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Resumen:

Los problemas de salud asociados a la pérdida de tejidos o al fallo funcional de 6rganos son casos
médicos mas frecuentes de lo que se pudiera percibir e incluso mortales cuando no son tratados
adecuadamente; ademas, representan costos elevados en la atencion para el sistema de salud, para
el propio individuo y su entorno familiar. La ingenieria de tejidos es un area interdisciplinaria que
surge para mejorar la salud de esta area, se basa en la investigacion y desarrollo de biomateriales
que han evolucionado en conjunto con &reas como la biologia celular, molecular y las ciencias de
materiales e ingenieria. En la actualidad, la técnica se basa en la reproduccion de células sobre un
material polimérico prefabricado con biomateriales, entre los que encontramos a los hidrogeles,
que son redes tridimensionales con propiedades hidrofilicas. Estos materiales se caracterizan por
ser porosos Yy adheribles, favoreciendo que sirvan de soporte para la proliferacion de
determinadas células a fin de dirigir la regeneracion del tejido lesionado. Para el uso de nuevos
biomateriales en la ingenieria de tejidos es indispensable demostrar la capacidad del biomaterial
de permitir el contacto con algun tejido existiendo una respuesta favorable del huésped hacia el
mismo, aceptdndolo como propio y restableciendo la funcion previamente perdida
(biocompatibilidad). El primer paso para la evaluacién de la biocompatibilidad son los ensayos in
vitro, siendo favorables en reproducibilidad y prediccién, por lo que se utilizan para producir
andamios (estructura polimérica porosa) de alta calidad y para reducir u optimizar el nimero de
pruebas a realizar en modelos animales. Esta prueba nos permite establecer los beneficios y
limitaciones de los biomateriales desarrollados. En este trabajo se evalud la biocompatibilidad de
tres materiales poliméricos para demostrar su potencial para ser usados en ingenieria de tejidos
por medio de pruebas de citocompatibilidad y hemocompatibilidad). Asimismo, se evaluaron
técnicas de desinfeccion y esterilizacién gamma para producir materiales estériles que puedan ser
utilizados en ingenieria de tejidos.

Palabras clave: polimeros, biomateriales, hidrogel, biocompatibilidad, in vitro, citotoxicidad,
hemocompatibilidad, cutaneo.



Summary:

The problems associated with medical cases of functional tissue loss or organ failure are
destructive and expensive, even more frequent than could be perceived, sometime if not properly
treated, even deathly. Tissue engineering is an interdisciplinary field that emerged to address
these clinical problems, it is based on researching and development of biomaterials that have
evolved along with areas such as cell biology, molecular and materials science and engineering.
Today, the technique is based on seeding cells onto prefabricated scaffold biomaterials, like the
hydrogels, that are three-dimensional networks with hydrophilic properties. These materials are
characterized as being porous and sticky, favoring the support for the proliferation of certain cells
in order to lead the regeneration of injured tissue. As a prerequisite for the use of materials in
tissue engineering is testing biocompatibility which is the ability of the biomaterial to allow
contact with any tissue, existing a favorable host response, accepting it as their own and restoring
previously lost function. The first step for evaluating biocompatibility is to perform the in vitro
assays. These assays have been demonstrated more reproducibility and predictability than in vivo
assays, therefore the in vitro assays are used to produce high quality scaffolds and testing on
animals as less as possible. This test is essential to establish the benefits and limitations of
biomaterials tested in order to improve the scaffolds. This work will focus on assessing the
biocompatibility of three polymeric materials with potential use in tissue engineering by means
of cytocompatibility tests and hemocompatibility tests. Furthermore, disinfection techniques and
gamma sterilization were evaluated to produce sterile materials that can be used in tissue
engineering.

Keywords: polymers, biomaterials, hydrogel, biocompatibility, in vitro, cytotoxicity,
biocompatibility, skin.



1. Antecedentes:
1.1. Biomateriales e ingenieria de tejidos

La ingenieria de tejidos es un area de estudio interdisciplinaria que resuelve problemas clinicos y
quirdrgicos asociados a la pérdida de tejidos o al fallo funcional de 6rganos. Se define como la
aplicacion de los principios de ingenieria, basandose en la utilizacion de biomateriales, a los
sistemas bioldgicos de forma que sean capaces de estimular la respuesta celular y molecular para
generar nuevo tejido o restablecer la funcidn tisular (1).

Un biomaterial se define de forma general como cualquier material sintético o natural que posea
propiedades novedosas para ser introducidas en el tejido vivo como parte de un injerto o
dispositivo médico. El biomaterial debe ser apropiado para entrar en contacto directo con el
cuerpo humano sin provocar ninguna reaccién inmune de rechazo o adversa de tal forma que
intente imitar el tejido original que fue perdido para restablecer su funcidn (2), esto de acuerdo al
paradigma de la medicina de la sustitucion por biocompatibilidad. En la actualidad existe una
definicién que engloba todo lo considerado como biomaterial estableciéndose como cualquier
sustancia ingenieril (sola o en complejo) que, regulando las interacciones con componentes de
sistemas vivos, dirige el curso de procedimientos terapéuticos o de diagndstico (3).

La ingenieria de tejidos se basa en el uso de biomateriales para mejorar procesos de sanaciony el
estado de salud, sus aplicaciones médicas incluyen el disefio de tejidos y érganos artificiales. Los
biomateriales se utilizan para reemplazar fisicamente cualquier tejido duro o blando que ha
sufrido algin dafio o destruccién a través de algin proceso accidental o patolégico. Asi mismo,
se incluyen todos aquellos dispositivos que se usan para mejorar el cuidado de la salud general de
la poblacion y se fabrican por imitacion del proceso que emplea el fendbmeno bioldgico. Los
materiales aplicados en medicina regenerativa han jugado un papel fundamental, de forma que
utilizando un material sintético se ayude a generar un nuevo tejido, que sin éste, seria imposible
regenerar. Las principales funciones de estos materiales, son aplicar los principios de ingenieria
de tejidos de forma que se simule la funcion de los tejidos u érganos de los seres vivos (2).

De acuerdo a Bhat y Kumar (2013) (2), los biomateriales utilizados en el area de la salud se
clasifican como: naturales, sintéticos y semi-sintéticos o hibridos. Los naturales son todos
aquellos derivados de plantas o animales, los sintéticos son los realizados por el hombre
principalmente la mayoria de los polimeros, ceramicas y metales; los hibridos son una
combinacion de ambos. Dependiendo del tejido al cual se quiera aplicar es que se utilizan ciertos
biomateriales, por lo general para regeneracion de piel los mas utilizados son los polimeros
sintéticos.

Dentro de la medicina regenerativa, la ingenieria de tejidos es una de la areas con mayor
potencial. Entre los elementos indispensables para construir un tejido, la matriz o andamio
(estructura polimérica porosa) a base de biomateriales naturales o sintéticos, es el principal
componente. Otros componentes indispensables son las células vivas troncales o progenitoras y
las unidades extracelulares que participan en la estimulacion de la reparacion del tejido dafiado
como los factores de crecimiento (4).
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Existen dos vias para la regeneracion de tejidos con la utilizacion diferente de biomateriales. La
primera, consiste en tener andamios modificados que permitan el crecimiento de células fuera del
cuerpo humano e imitando in vitro el tejido por reparar para después ser implantado en el
paciente, con el tiempo el andamio es reabsorbido y reemplazado con células propias. La
segunda, es la regeneracion in situ de tejidos, en esta via los biomateriales se utilizan para
estimular la reparacion del tejido induciendo la regeneracion de las células propias del individuo
por ejemplo algunas estrategias utilizan soluciones o microparticulas que liberen estimulos
quimicos o factores de crecimiento que activena las células que se encuentren en contacto con el
estimulo, generando gradientes y favoreciendo la regeneracion tisular. Gracias a estos
biomateriales inertes millones de personas han mejorado su calidad de vida y aun siguen siendo
objeto de estudio para su continua mejora y aplicacion adecuada (5). Las superficies de los
materiales que son generalmente modificados con factores de crecimiento, proteinas o
biocomponentes, favorecen la proliferacion de las células y la reconstruccion del tejido (2). En la
actualidad los andamios sin componentes celulares que estimulan la regeneracién de tejidos
tienen la ventaja de ser de facil manejo y reducir costos.

Los biomateriales en forma de andamios poseen gran variabilidad en sus métodos de produccidn,
ya que pueden ser construidos desde distintos enfoques, lo que les confiere propiedades
particulares y diferentes tales como su habilidad para absorber cantidades de solvente (por
ejemplo: agua, nutrientes, etc.), encapsular una cierta concentracion de medicamentos, capacidad
de degradacion, caracteristicas de soporte celular, etc. Estas caracteristicas convierten a los
biomateriales en un candidato prometedor para controlar y tratar gran cantidad de enfermedades

(6).

La gran mayoria de los andamios desarrollados para aplicaciones en el campo de la ingenieria de
tejidos estan constituidos por estructuras sintéticas elaboradas a partir de materiales poliméricos.
En particular, los mas utilizados gracias a sus propiedades, son los andamios de materiales
poliméricos bioabsorbibles es decir, con capacidad de degradarse por hidrélisis y absorberse
completamente por vias metabdlicas. Lo anterior puede disminuir el riego de padecer generacion
de tejido fibroso e infecciones, con la posibilidad de crear tejidos naturales (2).

El surgimiento de la idea de regenerar partes del cuerpo humano dafiadas a partir de sustitutos o
tejidos bioldgicos, ha sido un razonamiento no poco comdn. La primera generacién de
biomateriales modernos surgi6 a mediados del siglo XX. La meta era conseguir materiales que no
reaccionaran con el tejido circundante y cuyo material se adaptara al tejido que se reemplazaria
sin causar toxicidad, centrandose en la bioinactividad, minima reaccion/interaccion En los afios
80 la segunda generacion de biomateriales se basé en la bioactividad, generando biomateriales
biodegradables, por un lado se presentaron los materiales bioactivos (hidroxiapatita y ceramicos
activos) y por el otro, los primeros materiales bioabsorbibles (polimeros biodegradables) con el
objeto de generar materiales que favorecieran parte del tejido vivo (5).

Una tercera generacion de biomateriales en afios recientes llega con la investigacién en
superficies ingenierizadas y arquitecturas disefiadas, que utilizan células vivas para atraer células
enddgenas facilitando la regeneracion tisular. Esta generacién busca combinar las propiedades de
bioactividad y bioabsorbabilidad. Se busca también aplicar estimulos a nivel celular y molecular
que permitan interactuar a los biomateriales con el tejido de forma controlada (5).



1.1.2 Ingenieria de tejidos en piel.

El cuerpo humano tiene una tendencia a repararse, sin embargo ante situaciones que abruman esta
capacidad del cuerpo, éste puede responder de distintas formas, por ejemplo generando una
cicatriz. Con respecto a la piel, la mayoria de las heridas provocan mecanismos celulares que
sanan las heridas al formar cicatrices. Dependiendo de la gravedad, pueden ser heridas que sanan
rapidamente o heridas que comprometan la funcionalidad, la fisiologia y la estética del tejido
expuesto a factores que causen heridas graves, como las quemaduras profundas o extensas y las
Ulceras diabéticas, entre otros (1).

La cuestion es encontrar la manera de desarrollar técnicas que faciliten la regeneracion, de tal
forma que se eviten los procesos desfavorables posteriores. Primordialmente para regenerar el
tejido cutaneo se ha planteado que es necesario contar con una fuente de células capaces de
diferenciarse, una matriz que sirva de soporte para la proliferacion celular e incluso permita la
diferenciacion y migracion de dichas células. El tejido cutaneo se compone de fibroblastos, los
cuales producen la matriz extracelular. Durante su proliferacion segregan colageno, factores de
crecimiento y proteinas creando una dermis viva (7). Es de igual importancia considerar la
informacion espacial comprendida en las tres dimensiones del area a reparar, asi como una
respuesta bioquimica de la superficie que facilite su propia organizacion. Los requerimientos
basicos de un remplazo cutdneo obtenido por ingenieria en tejidos son: factibilidad,
disponibilidad, manejo clinico adecuado, tener propiedades de ser adherentes, autélogos, mejorar
la calidad de la cicatriz y ajustarse a la superficie de la zona por reparar (1).

La ingenieria de tejidos en piel se ha enfocado en estimular la velocidad y calidad de la sanacion
de la herida, reduciendo la cicatriz y dando especial importancia en mantener protegida la
superficie de la herida e incluso reemplazar la superficie de la piel. La piel es una estructura
celular tridimensional compuesta de células provenientes, en su desarrollo primario, de todas las
capas embrionarias y sirve como una barrera dindmica entre el cuerpo humano y el ambiente.
Siendo el 6rgano mas extenso, la piel se adecua a las diferentes zonas del cuerpo adaptandose a
las necesidades que le demandan funciones locales, sin olvidarse que cuenta con inervaciones y
suministro sanguineo como cualquier 6rgano funcional. Por lo ya mencionado es indispensable
que se comprenda el origen de la herida de tal forma que se pueda conocer que tiene que ser
reconstruido, replicado y reemplazado en el eje que dirija a una solucidn practica, rdpida y con un
beneficio de bajo costo cumpliendo con el efecto requerido (1).

Debido a las importantes funciones de la piel, su pérdida puede propiciar morbilidad severa e
incluso causar la muerte. Es primordial para mantener la homeostasis. En este contexto, para el
Cuerpo es necesario tener intacta esta barrera estructural (1).

Los principios en la ingenieria de piel orientados a reducir el tiempo de sanacion se han enfocado
principalmente en desarrollar mecanismos para obtener injertos de piel de espesor total o parcial
que permita la expansion del tejido en la zona afectada. Los beneficios de este tratamiento son
que el tejido transplantado cuenta con todas las caracteristicas del sitio donador incluyendo la
retencion de la inervacion. Posteriormente, el interés se ha centrado en la expansion del tejido in
vitro, esto a base de una biopsia del tejido con espesor total colocandolo en un sistema que
permita su viabilidad y facilite la replicacion celular, resultando en el crecimiento del tejido. No
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obstante estos eventos, aln presentan importantes limitaciones como lo son, el area que son
capaces de abarcar y el tiempo necesario para obtenerlos (1).

En busca de un sistema que ofrezca cubrir una mayor superficie de piel de forma rapida, se inicié
a considerar por separado la epidermis y la dermis. En los afios setenta los estudios de Green et
al., se enfocaron en cultivar queratinocitos en laminas apropiadas para el injerto y expandir el
tejido en laboratorio encontrandose con dificultades en el tiempo de cultivo, adherencia a la
herida, su durabilidad. Su costo beneficio no fue eficiente ya que Gnicamente se reemplazaba la
epidermis. Se han realizado diversos esfuerzos entre ellos la liberacion de células en forma de
aerosol que permiten contar con una mejor adherencia y pueden ser obtenidas en menor tiempo.
Posteriormente, se considerd importante tomar en cuenta el papel de los melanocitos en el
proceso de obtencién de células dérmicas y epidérmicas en conjunto, para la disociacion fisica y
enzimatica ademas que permite el desarrollo apropiado de la pigmentacion (1).

