magnetic nano-
particles (0.05 % and 0.1 % in volume) with respect to the nonmagnetic hydro-
gels. However, for concentrations of magnetic nanoparticles greater than 0.1
vol. %, a tendency to saturation of the increase of the viscoelastic moduli and
the rigidity modulus was obtained.

15. The study at a microscopic scale of nonmagnetic and magnetic fmoc-diphe-
nylalanine hydrogels allowed to explain, at least qualitatively, that the en-
hancement of the mechanical moduli saturates for particle concentrations
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16.

17.

18.

19.

higher than 0.1 %. We proposed that iron nanoparticles produced the associa-
tion of very fine fibrils into thicker fibers, producing an increase in the rheo-
logical parameters (reinforcement of the material) so that, for concentrations
greater than 0.1%, the maximum possible association of fibrils had already
been reached and the mechanical moduli did not increase further.

We have successfully incorporated iron microparticles into polymer calcium
alginate matrices (which are low cost and easy to prepare), resulting in mag-
netic hydrogels.

From the study of the mechanical properties of the nonmagnetic and mag-
netic alginate hydrogels, under tensile stress, it follows that the combined ac-
tion of (i) the inclusion of magnetic particles and (ii) the application of exter-
nal magnetic fields, allowed a certain degree of modulation of the mechanical
properties of hydrogels.

Alginate hydrogels prepared with low concentration of iron particles suffered
a weakening of the polymer network. It was not possible to recover the elas-
ticity of pure calcium alginate hydrogels even under the application of moder-
ate magnetic fields.

Alginate hydrogels were reinforced (increase in Young's modulus of up to 30
%), under the action of moderate magnetic fields (around 20 kA-m™), only when
the content of iron particles was quite high (of the order of 20 % in volume).
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