A continuacion, la ingenieria de tejidos se enfoco en contar con un andamio dérmico adecuado.
En 2009 Freytes y colaboradores observaron el fendmeno conocido como “induccioén por guia de
contacto” (del inglés contact guidance), es decir el contar con células especificas del tejido
circundante, podria inducir diferentes respuestas celulares al expresar el fenotipo (morfologia y
quimica) de la matriz circundante. Afios atras quienes trabajaron con cultivos epidérmicos fueron
Yannas y Burke en 1975, culminando su investigacion en producto comercial llamado Integra.
Este concepto de la regeneracion de proliferacion celular por contacto y con un andamio, es la
practica clinica que se realiza en la actualidad. Este andamio cuenta con poros gque permiten sean
cubiertos por las células que van proliferando, el tamafio del poro debe ser menor a 60 um,
obteniendo el tamafio 6ptimo al observar la migracion de las células expresando un fenotipo
dérmico de fibroblastos reticulares. Sin embargo posteriormente surgen otros productos entre los
que encontramos a Matriderm, Apligrat y Pelnec, como medida para resolver los problemas que
presentaba integra de reducir el tiempo de vascularizacion principalmente (1).

Sin embargo la recuperacion de las heridas en piel es conocida por contar con un complejo
sistema que desencadena una serie de eventos, principalmente en tres estados que van desde una
inflamacion seguida por la formacion del tejido y terminando con una remodelacidn del tejido.
Por lo mencionado anteriormente, es necesario comprender que desarrollar una solucion en el
campo de la ingenieria de tejidos da la oportunidad de ofrecer un mecanismo de reparacion hacia
la situacion a la cual fue encaminada sin abarcar a todas las posibles soluciones, ya que no
siempre una solucion sera aplicada para todas. Es claro que una regeneracion siempre deja una
cicatriz, sin embargo la ingenieria en tejidos ofrece amplias soluciones innovadoras que facilitan
la sanacion de las heridas in situ de maltiples capas de piel y de los diversos tipos de células (1).

El utilizar nuestro conocimiento de sanacion por migracion celular a partir de areas de estructuras
anexas de piel para formar las nuevas capas dérmicas, y el generar tecnologias que permitan
obtener un ambiente 6ptimo para la migracion de las células, es la clave para mejorar la respuesta
celular alreducir el tiempo de regeneracion de heridas dérmicas y mejorar su resultado final (1).

1.1.3 Biomateriales de origen polimérico

Un polimero es una macromolécula, formada por uniones covalentes entre unidades repetidas de
monomeros (unidad simple molecular), su formacion es a base de reacciones de polimerizacion
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(8). Duncanen el 2003 realiz6 una extensa revision sobre polimeros que pueden ser utilizados en
la terapéutica encontrando numerosos articulos que observan una expectativa importante para el
futuro de los polimeros en el &rea biomédica. En su revision destaca la importancia de este tipo
de biomateriales para su aplicacién en la medicina (9). Las propiedades fisicas de los polimeros
son muy diferentes a las de sus unidades basicas constituyentes, por lo que se han investigado
para ser utilizados en gran cantidad de aplicaciones. Los polimeros sintéticos pueden ser
clasificados de acuerdo a su aplicacion como biomateriales para ingenieria de tejidos, por tal
motivo el nimero de materiales poliméricos que se utilizan ha aumentado enormemente durante
los ultimos afios (8, 10).

Los polimeros utilizados en biomedicina se centran en cumplir caracteristicas importantes como
la asepsia, resistencia quimica y radioldgica, entre otras caracteristicas especificas segln la zona
del cuerpo y ubicacién en donde van a ser utilizados (1). Las nuevas tecnologias han mostrado
importante avance ante retos de la ingenieria de tejidos y los biomateriales como la produccion de
matrices tridimensionales y técnicas minimamente invasivas. Uno de los importantes avances en
este campo es el disefio de microambientes sintéticos para lograr efectos bioldgicos especificos
sobre determinadas células (10).

En concreto, los biomateriales son aquellos materiales capaces de permanecer en el cuerpo como
parte de un tejido vivo de tal forma que permanezcan en contacto directo con tejidos
determinados sin afectar el resto del organismo, es decir materiales biocompatibles. Un
biomaterial tendra la finalidad de completar y ayudar a mejorar el funcionamiento de
determinado tejido (11, 12).

Los andamios o matrices dérmicas pueden ser disefiados para cubrir funciones especificas que se
requieran, principalmente se utilizan para proteger la herida mientras esta membrana
indispensable pueda regenerarse, es esencial proteger la herida de la invasion de
microorganismos exdgenos asi como evitar la pérdida de liquidos y proteinas ademas de mejorar
estética y funcionalmente la zona de piel regenerada (1).

Las técnicas para elaboracion de andamios van desde unidn de fibras, electrospining o
electrohilado, separacion de fases, liofilizacion, entre otros. La clave para obtener un polimero
destinado a la ingenieria de tejidos en piel, es su reproducibilidad de elaboracion o sintesis con un
control de la distribucion y el tamafio de sus poros, poseer una adecuada respuesta inmune
(principalmente sobre la inflamacion que puede provocarse al degradarse el polimero), ademas de
asegurarse de remover todo residuo organico toxico. Segun la aplicacion final del andamio es
importante aplicar la técnica correcta a seguir para la elaboracion de esta estructura polimérica,
ya que pueden ser obtenidas a través de humerosos metodos (1).

En ingenieria de tejidos, se han utilizado ampliamente el &cido polilactico (PLA), el éacido
poliglicélico (PGA), el acido polilactico-co-glicolico (PLGA), el polietilenglicol (PEG). Sin
embargo también encontramos polimeros de origen natural como azlcares complejos en los que
encontramos el hialuronano y el quitosano. Ademas también pueden ser utilizados compuestos
inorganicos como la hidroxiapatita (10).



1.2 Hidrogeles

Los polimeros adoptan formas de presentacion diversas: fibra y biotextiles, elastdmeros,
materiales biodegradables, biomateriales inteligentes, hidrogeles, entre otros. Los hidrogeles son
redes poliméricas tridimensionales de elevado peso molecular e hidrofilicos, también retienen
proteinas bioactivas u otros principios activos. Los entrecruzamientos quimicos y fisicos de los
polimeros permiten proveer una red de estructura definida y de integridad fisica. Su
comportamiento hidratante depende del medio en el que se encuentren y varia segun su pH,
fuerza idnica, temperatura, estimulos eléctricos o magnéticos, entre otros. Las caracteristicas
mencionadas son de especial interés para el uso de estos materiales como remplazo de tejido
blando, por lo que han sido objeto de investigacion como alternativa de soporte y guia para el
desarrollo de tejidos in vitro e in vivo (13).

Las llamadas pseudodermis, descritas en la actualidad, se tratan de superficies diversas sobre las
cuales pueden desarrollarse los queratinocitos. Los hidrogeles pueden servir de andamio para
reparar lesiones cutaneas al servir de soporte para que las células puedan migrar, el andamio de
polimero tridimensional, asemeja las funciones de la matriz extracelular encontrada normalmente
en los tejidos. Ademas favorecen procesos de diferenciacion, crecimiento, migracion y adhesion
de células y tejidos (14).

Algunos de los materiales cominmente usados en hidrogeles para tejido cutdneo son el
quitosano, gelatina, alginato, polietilenglicol (PEG), polivinil acetato (PVA), glicerol, etc.
(Figura 1). Generalmente se utilizan en combinaciones variadas para mejorar sus propiedades. El
quitosano tiene propiedades bactericidas, fungicidas, no tdxicas, humectantes, mejora la adhesion
celular, es hemostatico, biodegradable y posee una alta estimulacion de la proliferacion celular
(15); el polietilenglicol muestra baja inmunogenecidad, tiene propiedades de viscosidad y
elasticidad, se degrada hidroliticamente tiene alta absorcion, es hemocompatible y biocompatible
(15); vy el &cido polilactico el cual tiene una baja densidad y es altamente versatil, es decir, se
puede formular para que exhiba diferentes caracteristicas seguin su uso (16).

PEG PEGDA 0
0 H 0
H{ \/}0/ /f\n{ \/:I\OJJ\///
n 0 n
_CHZOH CH,OH =i
0 0
—_ 0 04—
| MO nH, HO N, |
QUITOSANO

Figura 1. Estructuras quimicas de PEG, PEGDA y Quitosano. Estructuras quimicas de interés de materiales
cominmente usados en hidrogeles para tejido cutaneo. PEG (Poli-etilenglicol). PEGDA se refiere a la
funcionalizacion de PEG como PEGDA (Poli-etilenglicol diacrilado). Quitosano se refiere a la estructura quimica del
poly(B-[1,4]-D-glucosamina.



Los poros de los hidrogeles tienen la funcionalidad de permitir que las células vivas se acomoden
adecuadamente de tal forma que puedan penetrar y proliferar al mismo tiempo que el hidrogel se
va degradando y liberando factores de crecimiento y proteinas que favorecen esta situacion.
Ademés de estas caracteristicas se busca que los hidrogeles sintetizados presenten una alta
biocompatibilidad, al brindar un ambiente favorable para las células y las proteinas. Deben de
tener una gran capacidad de adaptarse a diferentes superficies al moldearse en diferentes formas.
Sin embargo existen ciertas limitaciones entre las que se encuentran la baja resistencia mecanica
y la dificultad para ser esterilizadas. Entre las ventajas mas destacables de los hidrogeles, sobre
las técnicas previamente utilizadas, se encuentra el no crear rechazo inmunolégico al combinar
las células propias del paciente con los andamios de los polimeros (13).

1.2.1 Métodos de esterilizacion

La esterilizacion es un proceso critico para el uso clinico de los hidrogeles como andamio para
ingenieria de tejidos. Una comparacion de las técnicas de esterilizacion es un paso que se debe
realizar con el fin de analizar los parametros Optimos (dosis de radiacion, costos y eficiencia)
para su fabricacion. Ademas, existe una diferencia significativa en la dureza y propiedades del
material segun el método de esterilizacion.

Se ha reportado que la esterilizacién de hidrogeles de polietilenglicol por radiacion gamma a una
dosis de 25 kGy disminuye la dureza del material y posiblemente genera radicales libres;
mediante 6xido de etileno como esterilizacion, Gnicamente disminuye la dureza del material (17).
Por otro lado se han propuesto nuevas técnicas de esterilizacion efectivas como lo es la
exposicion del material a CO;, denso (70 °C y 75 bar de presion) por 6 h, el cual permite
conservar las propiedades de los hidrogeles, ya que comparado con exposicion a rayos gamma a
dosis de 5-25 kGy o vapor (5 min a 132 °C y 186 kPa) se ha observado que cambian las
propiedades reoldgicas del hidrogel. Incluso se ha comprobado que esta técnica permite al
material mantenerse biocompatible y no causa toxicidad en pruebas in vivo en hurdn (18), sin
embargo al ser una técnica nueva y mas compleja que las anteriores no se presentan adn las
facilidades para su utilizacién, lo que podria incrementar costos.

La esterilizacion por radiacion ionizante normalmente utiliza rayos gamma. Los rayos gamma
son fotones de la radiacion electromagnética con energias en el rango de 1 keV-10 MeV. Son
similares a los rayos X y son penetrantes (17). La irradiacion gamma se ha utilizado para obtener
geles de PEG entrecruzados por lo que es posible que después de ser esterilizados por irradiacion
gamma se observen agregados como resultado del entrecruzamiento (18). La esterilizacién
mediante calor humedo, desnaturaliza las proteinas, por lo que no es la mejor opcién para su
utilizacion en materiales hidrofilicos (18).

La comparacion de los materiales en las etapas tempranas de investigacion podria conducir a
tomar mejores decisiones en sus aplicaciones. En algunos otros estudios se ha reportado que
varios polimeros son resistentes a dosis altas o alrededor de 25 kGy (19). Sin embargo debido a
estas controversias en las diferentes técnicas de esterilizacion, la desinfeccion de materiales
poliméricos en etanol al 70 % es comdnmente utilizada en experimentos de cultivo celular in
vitro con el fin de evitar dafios morfoldgicos y/o quimicos (18).
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1.2.2 Espectroscopia en el infrarrojo por transformada de Fourier.

La espectroscopia por transformada de Fourier (FT-IR), brinda la localizacion e identificacion de
grupos funcionales y mide los cambios vibracionales que ocurren cuando una molécula absorbe
energia electromagnética, por espectroscopia infrarroja. Permite identificar los grupos
funcionales de una molécula y el efecto de nuevos enlaces quimicos (20).

Las frecuencias de la espectroscopia infrarroja brinda un espectro de absorbancia, el cual es la
huella digital molecular del material (21). Esta emplea un interferometro (dispositivo dptico) que
genera contra tiempo una grafica de intensidades, conteniendo la informacion de toda la radiacion
absorbida por la muestra para todas las frecuencias del haz inicial. A través de las transformadas
de Fourier se realiza la decodificacion de todo el interferograma, ya que el espectro de IR esta
dado por la intensidad de luz transmitida por la muestra en funcion de la frecuencia (20).

En materiales no vivos como los polimeros se ha utilizado con diferentes fines, por ejemplo para
conocer los grupos quimicos presentes en determinado material, para conocer la existencia de
nuevos enlaces quimicos formados en la matriz del polimero ya sea por afiadir otros polimeros
y/o nanoparticulas (22) o por la aplicacion de técnicas anexas, como lo podria ser en
biopolimeros, las diferentes técnicas de esterilizacion que pudieran cambiar su composicién
quimica(23). La FT-IR se ha utilizado inclusive con materiales vivos para clasificar e identificar
muestras de bacterias utilizando patrones de FT-IR, esta exactitud ha permitido que su utilizacion
sea muy amplia (24, 25).

1.3 Biocompatibilidad.

Las interacciones del biomaterial con los componentes vivos tienen un impacto significativo en la
habilidad del material para desarrollar satisfactoriamente y en el tiempo necesario, la funcién
deseada. (3).

La caracteristica esencial que deben poseer los biomateriales para ser empleados en el campo de
la biomedicina, es la biocompatibilidad con los tejidos es decir que sea compatible en contacto
con la zona biolégica y que el organismo no desencadene una respuesta inmunolégica contra el
biomaterial, ademas de poseer la resistencia y propiedades mecanicas adecuadas dependiendo de
su uso (1). La definicion mas aceptada de biocompatibilidad se refiere a la caracteristica del
biomaterial de tener la habilidad de desarrollar su funcién con una respuesta favorable del
huésped hacia el mismo en una aplicacién delimitada (3). La capa o andamio generado, una vez
en uso, se encontrard en contacto con el ambiente de la herida, por lo que el material debe ser
compatible con las células nativas de la piel sin provocar efectos citotoxicos (26). En concreto la
biocompatibilidad se refiere a la capacidad del tejido de permitir el contacto con el biomaterial
existiendo una respuesta favorable del huésped hacia el mismo aceptandolo como propio y
restableciendo la funcion previamente perdida (3).

Las pruebas de biocompatibilidad son una estrategia para evaluar materiales para regenerar
tejidos funcionales, en esta estrategia se estudian los procesos fisiopatoldgicos in vivo e in vitro
mediante seleccion de células y materiales de acuerdo a las condiciones metabdlicas y mecanicas
de la zona por reparar. Es por esto que los biomateriales deben tener propiedades y caracteristicas
especificas respecto a la superficie a reparar. Tan importante es el proceso de biocompatibilidad
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que los estudios realizados en este ambito deben ser realizados de acuerdo a la Organizacion
Internacional para la Estandarizacion (ISO), siguiendo la guia internacional 1SO-10993 (estudios
de biocompatibilidad) (12).

Las tecnologias para la obtencion de hidrogeles involucran, entre otros procesos, la mezcla de
polimeros con diversos aditivos, los cuales incrementan el riesgo de presentar citotoxicidad. Los
materiales de sustituto dérmico pueden examinarse en estricto control en el laboratorio, fuera del
contacto directo con el tejido. Para tener una adecuada manipulacion clinica son necesarios los
estudios de biocompatibilidad ya que permiten evaluar la viabilidad del producto. Es esencial el
estudio in vitro para identificar los efectos nocivos potenciales que pueda tener un sustituto
dérmico antes de que se encuentre en contacto con el ser humano. Todo ensayo de
biocompatibilidad de un nuevo biomaterial debe ser realizado in vitro antes que in vivo con la
finalidad de disminuir el uso de los modelos animales y los riesgos en las pruebas clinicas (27).
Los fibroblastos, como células dérmicas que se encuentran principalmente en la capa basal de la
piel, son las células utilizadas para determinar la citocompatibilidad in vitro de diversos
hidrogeles, al medir su proliferacién e interaccion con la finalidad de apreciar el panorama
general de sus funciones normales (26).

La toxicidad puede dar lugar a efectos a largo plazo, desencadenando desde la alteracion del
sistema inmune hasta el desarrollo de tumores malignos por algin posible dafio genético. Los
estudios de biocompatibilidad in vitro pueden mostrar incluso la dosis y duracion del tratamiento
en medida que reflejan las respuestas celulares y moleculares de las células hacia los
biomateriales evaluados. Existen diferentes pardmetros experimentales primordiales de
biocompatibilidad in vitro, la expresion de citocinas, la genotoxicidad y en particular de mayor
interés la citocompatibilidad y la hemocompatibilidad (27).

El primero de ellos, la expresion de citocinas, se basa en la funcion de las citocinas que regulan
interacciones entre células del sistema inmune y se encargan de inducir la respuesta inflamatoria,
en circunstancias normales, las citocinas no son detectables, por lo que su deteccion en niveles
elevados indicaria claramente una reaccion inmune contra el material. Por otro lado la
genotoxicidad, es el dafio posible que puede causar una sustancia quimica o algin otro agente
fisico o biologico en el material genético. La produccion de hebras rotas de DNA, correlaciona
bien con el posible dafio del genoma; existen diversos ensayos que pueden realizarse para
establecer la genotoxicidad, dentro de ellos se encuentra el ensayo cometa que requiere sdlo unas
pocas células por ensayo (27).

Sin embargo de vital importancia son los ensayos de citotoxicidad y hemocompatibilidad, ya que
cualquier dafio en la célula o en el sistema inmune puede ser detectado en estos tipos de estudios,
ademas de que no requieren mucho tiempo de exposiciébn al material. Los ensayos de
citotoxicidad se utilizan para medir los efectos de compuestos toxicos expuestos a cultivos
celulares, en multiples concentraciones y en diferentes intervalos de tiempo (referencia).

La citotoxicidad y la proliferacion celular se evalian por varios métodos. Por ejemplo, el ensayo
colorimétrico de la sal 2,3-bis (2-metoxi-4 nitro-5 sulfofenil) -2 H tetrazolio-5 carboxanilida
(XTT). Se basa en la reduccion metabdlica de la sal de tetrazolio a cristales de formazan (color
naranja), actividad realizada por una enzima mitocondrial (Figura 2). Lo que se determina es la
funcionalidad mitocondrial de las células, basandose en las células viables que poseen sus
organelos activos, es decir depende de las células que se encuentren intactas (27). El dato



12

observado en esta prueba es la cantidad o porcentaje de células vivas. Se ha reportado
previamente que un porcentaje de viabilidad mayor al 80% permite considerar que el biomaterial
presenta citocompatibilidad.

MeO Mad

o] M X Y
Q I n °; Reacciones de I} Y Mo
H)kf’:h reduccion en células A
Ho o =N 50,

N viables

N
H 50,
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XTT Tetrazolio

Figura 2. Accion de la deshidrogenasa mitocondrial en el ensayo XTT. Transformacidn del tetrazolio XTT(amarillo)
a formazan (naranja) por accién de la enzima mitocondrial deshidrogenasa, activa solo en células que se encuentren
viables.

XTT Formazan

Respecto a la proliferacion celular es posible cuantificarla utilizando este método colorimétrico.
En un material citocompatible se puede observar por medio del microscopio la elongacion y
estrechamiento de los fibroblastos en el tercer dia a lo largo de las paredes depositandose en los
poros, un considerable incremento de estas células viables se observa en el dia 5, es indispensable
que los fibroblastos se extiendan sobre la matriz para que funcionen de manera adecuada (26).

Otro ensayo de citotoxicidad es el llamado estudio de vida/muerte. El cual, provee informacion
valiosa sobre los diferentes estados de viabilidad de la célula, se basa en la utilizacion de dos
colorantes de acidos nucleicos: SYTO 9, penetra las membranas libremente y el ioduro de
propidio, que se encuentra altamente cargado positivamente, no penetra en las células, a menos
que las membranas se encuentren dafiadas. EI mecanismo se basa en la permeabilidad de la
membrana a los colorantes, en una célula intacta el SYTO 9 es permeable pero no el ioduro de
propidio. No es permeable ya que la membrana externa celular es impermeable a todas las
moléculas cargadas, ademas los lipidos de la cara externa de la membrana se encuentran cargados
positivamente. Por eso no es posible su entrada por la membrana intacta, lo que permite observar
las células viables de color verde. En cambio en una célula con la membrana dafiada ambos
colorantes penetran permitiendo observar las células muertas de color rojo (28).

Los materiales sanguineos compatibles, son aquellos materiales que se encuentran en contacto
con la sangre y que no activan el sistema de coagulacion de la sangre, ni atraen o alteran las
plaquetas o leucocitos. Este tipo de compatibilidad depende de diversas propiedades del
biomaterial, desde la distribucién del grupo quimico, lo heterogéneo del material, la textura, la
porosidad, etc. (16). Por ello, existen diversas pruebas que determinan la hemocompatibilidad de
un producto, ya sea investigando su capacidad para inducir trombosis, coagulacion, activacion
plaguetaria, o cualquier otro sistema biolégico. El anélisis de la alteracién hematica se realiza por
pruebas de hemdlisis. La hemolisis de los eritrocitos in vitro, se considera que es una medida
simple y fiable para estimar la compatibilidad de los materiales con la sangre. Al final, se busca
que la capacidad del producto de provocar hemdlisis sea inferior al 5%, (29).

Las pruebas de hemocompatibilidad in vitro generalmente implican la medicion de la adhesién
plaquetaria y la liberacion de granulos. El analisis de la activacion plaquetaria es de importancia,
ya que el mecanismo por el cual se induce trombosis es relevante en los procesos de cierre de
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herida. Esta prueba se realiza midiendo sus marcadores, que son la agregacion y propagacion de
plaquetas. Menos plaquetas adheridas y una morfologia redondeada indican una menor
activacién, una mayor activacién mostrara plaquetas agregadas y extendidas sobre la superficie.
Los componentes de complemento parecen ser los responsables de la adhesion de leucocitos,
cuando la sangre entra en contacto con un material ajeno, inicia la activaciéon de C3a y Cba, lo
que conduce a la degranulacidon de los mastocitos y por lo tanto la liberacion de histamina y
citocinas. Los granulos leucocitarios son liberados en el proceso conocido como degranulacion en
respuesta a un estimulo inmunoldgico, por lo que el analisis de la degranulacion de leucocitos se
mide con base en la liberacién de material leucocitario al medio celular (16, 30). Estos
parametros aqui descritos son una guia para establecer la biocompatbilidad de los materiales y
predecir su comportamiento in vivo.

1.4 Evolucion de los estudios de biocompatibilidad in vitro.

Existe una gran variedad de sustitutos dérmicos que utilizan diversos materiales desde biolgicos
hasta sintéticos. Sin embargo existen diversos estudios en progreso con el objetivo de desarrollar
otras alternativas de andamios mas eficientes y de bajo costo. Para poder obtener alternativas de
andamios que sean utilizados en la practica clinica, las pruebas de biocompatibilidad son
necesarias e indispensables. De los primeros estudios que se encuentran documentados en materia
de evaluacion de la citotoxicidad se encuentra el de Mosmann en 1933, que desarrollé la prueba
de biocompatibilidad que se basa en la reduccion metabdlica del tetrazolio MTT a formazan, afios
después en 1966 este ensayo es modificado y perfeccionado por Francois Denizot y Rita Lang
27).

En 1990 Christine et al. realizaron mediciones in vitro para evaluar la bioadhesion de
fibroblastos, si el biomaterial genera adherencia celular, nos indica una clara atraccion celular
demostrando una ausencia de toxicidad y por lo tanto una alta biocompatibilidad, la adherencia
nos permitiria la regeneracion del tejido. En el 2003 Mattioli-Belmonte y colaboradores son los
primeros en demostrar la biocompatibilidad in vitro e in vivo de un biomaterial de Polianilina
(PAnNI). Enel mismo afio se realizan estudios sobre los beneficios particulares de la utilizacion de
diversos polimeros para fines de ingenieria de tejidos en piel, como el realizado por Miyatake y
colaboradores que demostraron el efecto antiinflamatorio de la quitina modificada quimicamente.
Mas tarde se obtuvieron andamios de dos capas de diferentes materiales como el reportado en el
2011 por Franco y colaboradores donde se llevaron a cabo pruebas de biocompatibilidad en un
andamio de dos capas imitando ya no solo la dermis sino también la epidermis con
particularidades que permiten la dispersién y prueba en células de fibroblastos y queratinocitos
(26, 27).

1.4.1 Poli (etilenglicol) y Quitosano.

En medida de obtener andamiajes para la curacién de heridas existen diversos biopolimeros.
Debido a sus propiedades bioldgicas algunos de los compuestos mas sobresalientes son el
polietilenglicol y el quitosano. Los hidrogeles de Poli (etilenglicol) se han reportado para varios
usos, por ejemplo: andamios de ingenieria de tejidos, dispositivos de liberacién controlada, entre
otros (31, 32). Sin embargo, una de las principales limitaciones es la falta de propiedades de
adherencia de células debido a su alta hidrofilia. Sin embargo con el fin de ser utilizado como
andamio para aplicaciones de ingenieria de tejidos, el material debe proporcionar un nicho
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optimo para la proliferacion y diferenciacion celular, esto incluye la union de células(15). Una
importante ventaja es que el polietilenglicol puede modificarse quimicamente (12).

Por otra parte, el polimero lineal derivado de la des acetilacién de la quitina, llamado quitosano y
compuesto de mondmeros de D-glucosamina y N-acetil-D-glucosamina, se ha utilizado en el area
de la aplicacion biomédica para diferentes usos como lo son sanacion de heridas, vendaje
postquirurjico e ingenieria de tejidos debido a sus propiedades de biocompatibilidad,
biodegradabilidad y muy importante: tiene propiedades antimicrobianas, hemostaticas y alta
estimulacion de la proliferacion celular(12). Estas propiedades en combinacién con el Poli
(etilenglicol), estarian potenciando las propiedades de dicho polimero y mejorar también las
desventajas del quitosano de poseer desventajas en sus propiedades mecénicas (33). El quitosano
presenta otra importante desventaja: se disuelve en medios acidos y eso podria incrementar su
toxicidad (12).

Se ha observado que el Polietilenglicol (PEG) posee la propiedad de reducir la adhesion
plaquetaria, ya que en materiales tratados con superficies ricas en PEG la adhesidn plaquetaria se
ve reducida, lo que lo conduce como una superficie de compatibilidad sanguinea (34). Varios
trabajos han informado de la sintesis de hidrogeles y su evaluacién biolégica a través de pruebas
de viabilidad celular, sin embargo el poli (etilenglicol) junto con el quitosano se ha estudiado en
algunas ocasiones. Se ha observado que en conjunto, estas sustancias quimicas se presentan
mejores resultados incluso se obtienen sustitutos dérmicos con mayor biocompatibilidad (35).
Como se puede observar en un estudio realizado por Zhang y colaboradores donde se observa que
la biocompatibilidad aumenta al combinar el polietilenglicol (PEG 6000 y PEG 8000) con
quitosano, en células fibroblasticas de ratdn embrionarias (3T3) (33). El polietilenglicol es un
compuesto con propiedades de biocompatibilidad importantes, aumenta la adsorcién de proteinas,
la adhesion, el crecimiento y proliferacion de las células, sin embargo es necesario calcular la
cantidad adecuada de este compuesto para no provocar el efecto inverso con cantidad excesiva
del compuesto (27, 33, 35).

Recientemente, se evalud la biocompatibilidad de polycaprolactona (PCL) y acido poly (lacto-co-
glycolico) (PLGA) con quitosano (PCL/PLGA-Quitosano) para su aplicacion en ingenieria de
tejidos en piel. El estudio celular fue realizado en queratinocitos y presento una buena
biocompatibilidad. Los hidrogeles fueron sintetizados por dos métodos: por electrohilado sobre el
hidrogel liofiizado y por laminacion de membranas (26). También se ha utilizado el hidrogel de
polietilenglicol con multiples brazos no obstante las formas en la sintesis y aplicacion difieren.
Susintesis es realizada via reacciones tipo Michael y ademas no utilizan AIBA con fotoiniciador;
la aplicacion va dirigida a células estromales de médula ésea humana, direccionando a células
hematopoyéticas. Sin embargo sus hallazgos sugieren que PEG de 8 brazos permite un control
mas preciso de las propiedades mecanicas y biologicas, a diferencia de PEG de 4 brazos lo que
podrian conducir a un espectro mas amplio de aplicaciones de ingenieria de tejidos (36).

Sin embargo, muy pocos estudios comparan diferentes materiales destinados para la misma
aplicacién o diferentes métodos de esterilizacién, en donde se estudien sus propiedades
mecanicas y quimicas del hidrogel (37).
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2. Planteamiento del Problema:

La piel es el 6rgano méas extenso del cuerpo humano que actla como barrera de proteccién hacia
el medio externo, resultando cualquier lesion en un delicado desbalance fisiolégico que aunado a
heridas cronicas, como es el caso de Uulceras diabéticas o accidentes inesperados, como
quemaduras graves de espesor total, pueden incluso causar la muerte del individuo. Hasta el
momento no se ha conseguido desarrollar un tratamiento totalmente ideal para la regeneracion de
lesiones cutaneas, por la compleja respuesta que el cuerpo desencadena en sus mecanismos de
reparacion. Desafortunadamente las heridas crénicas y accidentes inesperados de los que se habla
presentan una elevada incidencia y su dificultad de tratarlos desencadena un gran impacto
familiar y socioeconémico (38).

Como primera solucion los injertos de piel en especial los aut6logos han cubierto esta necesidad,
en especial a pacientes quemados, sin embargo dejan pobres resultados estéticos y mecanicos,
ademas de que en ocasiones no se cuenta con suficiente epitelio autlogo. Ante esto se ha visto la
necesidad prioritaria de desarrollar una estructura que imite la piel autéloga. En la actualidad se
cuenta con diversos andamios como los que se han descrito, incluso es factible obtener estos
sustitutos de piel comerciales, que cuentan con compuestos biol6gicos y sintéticos que favorecen
la regeneracion de la piel dafiada al dar soporte a las células dermo-epidérmicas. Sus ventajas
principales son la solucion rapida que ofrecen en una lesion importante, sin embargo la presencia
de cicatrices notorias al término del tratamiento sigue presente, ademas y principalmente, sus
altos costos aunados a la baja disponibilidad de las mismas, hacen aun necesaria la investigacion
en este campo (38).

Lo que se conoce hasta ahora no soluciona del todo el problema relacionado con el tejido cutdneo
por lo que es indispensable que la investigacidén en esta area sea dirigida a la obtencion de nuevos
productos que imiten cada vez mejor y actlen como sustitutos dérmicos, eficientes y de bajo
costo, presentando el conjunto de cualidades y requerimientos precisos, en sus caracteristicas
bésicas. En medida de obtener otras alternativas de andamios, es necesario realizar una serie de
pruebas previas al biomaterial que se pretende utilizar como sustituto dérmico, de tal forma que
se corrobore su posible uso como sustituto dérmico. Los materiales deben ser compatibles con las
celulas de la piel nativa ademas de no desencadenar efectos citotoxicos, esto desde el punto de
vista en que el hidrogel servird como soporte para las células nativas ya que se presentard en
contacto directo con todo el ambiente de la herida. De esta forma es necesario comprobar la
biocompatibilidad de cualquier material que se desee utilizar en estas condiciones, es decir que el
material desarrollado previamente, presente un porcentaje de viabilidad celular adecuado (mayor
al 80%). EIl primer paso para evaluar la biocompatibilidad son los ensayos in vitro, ya que es
necesario estudiar los biomateriales en modelos celulares con el fin de observar sus beneficios y
carencias para mejorar sus caracteristicas, antes de realizar pruebas in vivo y de esta forma no
realizar pruebas innecesarias en animales.

En la facultad de quimica de al UAEMex se sintetizaron 3 hidrogeles basados en polietilénglicol:
PEG, multi-arm PEG y PEG-CH; dirigidos a utilizarse en ingenieria de tejidos, sin embargo se
requieren una serie de pruebas antes de considerarse aptos para utilizarse, ademas conociendo sus
caracteristicas (fisicoquimicas, biocompatibles, etc.) se puede definir dicha aplicacion final.

Pregunta investigacion: ¢ Los tres materiales poliméricos seran biocompatibles en su evaluacion por medio
de ensayos de hemocompatibilidad y citotoxicidad in vitro para su uso potencial como sustituto dérmico?
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3. Hipotesis:
Hipotesis 1
Hipotesis alterna: Los materiales poliméricos: 1) PEG, 2) multi-arm PEG y 3) PEG-

chitosano son biocompatibles en pruebas de citocompatibilidad in vitro, presentando una

viabilidad celular mayor al 80% en contacto directo con fibroblastos.

Hipotesis nula: Los materiales poliméricos: 1) PEG, 2) multi-arm PEG y 3) PEG-chitosano
no son biocompatibles en pruebas de citocompatibilidad in vitro, presentando una viabilidad

celular menor al 80% en contacto directo con fibroblastos.

Hipotesis 2

Hipotesis alterna: Los materiales poliméricos 1) PEG, 2) multiarm PEG y 3) PEG-
chitosano produciran hemocompatibilidad menor al 5% de hemolisis de eritrocitos y no

produciran agregacion plaquetaria y/o degranulacién de leucocitos.

Hipotesis nula: Los materiales poliméricos 1) PEG, 2) multi-arm PEG y 3) PEG-chitosano
producirdn hemocompatibilidad mayor al 5% de hemdlisis de eritrocitos y produciran

agregacion plaquetaria y degranulacion de leucocitos.
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4. Objetivos:

General:

Evaluar la biocompatibilidad de los hidrogeles poliméricos: PEG, multiarm PEG y PEG-
chitosano por medio de pruebas in vitro y establecer un método de esterilizacion y/o desinfeccion
para determinar su factibilidad de uso en la regeneracion de tejido cutaneo.

Especificos:
1.

Sintetizar por reacciones de polimerizacion por radicales libres (AIBA) 2 lotes de
hidrogeles poliméricos PEG, multirarm PEG y PEG-chitosano con procesos
desarrollados en la Facultad de Quimica de la UAEMex.

Aplicar dos métodos de esterilizacion (irradiacion gamma y calor himedo) y un
método de desinfeccion por etanol para determinar el grado de esterilidad de los
hidrogeles obtenidos.

Analizar por espectroscopia infrarroja por transformada de Fourier los cambios en
los grupos funcionales sufridos por los hidrogeles después del método de
esterilizacion o desinfeccion aplicado

Establecer las condiciones de esterilizacion de las muestras de los tres materiales
poliméricos para su evaluacion in vitro.

Evaluar la hemocompatibilidad en eritrocitos, plaquetas y linfocitos a través de la
prueba de hemdlisis, agregacion plaguetaria; degranulacion de linfocitos y
viabilidad en células mononucleares, al estar en contacto con los hidrogeles PEG,
multi-arm PEG y PEG-chitosano.

Establecer condiciones Optimas para el cultivo celular de la linea de fibroblastos
humanos BJ (ATCC-CRL-2522) para la evaluacion de la citotoxicidad de los
materiales PEG, multi-arm PEG y PEG-chitosano.

Evaluar la citotoxicidad a un mismo tiempo de exposicion en diferentes masas:
5.4,10.8, 16.2 y 32.4 mg.

Evaluar la citotoxicidad celular a través de la actividad metabdlica mitocondrial de
celulas vivas (XTT) que se encuentren en contacto directo con fibroblastos
humanos durante 4 diferentes periodos de tiempo: 1, 3, 7 y 10 dias con una misma
cantidad de masa.
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5. Justificacion:

Diversas enfermedades y problemas de salud en piel requieren el apoyo de terapias especializadas
e individualizadas para su tratamiento exitoso, por ejemplo: quemaduras en piel extensivas y
Ulceras diabéticas, entre otros. El padecer una lesion de piel que provoque un desbalance
fisiol6gico, puede traer consecuencias graves que van desde una amputacion hasta la pérdida de
la vida. Debido a la alta incidencia de diabetes, los problemas asociados a esta condicidén son
temas prioritarios en materia de salud en nuestro pais y mundialmente. Una Ulcera diabética, que
es una de las consecuencias comunes de la diabetes, tiene una incidencia de 1 a 4% y una
prevalencia de 5.3 a 10.5%, sin embargo una vez que se presenta la Ulcera diabética, existe el
85% de riesgo de amputacion (39). El lograr equivalentes biologicos de la epidermis y dermis se
ha convertido en uno de los principales objetivos de la ingenieria de tejidos, incluso en el
COMECYT (Consejo Mexiquense de Ciencia y Tecnologia) la ingenieria de tejidos se encuentra
dentro de sus areas prioritarias. Por lo que existe una necesidad de desarrollar diferentes sistemas
para la regeneracion y reparacion de defectos en la piel. Es por ello que la medicina regenerativa
tiene un papel fundamental en el desarrollo de nuevos materiales para la elaboracién de implantes
y para la regeneracion de tejidos.

Una vez sefialado esto, la importancia de realizar estudios de biocompatibilidad in vitro,
permanece como paso indispensable para establecer los beneficios y limitaciones de los
biomateriales puestos a prueba, en medida de mejorar las fallas y potenciar los aciertos. La
finalidad principal es comprobar que los materiales del posible andamio no resultan toxicos para
los componentes celulares con los que los biomateriales estaran en contacto y asi mismo serviran
para la proliferacion del tejido, es decir que se propicie la extension de los fibroblastos. Siendo
asi que en un futuro cuando se continte con el siguiente procedimiento, las pruebas en modelos
animales, se realicen con un mayor grado de seguridad, esto con el objetivo de acercarse mas
eficientemente a la obtencién de un sustituto dérmico bioingenierizado para la regeneracion de
tejido blando. El evaluar la biocompatibilidad en diversos materiales poliméricos permitira
brindar una aportacion en el desarrollo de nuevos biomateriales y sistemas, buscando dar
solucidén a los diversos problemas relacionados con la regeneracion del tejido cutaneo.
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6. Material y Métodos

6.1 Disefio de estudio

Tipo de estudio. Prospectivo, experimental, comparativo, longitudinal.
6.2 Materiales
6.2.1 Equipos

Autoclave, marca Felisa

Balanza analitica Sartorius BP 221S

Centrifuga Sorvall Superspeed, RC2-B Termo Scientific
Espectrofotometro de infrarrojo Perkin Elmer Spectrum 400 con accesorio ATR Diamond
GLADIATR, Pike Technologies.

Espectrofotometro UV-Vis Perkin Elmer Lambda-Bio
Liofilizadora Hull

Microscopio Electrénico de Transmision Jeol JEM 2010 HT
Campana de flujo laminar Veco

Microondas, DAEWO DE, Korea.

Lampara UV, onda corta, 365 nm, GL-25 UVP, USA.
Espectrofotometro. Epoch™ | BioTek Instruments, USA

6.2.2 Materiales

Vasos de precipitados de 50 mL

Micropipetas automaticas con puntas estériles10 uL, 200 puL 1000 uL.
Desecador al vacio con silica gel

Viales de vidrio tipo B de 10 mL, estériles y libres de endotoxinas bacterianas
Membranas millipore de 0.22 um

Filtros Centricon Y M-30, peso molecular 30 000

Molde de teflon con tapa de vidrio (40 mm x 30 mm x 3 mm).

Tubos Vacutainer. Becton Dickinson, San Jose, CA.

Placas de cultivo de 96 pozos. Corning, USA.

6.2.3 Lineas celulares.

Fibroblastos humanos BJ (ATCC-CRL-2522)

Linfocitos de sangre periférica

6.2.4 Reactivos

Acido N-N'- etilén-diamino-diacético (EDDA), Sigma-Aldrich
Etanol anhidro, Sigma-Aldrich

Diclorometano anhidro, Sigma-Aldrich

Solucion salina (NaCl, 0.9 %), Pisa

Medio de cultivo RPMI, Sigma-Aldrich
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f) PEG lineal, MW=4000 g/mol; Polioles, Mexico.

g) AIBA (2,2-Azobis(2-methylpropionamidine) dihydrochloride; Sigma-Aldrich.
h) Quitosano (poly-1, 4-d-glucosamina; peso molecular medio). Sigma-Aldrich, USA.
i) Pentaerythritol. Sigma-Aldrich, USA.

) Acido acético. Sigma-Aldrich, USA.

k) Etanolal 70 %.

[) Medio de cultivo de soya y caseina. Pharmatest, L-S1022A 203, Mexico.

m) Medio de cultivo sabouraud. Pharmatest S1034A204, Mexico.

n) Microscopio éptico. Meiji Techno, Japan

0) Reactivo de Wright. Sigma-Aldrich, USA.

p) Lymphoprep. Axis-Shield, Norway.

g) Kitde ensayo de XTT.Sigma-Aldrich, USA.

r) Medio de cultivo DEMEM. Gibco, USA.

s) Suero Bovino Fetal. 10% v/v; Gibco, USA.

t) Penicilina y estreptomicina. 50X, Corning USA.

6.3 Procedimientos
6.3.1 Sintesis de hidrogeles 1) PEG, 2) multi-arm PEG y 3) PEG-chitosano

Se usaron muestras de materiales poliméricos a base de polietilenglicol sintetizadas en la Facultad
de Quimica de la UAEMéx. Los materiales que se sintetizaron y evaluaron son: 1) PEG, 2) multi-
arm PEG y 3) PEG-Chitosano.

Sintesis de hidrogeles de polietilenglicol (PEG).

El polietilenglicol di-acrilato (PEGDA) se obtuvo por sintesis de microondas (DAEWO DE,
Corea) del PEG lineal (MW = 4000 g/mol; Polioles, México). Un exceso de anhidrido
metacrilico (Sigma-Aldrich, EE.UU.) se mezclé con PEG. La reaccion asistida por microondas
fue de 6 minutos con una potencia de funcionamiento de 1100 W. Las muestras se secaron
aplicando vacio hasta obtener un peso constante (Figura 3). Para la preparacion del hidrogel de
PEG, se homogeneizaron en agua desionizada los siguientes reactivos: PEGDA (0,1g/mL) vy
AIBA (2,2'-azobis (2-metilpropionamidina); 0,02 g¢/mL; Sigma-Aldrich, EE.UU.). A
continuacion, se realiz6 la polimerizacion por la luz ultravioleta de onda larga (365 nm; UV
lampara modelo GL-25 UVP, EE.UU.) durante 15 minutos.

Sintesis del hidrogel de polietilenglicol con quitosano o chitosan (PEG-CH)
Se obtuvo mediante el uso de quitosano (poly(B-[1,4]-D-glucosamina; peso molecular medio;
Sigma-Aldrich, EE.UU.) y PEGDA como precursores. EI PEGDA se preparé de la misma
manera que se ha descrito anteriormente. En primer lugar, una solucién de quitosano (1% v/v) en
acido acético (Fermont, México) se mezcld con una solucion de PEGDA (0,2 g/ mL) y AIBA
(0,04 g/ mL) en agua desionizada. Estas soluciones se mezclaron en una relacién 1:1 molar para
obtener la misma concentracion de PEGDA, como se describe previamente. Por ultimo, la
fotopolimerizacidn se llevd a cabo en las mismas condiciones de hidrogeles de PEG.

Sintesis del hidrogel de polietilenglicol de multiples brazos (multi-arm PEG)
El precursor de multi-arm PEG se obtuvo por un método de dos pasos. En primer lugar, se
hicieron reaccionar pentaeritritol (Sigma-Aldrich, EE.UU.) y anhidrido acético (Sigma-Aldrich,
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EE.UU.) en atmosfera de nitrogeno durante 4 horas a 100° C en una relacion molar de 1:4.
Posteriormente, el producto obtenido en el paso anterior se mezcld con PEG lineal (relacion 1:4,
2 horas, 100° C). Para obtener una muestra seca, el precursor se dejé sometio a alto vacio hasta
que se alcanzd un peso constante. A continuacion, el precursor se hizo reaccionar con anhidrido
metacrilico en las mismas condiciones de PEG lineal, descritos anteriormente. Por altimo, se
llevd a cabo la fotopolimerizacion (15 min, UV de onda larga) de una solucién de multi-arm PEG
(0,1 g/ml) y AIBA (0.02 g/ mol)

Todos los hidrogeles se obtuvieron en un molde cuadrado (40 mm x 30 mm x 4 mm). A

continuacion, las muestras se cortaron en discos de 5 mm de didmetro y 4 mm de espesor para su
analisis.

PEG
0 0 Diclarometano
(o] H o, -
H D/ O MW 1100 W, & min
n

ANHIDRIDO METACRILICO

PEGDA
0
0 CH;
o
O n
CH
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N=N — NEN + 2 C=N
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CH;
PEGDA 0
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Figura 3. Sintesis de PEGDAy la red polimérica. Sintesis del Poli (etilenglicol) diacrilado
(PEGDA) y la generacion de la red polimérica con el fotoiniciador AIBA.
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6.3.2 Tratamientos para mantener los hidrogeles libres de gérmenes patogenos.

Desinfeccion de las muestras: etanol al 70%

Los discos de 5 mm de didmetro y 4 mm de cada uno de los hidrogeles (PEG, multi-arm PEG,
PEG-Chitosano) se colocaron en alcohol etilico al 70% hasta que el material alcanzd un
equilibrio en solucion a temperatura ambiente en placas estériles, con cambios de etanol diarios
durante una semana. Posteriormente se lavaron en buffer fosfato salino pH 7.4 y finalmente enel
medio de cultivo (segun el que vaya a ser empleado, RPMI 0 DMEM), los cambios se realizaron
diario y durante una semana por solucion. Todo el procedimiento se llevo a cabo en una campana
de flujo laminar y en condiciones estériles. El tiempo de esterilizacion adecuado se determiné en
base a los estudios de hinchamiento y caracterizacion realizados con anterioridad en la facultad
de quimica de la UAEMex.

Esterilizacion de las muestras por medio de irradiacion gamma y por calor hiUmedo
Cada uno de los discos de los diferentes hidrogeles se colocé en tubos eppendorf y se tapd para
evitar contaminacion después de la irradiacion. Los tubos eppendorf, a su vez se colocaron en una
gradilla de plastico y posteriormente en una caja corrugada bien identificada para su trasporte al
irradiador gamma del ININ. Se solicité una dosis de 9-18 kGy que se emplea rutinariamente para
esterilizar dispositivos médicos. Se esterilizaron un total de 80 discos para cada uno de los
materiales.

Los material poliméricos (hidrogeles: PEG, multi-arm PEG, PEG-Chitosano) se sometieron a
esterilizacion por rayos gamma a una dosis de 13.83 + 0.7 kGy en el irradiador gamma del ININ.

La esterilizacion por calor humedo se realizé en la planta de produccion de radiofarmacos a las
condiciones utilizadas de manera rutinaria para dispositivos medicos (121°C, 15 Pa de presidn)
Este método de esterilizacion fue descartado toda vez que los materiales poliméricos sufrieron
descomposicion y alteracion en sus caracteristicas fisicas.

Todos los estudios fueron realizados en lotes iguales de hidrogeles y evaluados después de
irradiacion gamma o desinfeccién con etanol al 70 % con la finalidad de ser comparados y
observar si existe una variacion en la biocompatibilidad entre ambos métodos, por alguna
variacion en su composicion quimica.

6.3.3. Ensayos de hemocompatibilidad

A. Prueba de hemoalisis.
El ensayo hemolitico se determiné por medio de los métodos de contacto directo, de acuerdo con
la norma I1SO 10 993-4 (1992) con los requisitos generales para la evaluacion de las interacciones
de los dispositivos médicos con sangre, en funcién de la actividad hemolitica de los hidrogeles.
Las muestras de sangre fresca contenidas en tubos vacutainer morados con anticoagulante EDTA
se centrifugaron a 3000 rpm durante un minuto, se decantaron y se lavaron con solucién salina, se
centrifugaron tres veces y se obtuvo la suspensidn total de eritrocitos.
1. Posteriormente se realizd una suspension de eritrocitos al 5%, agregando 1.9 mL de
solucion salina y 100 pL de suspension total de eritrocitos.
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2. Previamente se contd con viales que contenian muestra de los biomateriales en
condiciones de esterilidad, a estos viales se agregaron 5 mL de solucién salina isotdnica y
posteriormente 0.25 mL de la suspensidn de eritrocitos y se agitaron suavemente.

3. Como control positivo y control negativo, se colocaron 5 mL de agua destilada con 0.25

mL de suspensidn de eritrocitos al 5%, y 5 mL de solucion salina isoténica con 0.25 mL

de suspension de eritrocitos al 5%, respectivamente.

Todos los viales se incubarona 37 °C durante una hora.

Posteriormente, se obtuvieron las medidas de absorbancia a 415 nm y su espectro en el

rango (200- 600 nm) UV-VIS de las muestras con sus respectivos barridos, en el

espectrofotdmetro GENESYS 10S UV-Vis v4.002 2L.5P026002. Por ultimo, se realizaron
los célculos de porcentaje de hemblisis, utilizando la absorbancia de la muestra y los
datos de los controles.

ok

B. Prueba de activacién plaquetaria.
Este ensayo se realiz6 a partir de muestras de sangre de adultos sanos (presentando valores
normales de plaguetas, leucocitos y eritrocitos) donadas por pacientes que acudieron a realizarse
una prueba de biometria hematica en el laboratorio clinico de CICMED.

1. Las muestras de sangre fresca contenidas en tubos vacutainer morados con anticoagulante
EDTA se centrifugaron a 1200 r.p.m. durante 10 minutos para obtener plasma rico en
plaquetas (PRP). La separacion de los elementos de la sangre se realiz6 en funcion de la
densidad. La fraccidén de plasma rico en plaguetas se encontré inmediatamente encima de
la serie roja.

2. Posteriormente las muestras de los biomateriales se incubaron con PRP durante 1 hora a
37 °C bajo condiciones estéticas.

3. Transcurrido el tiempo se realizd un frotis de cada tratamiento y sus controles.

4. Se realizd tincion Wright por la técnica estandar, donde se coloca el reactivo de Wright
gota a gota cubriendo por completo el cubre objetos con el frotis correspondiente, al
instante se termina de cubrir con gotas de agua hasta formar, en la parte superior, una
capa metalica, se deja actuar por 15 minutos, se retira el colorante y por ultimo se enjuaga
conagua, se limpian y se dejan secar.

5. EIl porcentaje de activacion plaquetaria se realizdé en funcion del nimero de agregados

plaquetarios observados en microscopio.

C. Prueba degranulacion de leucocitos y viabilidad en células mononucleares
< Degranulacion de leucocitos.
Este ensayo se realizd a partir de muestras de sangre de adultos sanos (presentando valores

normales de plaguetas, leucocitos y eritrocitos) donadas por pacientes que acudieron a realizarse
una prueba de biometria hematica en el laboratorio clinico de CICMED.

1. Como paso principal se obtuvieron los leucocitos, esto se realizé identificando la capa
Buffy coat (BC) que se refiere a la capa leuco-plaquetaria que se encuentra en la parte
inmediata superior a la capa roja y que se obtuvo centrifugando las muestras a 1200 r.p.m.
durante 10 minutos, como se indico en el procedimiento anterior. Esta capa contiene
menos del 1 % del volumen total de la muestra de sangre, por lo que debe manejarse
cuidadosamente.



2.

24

Posteriormente las muestras del biomaterial se incubaron con la BC durante 1 hora a 37
°C bajo condiciones estaticas, para permitir el contacto con el material evaluado. Se ha
demostrado que los leucocitos tienen una importante respuesta biolégica hacia los
biomateriales. La respuesta inflamatoria que pueden dirigir es causada por la liberacion de
marcadores inflamatorios. Los granulos leucocitarios son liberados en el proceso
conocido como degranulacion como respuesta a un estimulo inmunolégico (16) (30)

La tincion de Wright nos permite tefiir las células sanguineas, lo que nos permitié
observar dicho proceso por medio de la realizacion de un frotis de cada tratamiento y sus
controles.

El porcentaje de degranulacion leucocitario se realizé en funcién del numero de células
degranuladas observadas en microscopio.

 Ensayo de viabilidad en células mononucleares
= Obtencion de células mononucleares

Como paso principal se obtuvieron los leucocitos, esto se realizd6 mediante el proceso de
obtencidn de células mononucleares por un gradiente de densidades con ayuda del Lymphoprep,
este compuesto agrega los eritrocitos, lo que aumenta su velocidad de sedimentacion, la
sedimentacion de los leucocitos se ve afectada s6lo ligeramente y se puede recoger de la parte
superior. Los pasos llevados a cabo con el Lymphoprep se describen a continuacién:

1.
2.

3.

Se recogio la sangre en un tubo que contiene anticoagulante (EDTA, heparina, ACD).

Se diluy6 la sangre en tubos de centrifuga mediante la adicién de un volumen igual de
0.9% de NaCl.

Cuidadosamente se colocaron 6 mL de la sangre diluida sobre 3 mL Lymphoprep ™ (9
mL), evitando la mezcla de la sangre y la separacion de liquidos, el tubo debe taparse para
evitar la formacion de aerosoles.

Posteriormente las muestras se centrifugaron a 1500 rpm durante 10 minutos a
temperatura ambiente (aproximadamente 20 ° C) en un rotor basculante.

Después de la centrifugacion, las células mononucleares formaron una capa en la parte
superior la cual se absorbi6 con una pipeta estéril. Las células se transfirieron a otro tubo
y se agregaron 5 mL de medio de cultivo (RPMI-1640). Por ultimo se sedimentaron las
células por centrifugacién durante 5 min a 2000 rpm se elimina el sobrenadante y se
resuspendié el boton celular en medio de cultivo. A partir de este momento las células
pueden utilizarse ya que son células no adherentes.

= Ensayo de viabilidad en células mononucleares
Se realizo el conteo celular con una camara de neubauer y se colocaron en cajas de 96
pozos a una concentracion de 150 x 10° células/pozo con 200 pL de medio de cultivo
RPMI-1640 sin rojo fenol. Las células se expusieron a los diferentes tratamientos (n=6)
PEG, multi-arm PEG y PEG-chitosano y dos controles (sin hidrogel y con hidrogel de
agarosa) para determinar si existe toxicidad celular. Se incubaron a 37°C en una atmésfera
de 5% de CO, y 85% de humedad por 48 h.
Transcurrido el tiempo y de acuerdo a las instrucciones del fabricante, se colocaron 30 uL
de XTT (Sigma aldrich, USA) a cada uno de los pozos para cada uno de los tratamientos.
Se incubaron por 4 h. Finalmente se realizaron las lecturas en el espectrofotometro de
placas a 450 nm (Epoch™ | BioTek Instruments, USA).
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4. Se utilizd6 como blanco un tratamiento de hidrogel (PEG 6 PEG-multi arm 6 PEG-
Chitosan) + medio + XTT sin células para utilizarlo como blanco.

6.3.4 Ensayos de Citocompatibilidad.

A. Cultivo celular de fibroblastos humanos
El cultivo celular utilizado fue la linea celular de fibroblastos humanos BJ (ATCC-CRL-2522).
Se utiliz6 el medio de cutivo DMEM (Dulbecco’s Modified Eagle’s Medium, Gibco, USA)
suplementado con suero fetal bovino (10% v/v; Gibco, USA) y antibiotico al 1 % (Penicillin-
Streptomycin Solution; 50X, Corning USA). El cultivo se mantuvo a 37 °C, 5% de CO; en una
atmosfera de 85 % de humedad.

B. Ensayo de ciotoxicidad con fibroblastos humanos
Se realizd el ensayo de toxicidad de XTT (2,3-bis (2-metoxi-4 nitro-5 sulfofenil) -2 H tetrazolio-5
carboxanilida; 0.1 mg/mL).

1. Para llevar a cabo este ensayo, las muestras de cada tratamiento (n=6): PEG, PEG- multi
arm o PEG-CH, previamente esterilizadas o desinfectadas en etOH 70% en equilibrio en
medio para el cultivo en células, se mantuvieron a 37°C.

2. Las muestras ser colocaron en platos de cultivo esterilizados y se permitié su adherencia
por 24 h, antes de iniciar los tratamientos, se realiz6 en dos estudios diferentes.

% Citotoxicidad basada en masa de hidrogel (Citotoxicidad):

1. Para evaluar el efecto de la masa del hidrogel en la viabilidad celular, se evalud la
actividad metabdlica de fibroblastos colocando 4.5 x 10* células/pozo en placas de 48
p0Z0s.

2. Los tratamientos a evaluar fueron 5.4, 10.8, 16.2 y 32.4 mg de hidrogel por pozo y de
cada material polimérico.

3. Eltiempo de tratamiento fue de 24 h.

% Citotoxicidad basada en el tiempo de exposicion al hidrogel (Proliferacion
celular)Proliferacion celular:

1. Para evaluar el efecto del tiempo que se encuentra en contacto los hidrogeles con las
células, en la viabilidad celular se evalud la actividad metabdlica de las celulas colocando
1 x 10* células/pozo en lacas de 96 pozos.

2. La viabilidad después de la exposicién a los hidrogeles se evalu6 a cuatro diferentes
tiempos de exposicion (1, 3, 7, 10 dias) con la misma cantidad de hidrogel, un disco de
aproximadamente 5.4 mg.



6.4 Variables de Estudio

Independientes:

Materiales poliméricos: 1) PEG, 2) multi-arm PEG y 3) PEG-CH.

Dependientes:

Viabilidad celular, activacion plaquetaria, hemolisis de eritrocitos, degranulacion de leucocitos.
Intervinientes:

N/A
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Variable

Definicién conceptual

Definicion operativa

Tipo de variable

Escala de medicion

Analisis
Estadisticos

INDEPENDIENTES

Nominal
Segun la composicion 1= PEG
Superficies  poliméricas  con olimérica del hidroael: Categodrica a Prueba de Chi
Hidrogel . e P gel. . 2= multi-arm PEG cuadrada (X°)
propiedades hidrofilicas, porosas - . nominal.
Polietilenglicol, _
adheribles 3=PEG-CH
y ' Polietilenglicol—quitosano,
Polietilenglicol de maltiples
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Porcién de células vivas que | citotoxicidad de MTT, de Nominal
lif | biomaterial acuerdo a la cantidad de Categorica omina
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Agregacion y propagacion de

Porcentaje de plaquetas que
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plaquetas en contacto con un P greg y Categorica
. i0 . Presente: 1 Frecuencias
Activacion plaquetaria material externo propagacion en contacto con les nominal Ausente: 0 Porcentajes
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Porcentajg  de degranulacion
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Leucocitos de los leucocitos al medio Cecrantiados el muesira Categorica Presente: 1 Porcentajes
celular. 9 ' nominal. Ausente: 0

1.>6%

0: < 5%.
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6.5 Implicaciones Bioéticas.

Todos los estudios que involucran el uso de muestras de humanos donadas, fueron realizados bajo
el articulo 323 de la Ley general de Salud sobre el consentimiento expreso de la donacion de
sangre, la NOM-087-ECOL-SSA1-2002 para la clasificacion y especificaciones de manejo de
residuos peligrosos biologico infecciosos y la declaracidon de Helsinki (Brasil, 2013). Los métodos
utilizados para recoger muestras de sangre humana fueron aprobados por el Comité de Etica e
Investigacion del Centro de Investigacion en Ciencias Médicas de la Universidad Autonoma del
Estado de México (UAEM, 2015/15), CONBIOETICA: 15E101720131119.

6.6 Analisis Estadisticos

Los datos obtenidos se capturaron en el paquete estadistico SPSS v22. Las diferencias entre
materiales irradiados y desinfectados fueron evaluados por una prueba de t no pareada (p<0.05).
Para evaluar la significancia entre los tres tipos de hidrogeles se realizé una prueba de ANOVA
con post-hoc de Turkey (p<0.05). Lo mismo se realizard con cada prueba de hemocompatibilidad,

todos con un nivel de significancia de p < 0.05.

7. Resultados.

7.1 Anexo de articulo original.

“Hydrogels based on poly(ethylene glycol) as scaffol ds for tissue engineering application: Biocompatibility

assessment andeffect of the sterilization process”.
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7.1.4 Manuscrito.

Abstract

Hydrogels are suitable materials to promote cell proliferation and tissue support because of their hydrophilic nature,
porous structure and sticky properties. However, hydrogel synthesis involves the addition of additives that can increase
the risk of inducing cytotoxicity. Sterilization is a critical process for hydrogel clinical use as a proper scaffold for
tissue engineering. In this study, poly(ethylene glycol) (PEG), poly(ethylene glycol)-chitosan (PEG-CH) and multi-
arm PEG hydrogels were synthesized by free radical polymerization and sterilized by gamma irradiation or disinfected
using 70% ethanol. The biocompatibility assessment in human fibroblasts and hemocompatibility studies (hemolysis,
platelet aggregation, morphology of mononuclear cells and viability) in peripheral blood from healthy volunteers (ex-
vivo), were performed. The sterilization or disinfection effect on hydrogel structures was evaluated by FT-IR
spectroscopy. Results indicated that hydrogels do not induce any damage to fibroblasts, erythrocytes, platelets or
leucocytes. Moreover, there was not significant difference in the biocompatibility after the sterilization or disinfection
treatment. However, after gamma irradiation, several IR spectroscopic bands were shifted to higher or lower energies
with different intensity in all hydrogels. In particular, several bands associated to carboxyl or hydroxyl groups were
slightly shifted, possibly associated to scission reactions. The disinfection treatment (70% ethanol) and y- irradiation at
13.83 £ 0.7 kGy did not induce morphological and/or chemical damages and yielded sterile and biocompatible PEG

hydrogels potentially useful for clinical applications.

Key words: hydrogels, biocompatibility, sterilization methods
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1. Introduction

The study of the biocompatibility of materials applied to biomedical applications has been a cause of concern for
several years. There is stilla lack of regulations and uniformity in biological tests for materials that are applied to new
medical approaches (i.e. organ and tissue engineering)[1]. Hydrogels are poly meric materials widely used in medicine
due to their similarity with the biological components of the body [2]. Because of their properties (i.e. hydrophilicity,
elasticity, etc.), hydrogels are considered biocompatible materials [3]. Several works in literature have reported the
synthesis of hydrogels and their biological evaluation through cytotoxic or cell viability tests [2, 4-6]. However, a few
studies compare different materials aimed for the same application or methods of sterilization [7]. An important issue
is the wide variety of viability assays. On one hand, variables such as exposure time can vary depending on the
laboratory. A comparison of sterilization techniques is a step that should be evaluated in order to analyze optimal
parameters (i.e. cost and efficiency) for their fabrication. Also, the comparison of materials in early research stages

could lead to better decision-making in their future application.

Poly(ethylene glycol) (PEG) hydrogels have been reported for several uses, such as tissue engineering scaffolds and
controlled-release devices[8, 9]. However, one of the main limitations is the lack of cell-attachment properties due to
their high hydrophilicity. In order to be used as scaffold for organ and tissue engineering applications, the material
must provide an optimal niche for cell proliferation and differentiation, focused on cell attachment [10]. Therefore,
several physico-chemical modifications are used for this purpose. One of them is to combine PEG with other
polymeric materials [4, 11]. In other cases, the use of linkers that can be functionalized with molecules such as growth
factors, proteins of the extracellular matrix, among others, are employed [12]. However, the use of other chemical

compounds can affect the biocompatibility of the PEG scaffolds.

In this study, three hydrogels based on PEG (PEG, multi-arm PEG, PEG-CH) were compared according to their
hemocompatibility and cytotoxic properties. One of the PEG hydrogels was synthesized in combination with chitosan,
which has been reported to allow cell attachment and exhibits other interesting properties (i.e. antimicrobial)[13]. A
second hydrogel was functionalized to create a multi-arm structure, which can be useful to attach molecules with
certain cellular activity. Also, they were compared depending on the employed sterilization method: gamma radiation

or disinfection by 70 % ethanol.
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2.  Materials and Methods

2.1. Hydrogel Synthesis

2.1.1. Synthesis of Poly(ethylene glycol) hydrogels

Poly(ethylene glycol) di-acrylate (PEGDA) was obtained by microwave synthesis (DAEWO DE, Korea) of linear PEG
(Mw=4000 g/mol; Polioles, Mexico). Briefly, an excess of methacrylic anhydride (Sigma-Aldrich, USA) was mixed
with PEG. The microwave-assisted reaction required 6 min with an operating power of 1100 watts. Samples were
dried under vacuum until a constant weight was achieved before being used. For the preparation of the PEG hydrogel,
PEGDA (0.1 g/ml) and AIBA (2,2'-Azobis(2-methylpropionamidine) dihydrochloride; 0.02 g/ml; Sigma-Aldrich,
USA) were homogenized in de-ionized water. Then, polymerization was carried out by long wave UV light (365 nm;

UV lamp model GL-25 UVP, USA) for 15 min.

2.1.2. Synthesis of Poly(ethylene glycol)-Chitosan hydrogels

PEG-chitosan hydrogel (PEG-CH) was obtained by using chitosan (poly-1, 4-d-glucosamine; medium molecular
weight; Sigma-Aldrich, USA) and PEGDA as precursors. PEGDA was prepared in the same manner as described
above. First, a solution of chitosan (1% v/v) in acetic acid (Fermont, Mexico) was prepared and mixed with a solution
of PEGDA (0.2 g/ml) and AIBA (0.04 g/mL) in de-ionized water. These solutions were mixed at a 1:1 molar ratio to
obtain the same concentration of PEGDA, as previously described above. Finally, photopolymerization was carried out

under the same conditions of PEG hydrogels.

2.1.3. Synthesis of multi-arm Poly(ethylene glycol) hydrogels

A multi-arm PEG precursor was obtained by a two-step method. First, pentaerythritol (Sigma-Aldrich, USA) and
acetic anhydride (Sigma-Aldrich, USA) were reacted under nitrogen for 4 hours at 100° C in a molar ratio of 1: 4.
Second, the product obtained in the previous step was mixed with linear PEG (1:4 ratio, 2 hours, 100° C). To obtain a
dried sample, the precursor was left under vacuum until constant weight was reached. Then, the precursor was reacted
with methacrylic anhydride under the same conditions of linear PEG, described above. Finally, a photopolymerization
(15 min, long wave UV light) of a solution of multi-arm PEG acrylate (0.1 g/ml) and AIBA (0.02 g/mol) was carried

out.

All hydrogels were obtained in a square mold (40 mm x 30 mm x 3 mm). Then, the samples were cut into discs of 5

mm diameter and 4 mm thickness for their analysis.
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2.2. Sterilization
The following methods were carried out: 1) gamma sterilization (Irradiated Hydrogels, y-I; 13.83 + 0.7 kGy), 2)
disinfection in 70 % ethanol (Disinfected Hydrogels, D), and 3) steam sterilization (autoclave). These methods were
applied to three equal batches (n= 80 discs of hydrogel) of the three polymeric materials, each receiving a single
method. The evaluated materials suffered evident morphological degeneration by effect of the high temperature and
pressure, so all materials treated under steam sterilization were discarded without further biological or chemical
evaluation. For disinfection in 70 % ethanol, hydrogel discs were immersed in a solution of ethanol (70%), and were

then washed daily for a week.

2.2.1. Sterility test

Hydrogel samples (y-1 or D) were tested for sterility using the pharmacopoeial method MGA-0581 (FEUM, 2013).
Briefly, sterilized or disinfected samples (n=3) were tested by direct inoculation in soybean casein digest broth
(Pharmatest, L-S1022A203, Mexico) and fluid Sabouraud medium (Pharmatest S1034A204, Mexico) for culture of
microorganisms, and maintained at 37°C for 15 days. Clear broth after incubation time indicated uncontaminated
samples and an efficient sterilization procedure. Clouding of the broth after 15 days indicated contamination or an

inefficient sterilization process [14].

2.3. InfraredSpectroscopy

The mid-infrared spectra of hydrogel scaffolds were acquired on a Perkin Elmer System spectrometer (Spectrum 400,
USA) with an ATR platform (Diamond crystal GLADIATR, Pike Technologies, USA) using attenuated total reflection
Fourier transform infrared (ATR-FTIR) spectroscopy, from 500 to 4000 cm™. The materials were dried under vacuum
and evaluated after gamma irradiation or disinfection by 70 % ethanol. Along with irradiated or disinfected hydrogels,

samples without exposure to ethanol or y- irradiation were dried under vacuumand analyzed.

2.4. Invitro evaluation
2.4.1. Hemocompatibility
Hydrogels were placed in contact with the components of peripheral blood from healthy volunteers. Blood was
collected in Vacutainer heparin tubes (Becton Dickinson, San Jose, CA). All the studies were carried out with
irradiated and disinfected samples in triplicate. Samples were evaluated for hemolysis, platelet aggregation and

morphology of mononuclear cells, as described below.
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a) Hemolysis
The hemolytic assay was performed according to the standard ISO 10 993-4 and FEUM [6]. Briefly, a disc of each
treatment group (n=3) was placed in contact with 5% human red blood cells (RBC). Samples were immediately
incubated at 37° C for 1 h along with positive and negative controls. The absorbance was measured at 415 nm in a

spectrophotometer (Lambda Bio, Perkin Elmer, USA). The hemolysis percentage was calculated according to equation

D).

ODtest—ODnegative

% Hemolisis = x 100 (1)

ODp ositive_ODneg ative

Optical density (OD). OD (test) corresponds to the optical density of the test group, OD (negative) corresponds to the

isotonic saline control group, and OD (positive) corresponds to the distilled water control group.

b) Platelet aggregation
Hydrogel samp les were placed into contact with Platelet Rich Plasma (PRP) and incubated at 37° C for 1 h. The results
were analyzed by observing the smears of the PRP in an optical microscope (Meiji Techno, Japan). PRP in contact
with the hydrogel scaffolds were compared with the positive and negative controls. The smears were treated with

Wright's stain (Sig ma-Aldrich, USA).

¢) Morphology of mononuclear cells and viability assay
Mononuclear cells were obtained by density gradient centrifugation using Lymphoprep (Axis-Shield, Norway). Then,
cells were grown for 24 h in RPMI-1640 medium (Gibco, USA) under standard cell culture conditions (37° C, 5 %

CO, and 85 % humidity).

Morphology of mononuclear cells: Mononuclear cells were placed into contact with the hydrogel discs (37° C, 1h).
The results were analyzed by observing the mononuclear cells in the smears, previously treated with Wright’s stain, in

an optical microscope (Meiji Techno, Japan). The samples were then compared with the negative controls.

Mononuclear cell viability assay: The metabolic activity of live cells in contact with hydrogels was evaluated using an
XTT assay kit (Sigma-Aldrich, USA). Mononuclear cells (1.5%10° cells/ well) were seeded in 96-well microtiter plates
(Corning, USA) and put in contact with hydrogel samples. Then, cells were incubated for 48 h (37° C, 5% CO,). Cell

proliferation was measured according to the kit manufacturer's instructions. Briefly, mononuclear cells were incubated
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for 4 h with 0.1 mg/mL of XTT solution. The absorbance was read in a spectrophotometer (450 nm; Epoch™ | BioTek

Instruments, USA).

2.5. Invitro cytotoxicity

2.5.1. Cell culture of human fibroblasts.

The BJ human normal fibroblasts (ATCC-CRL-2522) were cultured in Dulbecco’s Modified Eagle’s Medium (Gibco,
USA), supplemented with fetal bovine serum (10% v/v; Gibco, USA), penicillin (100 1U/ml) and streptomycin (100
ug/mL; Penicillin-Streptomycin Solution; 50X, Corning USA). Cells were incubated at 37° C with a 5% CO,

atmosphere and 85 % humidity.

2.5.2. Human fibroblast viability assay
Mitochondrial Dehydrogenase activity in living human fibroblasts was measured by the XTT (2, 3-bis [2-Methoxy-4-

nitro-5-sulfophenyl]-2H-tetrazolium-5-carboxyanilide inner salt; 0.1 mg/mL) assay (Sigma-Aldrich, USA).

Cytotoxicity based on hydrogel mass: In order to quantify and evaluate the effect of the hydrogel mass on cell viability,
the metabolic activity of fibroblast cells (4.5x10* cell/ well in 48-well plates) was evaluated by the XTT assay. The

cells were treated with 5.4, 10.8, 16.2, and 32.4 mg of hydrogel per well for 24 h.

Cell proliferation: Briefly, human fibroblasts were seeded in 96-well microtiter plates (1 x 10* cells/well) and
incubated overnight to allow cell attachment. The viability after exposure to hydrogels (D and y-1) was evaluated at

different time exposure (1, 3, 7and 10days, 37° C, 5% CO, and 85 % humidity) with one hydrogel disc (5.4 mg).

2.6. Statistical analysis

Data is expressed as mean + SD of the results of three independent replicas of each assayed condition. Differences
between irradiated and disinfected samples were analyzed through the unpaired t-test (p<0.05). An ANOVA with a
post-hoc Turkey test (p<0.05) was used to evaluate significance between the three types of hydrogels (PEG, multi-arm

PEG and PEG-CH). Results were analyzed using the SPSS software, version 22.

2.7. Ethical considerations

The authors certify that all research involving human samples was done under full compliance with all government

policies and the Helsinki Declaration (2013). The methods used to collect human blood samples were approved by the
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Ethics and Research Committee of the Research Center in Medical Sciences at the Autonomous University of the State

of Mexico (UAEM, 2015/15).

3. Results and discussions

3.1. Synthesis of hydrogels
The free radical poly merization method was employed to synthesize all hydrogel samples. In all cases, a transparent
hydrogel was obtained under similar poly merization conditions. This crosslinking reaction is frequently employed to
prepare hydrogek [15]. Specially, radical polymerization of vinyl groups via UV light is usually employed in
biomedical applications. In this case, the UV light dissociated the AIBA (initiator) to form free radicals [16]. Then, the
free radicals reacted with the double chemical bonds present in the acrylate groups of PEGDA. This classical chemical
pathway involves a chain transfer step that can lead to inhomogeneities in the material and therefore changes in their
characteristics (i.e. average molecular weight between crosslinking)[17]. These inhomogeneities have not been directly
linked with the biocompatibility of materials. However, they could have a role in cellular differentiation. For example,
the non-idealities can emulate the non-uniformnature of the extracellular matrix [18].
For the multi-arm PEG, further chemical reactions were needed before the photopolymerization process was carried
out. For this purpose, an esterification process of pentaerythritol with stannous octoate was carried out to obtain an arm
core. Then, it is possible to obtain more hydroxyl groups at each terminal of the arms, after functionalization of the
linear PEG. However, these methods involve more steps and the use of other chemical compounds that can be toxic to
cells.

3.2. Sterility testing
Both post-manufacture gamma sterilization (y-I), and disinfection in 70% ethanol (D) rendered sterile scaffolds as
evidenced by the pharmacopeial sterility test [19]. The sterility assay demonstrated absence of aerobic and anaerobic
microorganisms in thioglycolate medium and absence of fungi microorganisms in fluid Sabouraud medium.
Disinfection of polymeric materials in 70% ethanol is often used for in vitro cell culture experiments to avoid
morphological and/or chemical damages.

3.3. Infrared spectroscopy

The FT-IR spectra of the irradiated, non-irradiated and disinfected hydrogels were analyzed and compared.
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The synthesized dried hydrogels without treatment (Fig. 1a) showed characteristic strong vibrational bands at 1060 cm’
! assigned to the C-O stretching mode. The C=0 stretching mode of ester groups was observed at 1717 cm™, 1731 cm™
and 1729 cm™ for PEG, multi-arm PEG and PEG-CH, respectively. The bands at 1100 and ~947 cm™ can be assigned
to the asymmetrical C-O—C stretching mode. The strong bands at ~2870 cm™, 1467 cm™, ~590 cm™ were assigned to—
CH, and a broad band centred at ~3500 was a result of —OH stretching vibration in the mentioned structures. It has

been reported that the band at 1637 and 1627 cm™ represents C=C-H in PEGDA structures [20-24].

The presence of the C=C bond was evident in irradiated materials at 1651 cm™ (PEG), 1657 cm™ (PEG-CH), but at
1655 cm* it was negligible in multi-arm PEG (Fig. 1c). In the multi-arm PEG, the C=C bond was assigned at 1679
cm™ and 1682 cm™ for disinfected hydrogel (Fig. 1A). It has been reported that a higher level of C=C will increase the

hydrogel mechanical stability because of the consequent crosslinks within the matrix [25]; therefore, it can be

suggested that irradiated multi-arm PEG can be less stable compared to PEG or PEG-CH y-irradiated.

As a result of irradiation, several bands were slightly shifted or presented small changes in intensity, mainly in
carboxy lic and hydroxy | groups. These changes can be attributable to scission reactions induced by gamma irradiation,
which results in the random cleavage of bonds [26] (Fig. 1). Since the medium band at 1680 cm *, observed in multi-
arm PEG without treatment and disinfected hydrogel, is weaker in y-irradiated multi-arm PEG, it can be concluded that
the free carboxylic groups suffered esterification after irradiation (Fig. 1A). The bands at 1343 cm™ and 1100 cm?,
assigned to the C-O stretch, do not suffer changes after disinfection or sterilization. The same behaviour was observed

in the strong bands at 2882 cm™, 1467 cmi?, and 528-529 cm*, assigned to—CH,.

In PEG-CH, the band at 1656 cm™ was not affected by gamma irradiation; therefore, chitosan could confer some
stability to the hydrogel. In disinfected PEG-CH, a primary amine medium band was observed at 3281 cm™. This band
is broad (3550-3147 cm') in - irradiated hydrogel or in hydrogel without treatment, which suggests that O-H and N-

H forms intermolecular and intramolecu lar hydrogen bonds through physical association [27].

It has been reported that many polymers are resistant to radiation at doses of up to or around 25 kGy [28]. The dose
used in this research allows to keep the structure without important changes. Based on this fact, the sterilization by
gamma irradiation and disinfection in ethanol (70 %) can be used to produce sterile scaffolds because they are

compatible with the evaluated hydrogels by not inducing an evident damage in their chemical structure.
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3.4. Hemocompatibility

3.4.1. Hemolytic assay

For medical devices intended for direct or indirect blood exposure, hemocompatibility studies are required. In this
work, the potential of the hydrogels to disrupt red blood cells (RBC) was evaluated by the hemolytic assay. In fact, it
has been reported that at a hemolysis percentage less than 5%, the test material is considered highly hemocompatible
[29].The quantitative study demonstrated that all hydrogels are biocompatible because they exhibited less than the 5%
of hemolysis in disinfection or sterilization methods (Fig. 2). It was found that the hemolysis was significantly
different in RCB treated with irradiated and disinfected polymeric biomaterials (p<0.01). Also, irradiated and
disinfected multi-arm PEG showed the highest percentage of hemolysis compared to the other hydrogel samples. First,
the degree of hemolysis of blood cells that were in contact with the disinfected multi-arm PEG hydrogel (D) was 1.72
+ 0.08 %. This grade of hemolysis was significantly greater compared to that of PEG (D= 0.77+ 0.01, p=0.007), but
such is not the case for PEG-CH (D=1.12 + 0.01, p=0.270). Secondly, it was found that the hemolysis produced by
irradiated multi-arm PEG hydrogel (y-1; 0.41+ 0.05) was significantly higher than the value of the PEG hydrogel y-1
(0.03 £ 0.04 %, p<0.001) and PEG-CH v-1(0.25+ 0.06, p<0.01) (Fig. 2). This could be due to the additives used in the
synthesis process of multi-arm PEG. In contrast, the lowest percentages of hemolysis were observed in the PEG
hydrogels (y-1=0.03£0.05 and D=0.77+ 0.01). In other studies,it has been established that PEG protects against the
hemolysis of RBC by mechanical means. PEG is very hydrophilic and produces strong intermolecular interactions,
forming dipoles that allow a more natural interaction between blood cells and the bio material. The results showed that
all materials tested guarantee hemolysis percentage below 5 %. Therefore, they can be considered compatible with
human RBC according to the ISO regulation for medical devices [20-24, 29-31]. Also, they can be classified as non-

hemolytic materials, because they have a hemolysis value less than 2 % [32].

3.4.2. Platelet aggregation assay.

Platelet cells in contact with the hydrogel materials displayed very similar morphology compared to the negative
control (saline solution). All micrographs (data not shown) showed a rounded morphology of the cells. Agglomerates
were not observed in any of the samples containing the hydrogels. These results suggested the absence of platelet
activity because of the presence of irradiated and disinfected hydrogel samples. The widely-reported poor cell
adhesion of PEG hydrogels [30, 33] is an advantage in this case. Less- adherent platelets indicated a lesser activation

of the cells [34], which in the case of biomaterial-cell interactions, can lead to complications such as thrombus
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formation. On the other hand, PEG-CH hydrogel scaffolds could allow cell adhesion due to the properties of the
chitosan. However, the platelet micrograph in contact with these samples did not show any aggregates of differences

compared to the negative control.

3.4.3. Morphology of mononuclear cells and viability assay

Mononuclear cells were analyzed through the observation of buffy-coat smears of the blood samples. The morphology
of the cells in contact with the irradiated and disinfected hydrogels was compared to that of the the controls. All
mononuclear cells showed a normal cellular structure. Moreover, No differences among the PEG, multi-arm PEG and
PEG-CH hydrogels were found. In other studies, it has been found that the interaction of poly(ethylene glycol) with
mononuclear cells inhibits their activation. Also, it can prevent activation of cytokines of the immune system [35],
allowing it to function as an inert compound [36]. Chitosan, in contact with mononuclear cells, has been shown to

possess properties of immunomodulation in T lymphocytes and macrophages [36].

The XTT provides the amount of viable cells proportional to the orange formazan produced, and based on the
enzy matic activity of live cells. In the XTT viability assay, it was found that mononuclear cells placed in contact with
the irradiated (y-1) and disinfected (D) materials showed cell viability over 80 % at 48 h. After this time, mononuclear
cells in contact with PEG hydrogels exhibited a viability of 97.4 + 5.9 % (D) and 96.8 + 3.6 % (y-1). In this study, PEG
hydrogels had the higher viability compared to the other two materials. Mononuclear cells in contact with PEG-CH
hydrogels showed a viability of 95.7 + 3.7 % (D) and 98.1 £ 6.3 % (y-1). Meanwhile, multi-arm PEG hydrogel had the
lowest percentage of viable cells, 84.5+ 2.4 % (D) and 86.1 + 3.4 % (y-1), compared to PEG (p=0.001) and PEG-CH

(p=0.003) hydrogels (Fig. 3).

The irradiated (y-1) and disinfected (D) bio materials showed similar results (Fig 3). The values between y-1and D were
not significantly different (PEG, p=0.754; multi-arm PEG, p=0.412; PEG-CH, p=0.405). These studies indicated that
mononuclear cells are viable in contact with the materials in the studied conditions. Therefore, both gamma irradiation
and disinfection by ethanol can be used without affecting mononuclear cell viability or morphology. Undoubtedly, the
study of the cell components in the blood indicated that PEG-based biomaterials are hemocompatible as they do not

damage erythrocytes, platelets or mononuclear cells.
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3.5.  Invitro cytotoxicity

3.5.1. Cell cytotoxicity assay based on mass.

The XTT assay was performed to measure changes in the viability of fibroblast cells after incubation with D and y-1
PEG, multi-arm PEG or PEG-CH hydrogels (n=3). In the cell cytotoxicity assay, it was found that all hydrogels
exhibited more than 80 % of viability after 24h exposure with 5.4, 10.8, 16.2 and 32.4 mg of each hydrogel (Fig 4);
therefore, a suitable cell response to the three types of biomaterial, was found. The lowest cell viability value was 86.3
+ 3.03% in fibroblasts treated with multi-arm PEG hydrogel (D). The highest cell viability value was 105.5 = 0.71 %,
in samples that were in contact with the PEG-CH hydrogel (y-1) and this result correlates with the good adhesion
properties of chitosan, reported previously [13].

The cytotoxicity evaluation based on the hydrogel mass demonstrated that there was not cytotoxicity due to the
increase in the biomaterial amount. Irradiated and disinfected PEG and multi-arm PEG hydrogels were not
significantly different. However, there were significant differences between the irradiated PEG-CH (10.8, 16.2 and
32.4 mg) and disinfected PEG-CH (10.8, 16.2 and 32.4 mg) hydrogels (p<0.001). The highest fibroblast viability was
obtained with irradiated PEG-CH (Figure 4), as in the cell cytotoxicity assay, because of the conferred chitosan
properties [4, 30].

In PEG (y-l), multi-arm PEG (y-1, D) and PEG-CH (y-1), cell viability was not significantly different, comparing the
minimum amount with the highest hydrogel amount (p<0.05). Figure 4 shows that there were not differences among
the distinct hydrogel samples evaluated with 5.4, 10.8, and 16.2 mg. However, the fibroblast viability after exposure
with 32.4 mg of irradiated PEG (103.06 £ 1.02 %) was significantly higher (p<0.001) compared to the resulting cell
viability with the same amount of irradiated multi-arm PEG (32.4 mg; 93.6 = 4.95 %) or PEG-CH (32.4 mg; 94.9

4.01 %). All materials demonstrated viability higher than 80%.

3.5.2. Cell proliferation assay.

In the human fibroblast cell line evaluated, polymeric compounds (PEG, multi-arm PEG, and PEG-CH) caused no
significant decrease in cell proliferation after 10 days in culture. It was found that the viability was similar in the
different polymer compounds. All hydrogels showed viability higher than 80%. These results indicate that no toxicity

was induced in the cells by increasing the exposure time (Fig. 5).
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The fibroblast viability was not significantly different, comparing the minimum with the highest exposure time
(p<0.05). In PEG-CH hydrogel (D and y-1), a viability higher than 100% (co mpare to that of the control) was observed
at days 7 and 10, attributable to the chitosan properties that stimulate cell growth through the positive charge [4, 30].
Since the hydrogels support fibroblast proliferation, it can be used as a support structure. These results suggest that this
material could be helpful in the healing of wounds, forexample [29].

It has been reported that high concentration of PEG could reduce the positive charge and decrease cell growth in the
material [4]. According to our results, PEG-CH hydrogel has a higher cytocompatibility, and the proliferation in this
material could be enhanced testing a higher concentration of chitosan because of the adhesion properties of chitosan
and adsorption properties of PEG [30, 35].

These polymers do not have cytotoxic effects according to the method described in the 1ISO 10933-5:2009 standard
(Part 5). It is established that a cytotoxic effect is considered if cell viability decreases more than 30% [37, 38]. In this
research, we demonstrate that all biomaterials studied have an excellent biocompatibility. They do not damage cells
with different material amounts and, based on the fact that the viability is higher than 80 %, it is possible to suggest
that they can be used as a support for tissue regeneration [38], and therefore have the potential to act as scaffolds for

tissue engineering applications.

4. Conclusion.

These results are important towards developing a biocompatible scaffold for skin tissue engineering applications, i.e.
wound healing dressing. In this work, we have demonstrated that PEG hydrogel, multi-arm PEG and PEG-CH
hydrogels can be sterilized without affecting its biocompatibility in vitro by gamma irradiation or disinfection with 70
% ethanol in order to produce sterile wound dressing materials. However, other studies need to be performed in order
to evaluate the effects over physico-chemical characteristics of the hydrogels when subjected to each of the
sterilization processes. Here, we proved that these hydrogels, prepared by a one-molecule photopolymerization system,
(with AIBA as initiator) have promising potential for their use in tissue engineering or other biomedical applications.
Also, these materials present good biocompatibility in vitro (hemocompatibility and cytocompatibility), and therefore
can be used as a matrix for the proliferation of cells. Specially, PEG-CH hydrogels could have a potential to support

cell growth and proliferation.
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FIGURE CAPTION

Fig. 1 FT-IR spectrum: a) without treatment b) y-irradiated and c) disinfected hydrogels.

Fig. 2 Direct in vitro hemolysis assay based on ISO 10993-4 (1992). Human red blood cells (RBC, 5% in saline
solution) were incubated in direct contact with PEG hydrogel samples D and y-1 (1 h, 37 °C). The average absorbance
of the positive control is considered as 100% hemolysis and the average absorbance of the negative control is

considered as 0%. (n=3, t-test: p<0.05, anova: p<0.05).

Fig. 3 Mononuclear cell XTT assay. Mononuclear cells obtained from human peripheral blood were incubated in
direct contact with irradiated and disinfected PEG hydrogel samples (48 h, 37° C, 5% CO,). The average absorbance of
the positive control is considered as 100% of viable cells. The optical density was read at 450 nm (n=6, t-test: p<0.05,

anova: p<0.05).

Fig. 4 Cytotoxicity assay. Fibroblasts BJ (ATCC CRL 2522; 4.5x10% cell/ well in 48-well plates) were incubated in
direct contact with irradiated and disinfected PEG, multi-arm PEG or PEG-CH hydrogel samples (24 h, 37 °C, 5%
CO,). The cells were treated with A) 5.4, B) 10.8, C) 16.2, or D) 32.4 mg of hydrogel sample per well. The metabolic
activity was evaluated by XTT (0.1 mg/mL). The average absorbance of the positive control is considered as 100 %

viability. The optical density was read at 450 nm (n=3, t-test: p<0.05, anova: p<0.05).

Fig. 5 Cell proliferation assay. Fibroblasts BJ (ATCC CRL 2522; 1 x 10* cells/well, 96- well plates) were incubated in
direct contact with irradiated and disinfected A) PEG, B) multi arm-PEG, or C) PEG-CH hydrogels. One hydrogel disc
(54 mg) was placed in each well plate and incubated at different exposure times: 1, 3, 7, and 10 days (37° C, 5 % CO,).
XTT (0.1 mg / mL) was used to evaluate cell proliferation. The average absorbance of the positive control is

considered as 100% viability. The optical density was read at 450 nm (n=4, t-test: p<0.05, anova: p<0.05)
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7.2 Resultados Adicionales.

7.2.1 HEMOCOMPATIBILIDAD )
A. ENSAYO CUALITATIVO DE HEMOLISIS.

La prueba cualitativa de hemdlisis dio un resultado negativo en todas las muestras que estuvieron
en contacto con los biomateriales poliméricos (Figura 4). Lo cual demostré que los materiales
tienen una actividad hemolitica muy baja. Estos resultados permiten sugerir que estos materiales
son altamente compatibles con componentes sanguineos y son buenos candidatos para ser
empleados en andamios que estén en contacto directo con sangre.

Hidrogel Negativo Positivo

Figura 4. Evaluacién cualitativa de hemdlisis. Cada tubo contiene solucidn de eritrocitos al 5% y (a) muestra de
hidrogel (PEG, multi-arm PEG 6 PEG-CH), (b) solucién salina isoténica [control (-)]; (c) agua destilada [control (+)].

B. ENSAYO DE AGREGACION PLAQUETARIA(MICROGRAFIAS)

En el estudio de agregacion plaquetaria, se observa que las muestras de PRP colocadas en contacto
con los tres diferentes biomateriales (PEG, multirarm PEG, PEG-CH), no muestran
aglomeraciones de plaquetas, ademas las celulas mostraron una morfologia similar comparada con
el control negativo (Figura 5). Estos resultados demuestran que con el método utilizado los
hidrogeles sintetizados no inducen la agregacion plaquetaria por lo que los biomateriales son
buenos candidatos para utilizarse en andamios que estén en contacto directo con componentes
sanguineos sin favorecer la generacién de trombos en un individuo sano.
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Figura 5. Micrografia de los frotis de plasma rico en paquetas (PRP) con tincién Wright. Plaquetas en contacto con a)
PEG, b) multi-arm PEG y c) PEG-CH, mostrando plaquetas no agregadas y con forma redondeada. Indica ausencia de
actividad plaquetaria. Tincion de Wright. Observado a 100 X.

C. DEGRANULACION DE LEUCOCITOS.

En el ensayo, degranulacion de leucocitos, se realizaron frotis de la capa leuco-plaquetaria para
observar su morfologia en contacto con los hidrogeles y compararlos contra los controles. Todos
los frotis mostraron linfocitos con una estructura normal, indicando que con este método no se
observa reaccion inmunologica por parte de los linfocitos en las condiciones evaluadas (Figura 6).
Indicando a los biomateriales utilizados (PEG, multirarm PEG y PEG-CH), como buenos
candidatos para estar en contacto directo con componentes sanguineos, sin causar rechazo
inmunologico.

Figura 6. Micrografias de los frotis de la capa leuco-plaquteria con tincién Wright. Linfocitos humanos en contacto
directo con los hidrogeles a) PEG, b) multi-arm PEG y c) PEG-CH, mostrando una estructura normal de los
componentes celulares. Tincidn de Wright. Observado a 100 X.

7.2.2 CITOCOMPATIBILIDAD.

A. FOTOGRAFIAS DEL ENSAYO DE CITOTOXICIDAD EN
FIBROBLASTOS.

Las figuras 7, 8 y 9 muestran el crecimiento de fibroblastos humanos BJ (ATCC-CRL-2522) en
contacto con los hidrogeles PEG, multi-arm PEG y PEG-CH respectivamente, a un tiempo de 24 h.
Estos resultados demuestran que los fibroblastos crecen a pesar de estar en contacto directo con los
tres biomateriales, e incluso se induce un mejor crecimiento en PEG-CH y PEG (Figura 7 y 9),
mostrando que estos materiales son muy buenos candidatos para utilizarse en andamios dirigidos a
piel. Se observé una contraccién de los componentes celulares y un menor crecimiento en los
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tratamientos con multi-arm PEG, lo que sugiere que el proceso de sintesis o algin aditivo utilizado
puede estar causando una toxicidad celular (Figura 8).

Figura 7. Fibroblastos BJ en contacto con el hidrogel PEG. Se observan tres discos de hidrogeles en
contacto con las células.

Figura 8. Fibroblastos BJ en contacto con el hidroge | multi-arm PEG. Se observan dos discos de
hidroge les en contacto con las células.
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Figura 9. Fibroblastos BJ en contacto con el hidroge| PEG-CH. Se observan tres discos de
hidrogeles en contacto con las células.

8. Conclusiones Generales

8.1 Conclusiones

En este trabajo, se ha demostrado que los hidrogeles de PEG, multi-arm PEG y PEG-CH se
pueden esterilizar sin afectar su biocompatibilidad in vitro, ya sea por irradiacion gamma a una
dosis de radiacion de 13.83 £ 0.7 kGy o por desinfeccion en etanol al 70% con el fin de producir
andamios estériles.

Se demostrd que estos hidrogeles, preparados por un sistema de fotopolimerizacion (con AIBA
como iniciador) tienen un potencial prometedor para su uso en la ingenieria de tejidos u otras
aplicaciones biomédicas. Ya que estos materiales presentan una buena biocompatibilidad in vitro
(hemocompatibilidad y citocompatibilidad), y por lo tanto se pueden utilizar como una matriz para
la proliferacion de las células. Estos polimeros no tienen un efecto citotoxico de acuerdo con el
método estandar de la ISO 10933-5: 2009 (Parte 5).

Debido a que no dafian a los fibroblastos con diferentes cantidades de material y en contacto
directo a diferentes tiempos se observa que se permite el crecimiento celular, poseen un uso
potencial como un soporte para la regeneracidn de tejidos (viabilidad superior al 80% en todos los
biomateriales). Los hidrogeles PEG, multi-arm PEG y PEG-CH poseen un potencial prometedor
para ser usados en la ingenieria de tejidos. Especialmente, el hidrogel de PEG-CH, que podrian
tener mayor potencial para apoyar el crecimiento y la proliferacion celular.
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8.2 Limitaciones

Se realiz6 una contribucién en la evaluacion de la biocompatibilidad de tres hidrogeles (PEG,
multirarm PEG y PEG-CH). Sin embargo existen otros estudios  para evaluar la
hemocompatibilidad, especificamente en el ensayo de activacion plaguetaria y degranulacion de
linfocitos, que nos permitan observar datos mas especificos. Se pueden realizar pruebas biologicas
para medir marcadores, tales como citocinas que nos permitan observar si en efecto no existe una
activacion de coagulacion o del sistema inmune.

De igual forma en la parte de citotoxicidad celular seria adecuado evaluar el contacto sobre el
material para observar si el material soporta la proliferacion celular, sin embargo se aportan datos
preliminares para este fin.

Se observd que el método de esterilizacion por irradiacién gama a dosis baja (13.83 = 0.7 kGy)
permite mantener las propiedades de biocompatibilidad del biomaterial. Sin embargo para
recomendar por completo la esterilizacion por radiacion gamma, otros estudios necesitan ser
realizados con el fin de evaluar las propiedades reoldgicas en funcion del proceso de esterilizacion.

8.3 Recomendaciones

En primer lugar se podria recomendar que debido a que el hidrogel PEG-CH, demuestra tener
mayor potencial para apoyar el crecimiento celular, se podria aumentar la cantidad de quitosano en
la sintesis del hidrogel, para observar si existe de esta forma una mejora significativa. Ya que en
los experimentos se demuestra una biocompatibilidad mayor sin embargo no muestra una
diferencia significativa.

Debido a que una limitacion fueron los ensayos de hemocompatibilidad se podria recomendar que
en el caso de la activacion plaquetaria, podria ser (til realizar otros analisis ya reportados en
literatura donde se siembra directamente el PRP sobre los biomateriales y después de la incubacién
se lava el biomaterial, se fija y se observa en microscopio electrénico de tal forma que se aprecie
solamente aquellas células que se adhirieron al biomaterial y en su caso se agreguen sobre el
hidrogel, de igual forma evaluar citocinas segregadas por las plaguetas cuando tienden a generar
agregaciones. Y en el caso de las células blancas seria conveniente evaluar citocinas expresadas
por células blancas de la respuesta inmune primaria (neutrofilos, NK, macr6fagos) que nos
permitan observar si en efecto no existe una activacion del sistema inmune.

Y por altimo se podria recomendar que debido a que las pruebas in vitro de estos hidrogeles se han
realizado, se propone continuar con la evaluacion in vivo y continuar con el desarrollo del
andamio, para que sea desarrollado con fines de aplicacion lo mas pronto posible.
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In vitro he molysis assay and platelet aggregation test of PEG hydrogels for tissue engineering applications
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INTRODUCTION

Biocompatibility is an essential characteristic that all
biomaterials must have for their use in the field of tissue
enginerring'. One type of widely used biomaterials are
hydrogels matrices, however their preparation involves
mixing of various additives, which increase the risk of
inducing cytotm{icil’yz. Hemocopatibility tests are
important because they allow to evaluate the potential
damage of blood cells due to its exposure to
biomaterials’. Therefore, in this study three different
hydrogels based on Polyethylene glycol (PEG) were
studied.

EXPERIMENTAL METHODS

PEG-chitosan, PEG-arm, and PEG-4000 hydrogels
were embedded in blood samples from healthy
volunteers. Subsequently, they were evaluated under the
following in vitre hemocompatibility smdies: hemolysis
assay and platelet aggregation in blood samples of
healthy volunteers, according to ISO 10 993-4 (1992).
The authors certify that all research was done under full
compliance with the Helsinki Declaration (2013).

RESULTS AND DISCUSSION

Qualitative evidence of hemolysis was negative in
samples that were in contact with the polymeric
biomaterials. In the quantitative study it was found that
all hydrogels exhibited less than 5% hemolysis. The
higher hemolysis value was 1.72% in samples that were
in contact with PEG-arm hydrogel (Fig. 1). In the study
of platelet aggregation cells displayed a very similar
morphology compared with the negative control and
agglomerates were not observed (Fig. 2).

- I -] B
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PEG 4000 PEG-arm  PEG-chitosan

Fig.1. Direct in vitro hemolysis assay based on IS0 10993-4 (1992).
A) Quantitative evaluation: 5% of human red blood cells (RBC) were
incubated in direct contact with PEG hydrogel samples (60 min, 37
“C). The average absorbance of the positive control (++C) is considered
as 100% hemolysis and the average absorbance of the negative
control (-C) is considered as 0%. for each sample (n=3, ¢ resr
p<0.05). B) Qualitative assessment. Each tube contans 5% of RBC
and (a) PEG hydrogel sample (b) isotonic salme solution (-C) and (c)
distilled water (+C).

Fig 2. Micrograph of wright-stained platelet rich plasma (PRP) smear.
Human platelets were in direct contact with PEG-chitosan hydrogel
showing non-aggregated and rounded platelet. It mdicates the absence
of platelet act vity (wright staining)

PEG has the characteristic of reducing cell adhesion®,
this characteristic make it an excellent biocompatible
material. In this study PEG-arm showed the higher
percentage of hemolysis in direct contact with blood
cells, this could be due to the additives used in the
synthesis process. Although, the resulis showed that all
PEG hydrogels guarantee a percentage of hemolysis
below five and can be considered compatible with RBC.

CONCLUSIONS

Studies showed that PEG based biomaterials are
hemocompatible as they do not damage erythrocytes or
platelets mm the conditions studied, therefore PEG
hydrogels have promising potential for their use in
tissue engineering. Finally, it is necessary to expand
studies evaluating blood cells in direct contact with
PEG hydrogels and generate studies to study leukocyte
behaviour in direct contact with PEG biomaterials.
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11.3 Anexo 3 - UAEM ‘ Universidad Auténoma QMED

del Estado de México UAEM

DOCUMENTO DE CONSENTIMIENTO INFORMADO PARA EL USO DE
MUESTRAS DE SANGRE CON FINES DE INVESTIGACION BIOMEDICA

Es importante que lea detenidamente esta hoja de consentimiento informado, que entienda su contenido y el
objeto de la misma y que, ensu caso, haga todas las preguntas que crea preciso acerca de la misma.

Titulo del protocolo: Evaluacion de la biocompatibilidad in vitro de materiales poliméricos para la
regeneracion de tejido cutaneo

Investigador Responsable: Dra. Miriam Verdnica Flores Merino y Bidl. Alondra Escudero Castellanos

Sede donde se realizara el estudio: Centro de Investigacion en Ciencias Médicas (CICMED) de la
Universidad Auténoma del Estado de México

OBJETIVO DEL ESTUDIO

Este documento tiene como objeto solicitar su autorizacidn escrita para la donacion gratuita de la muestra de
sangre, con el fin de utilizarla en la investigacion relacionada con el estudio de materiales biomédicos para
regeneracion de piel. El objetivo de este estudio es utilizar la muestra de su sangre para separar los
componentes celulares y ponerlos en contacto con muestras de materiales poliméricos biomédicos para
evaluar si son compatibles.

Usted como donante puede donar su muestra para que sea utilizada en investigacion. La finalidad de la
donacién es dotar a los investigadores de sangre para que puedan desarrollar avances en el terreno del
conocimiento sobre la regeneracion de piel, para disponer en un futuro de mejores herramientas predictivas y
terapéuticas.

PROCEDIMIENTO

Si decide donar la muestra biologica para nuestra investigacion, inmediatamente tras la extraccion de la
misma se asignard un codigo alfanumérico que sera el Unico identificador de la muestra; siempre y cuando
cumpla con los parametros requeridos: niveles 6ptimos de eritrocitos, leucocitos y plaguetas, de lo contrario
seran desechadas y se informara al donador para que sea recibida una asesoria. El procedimiento para la
obtencion de las muestras no implica ninguna otra intervencion, aparte de la propia extraccion de sangre a la
que usted sera sometido para el respectivo estudio. Una vez otorgado su consentimiento y obtenida la
muestra habra concluido su participacion en el proyecto de investigacién y no se le exigird que dedique
ningdn tiempo extra al mismo.

La donacion de esta muestra es voluntaria por lo que, si Ud. da el consentimiento para su uso, en cualquier
momento puede revocarlo. En caso de revocacion, su muestra dejara de formar parte de la investigacion
aunque los datos obtenidos hasta ese momento si formaran parte del archivo. Su decision, sea cual fuere, no
comportara penalizacion alguna, ni afectara en ningin modo a los cuidados médicos y a la asistencia que
usted pueda necesitar en el futuro.

Av. JesuUs Carranza No. 205, Col. Universidad , Toluca, Méx. C. P. 50130 @
Tels. (01 722) 212 80 27 y 219 41 22

www.uaemex.mx
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CITOMED
RIESGOS UAEM
Los tipos de muestra donados seran de la sangre periférica que se le toma para el estudio de biometria
hematica: su obtencion es en principio un procedimiento exento de riesgo, Yy sus posibles complicaciones son
las mismas que las de cualquier extraccion de sangre habitual.

BENEFICIOS

La donacidn tiene por disposicion legal caracter altruista, por lo que Ud. no obtendra ni ahora ni en el futuro
ningun beneficio econdmico por la misma. No esta previsto compensarle por los productos desarrollados a
partir de esta investigacion. Tampoco obtendrd ningun otro beneficio directo como resultado de su
participacidn en este estudio.

CONFIDENCIALIDAD

Toda la informacidn que se obtenga al analizar las muestras que nos ha donado, asi como toda la informacion
clinica referente a usted, serd considerada confidencial y tratada en consecuencia. Para garantizar el
anonimato de su identidad (asegurar que la informacion de su muestra de sangre no se relaciona con su
identidad), su muestra sdlo ird identificada desde el momento mismo de la extraccion con un cédigo. La
relacion entre su cdédigo y su identidad quedara custodiada por alguna persona autorizada del equipo
investigador, adoptandose medidas estrictas para que tal informacién no esté disponible mas que para este
personal autorizado, que en ningln caso podra develar su identidad a terceros. Asi, podemos asegurar que
cualquier informacion que se obtenga a partir de sus muestras bioldgicas sera confidencial.

Le Agradecemos su desinteresada colaboracion con el avance de la ciencia y la medicina.

Yo,
] O ] - VPP de.....
........ afios de edad.

(Nombre y dos apellidos del paciente)

Manifiesto que he recibido la informacion que me ha sido proporcionada sobre el procedimiento
anteriormente indicado y he podido formular las preguntas que he considerado oportunas. También
comprendo que, en cualquier momento y sin necesidad de dar ninguna explicacion, puedo revocar el
Consentimiento que ahora presto. Por ello, manifiesto que me considero satisfecho/a con la informacion
recibida.

Firma Fecha

Este documento debe ser remitido a:
CICMED —Jefa del Laboratorio de Biologia Molecular. Ph. D. Miriam Veroénica Flores Merino
Toluca, Edo. de México - México.

Av. JesUs Carranza No. 205, Col. Universidad , Toluca, Méx. C. P. 50130
Tels. (01 722) 212 80 27 y219 41 22

B

www.uaemex.mx



11.4 Anexo 4 - CERTIFICADO DE IRRADIACION DE LOS HIDROGELES.
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