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. RESUMEN

La elaboracion de tejidos artificiales, cada vez mas biomiméticos vy
biocompatibles con los tejidos corporales, constituye el objetivo basico de la ingenieria
tisular. En tal sentido, los procesos de biofabricacién y de funcionalizacién de los
biomateriales que forman parte de los tejidos artificiales constituyen un objeto
preferente de investigacion en este campo, al considerarse dichos biomateriales
componentes activos y determinantes en las distintas propiedades que van a
desempefar los nuevos tejidos. La reciente generacion de un hidrogel de fibrina-
agarosa con gran aplicacion a la ingenieria tisular ha estimulado la investigacién de
procesos de mejora de sus propiedades para su aplicacion a distintas situaciones

terapéuticas.

En la presente Tesis Doctoral, con el objeto de generar nuevos modelos
tisulares mas biomiméticos, se desarrollan dos modelos tisulares constituidos por
hidrogeles de fibrina-agarosa (FAH) y de fibrina-agarosa nanoestructurada (NFAH) que
se someten a la accion de glutaraldehido y genipin, agentes quimicos con efectos de
entrecruzamiento. Aunque los efectos de la nanoestructuracidon han sido estudiados,
es la primera vez que se investigan los efectos de estos agentes quimicos sobre los

hidrogeles de fibrina-agarosa y de fibrina-agarosa nanoestructurada.

Tras la generacidon de los hidrogeles de fibrina-agarosa a partir de plasma
humano, acido tranexamico, agarosa tipo VIl y cloruro calcico como elementos basicos,
tanto los no nanoestructurados como los nanoestructurados por comprensién plastica
se someten a la accion de los agentes quimicos glutaraldehido y genipin a
concentraciones de 0,25% y 0,5% y se realizan estudios estructurales sobre los
patrones fibrilares y de porosidad, estudios reoldgicos sobre los modulos de rigidez
(G), de elasticidad (G") y de viscosidad (G”) y estudios de biocompatibilidad mediante

ensayos biofuncionales, bioquimicos e histoldgicos.

Los resultados de esta Tesis Doctoral, en la que se combina la aplicacion de
procesos de entrecruzamiento con una concentracién variable de glutaraldehido o

genipin con protocolos de nanoestructuracion permiten afirmar que: 1) tanto el



entrecruzamiento como la nanoestructuracion permiten controlar la porosidad en los
modelos tisulares de fibrina-agarosa, 2) que el mddulo de rigidez (G) mejora
significativamente tras la utilizacion de las distintas concentraciones de glutaraldehido
y genipin, con independencia de que el biomaterial esté o no nanoestructurado, 3) que
el modulo elastico (G’) alcanza en todos los casos valores hasta cuatro veces
superiores a los del mddulo viscoso (G'°) con independencia de la utilizacién de
glutaraldehido o genipin, lo que indica que los nuevos modelos tisulares generados
poseen propiedades marcadamente eldsticas y 4) que existen diferencias significativas
en relacion con la viabilidad a favor del genipin. La concentracidn mas citotdxica es
glutaraldehido al 0,5%, con una importante mortalidad celular, y la mas viable es la de

genipin al 0,25%, que se asocia a una escasa disminucidn de la viabilidad celular.

La generacion de diferentes modelos de tejidos artificiales de fibrina-agarosa
mediante la aplicacion combinada de dos procesos de biofabricacién
(entrecruzamiento por agentes quimicos y nanoestructuracién) permite el disefio de
modelos versatiles de tejidos artificiales con patrones estructurales biomiméticos de
diferente porosidad, con patrones biomecanicos de diferente rigidez, elasticidad y
viscosidad y con patrones de biocompatibilidad y viabilidad diferentes que pueden ser
utilizados en los protocolos de ingenieria tisular de acuerdo con los tejidos nativos que
hayan de ser sustituidos en los nuevos protocolos terapéuticos que actualmente

promueve la medicina regenerativa.



n. SUMMARY

Generation of increasingly biomimetic and biocompatible artificial tissues is the
basic objective of tissue engineering. In this sense, the processes of biofabrication and
functionalization of the biomaterials that are part of the artificial tissues are a
preferential research object in this field, since these biomaterials are considered to be

active components influencing the different properties of the new tissues.

The recent generation of a fibrin-agarose hydrogel with important applications
in tissue engineering has stimulated the investigation of different processes and
biofabrication methods to improve its properties for its possible application to
different therapeutic situations. In this doctoral thesis, we generated two novel tissue
models based on fibrin-agarose (FAH) and nanostructured fibrin-agarose (NFAH)
hydrogels treated with glutaraldehyde and genipin as crosslinker chemical agents.
Although the effects of nanostructuration have been previously studied on this
biomaterial, it is the first time that the effects of these crosslinker agents are

investigated on non-nanostructured and nanostructured fibrin-agarose hydrogels.

After generation of the fibrin-agarose hydrogels using human plasma,
tranexamic acid, type VIl agarose and calcium chloride as basic elements, both the
non-nanostructured and the nanostructured hydrogels were treated with the chemical
crosslinker agents glutaraldehyde and genipin using concentrations of 0.25% and 0.5%.
The elastic (G'), viscous (G") and rigidity (G) moduli were determined by rheological
analysis and biocompatibility was analyzed using biofunctional and biochemical assays

and histological examination.

The results show that the combination of a variable concentration of
glutaraldehyde and genipin with or without nanostructuration allows us to conclude
that: 1) porosity can be controlled an tuned in the fibrin-agarose tissue models, 2) a
significant improvement of the stiffness modulus (G) can be obtained after the use of
different concentrations of glutaraldehyde and genipin in non-nanostructured and
nanostructured biomaterials, 3) the elastic modulus (G ') is significantly higher than the

viscous modulus (G") in all cases, regardless of the use of glutaraldehyde or genipin,



suggesting that the new tissue models are very elastic, 4) there is a significant
difference of viability in favor of genipin after the use of both crosslinker agents. The
most cytotoxic concentration is 0.5% glutaraldehyde, which is significantly associated
to cell death, whereas the most viable agent was 0.25% genipin, with low cell

decrease.

The generation of different artificial fibrin-agarose tissue models by a combined
application of two biofabrication processes -chemical crosslinking and
nanostructuration- allows the design of versatile artificial tissue models with
biomimetic structural patterns of different porosity, with biomechanical patterns of
different stiffness, elasticity and viscosity and with different patterns of viability. The
results of this doctoral thesis could be used in different tissue engineering protocols

according to the native tissues to be replaced.



. INTRODUCCION

La busqueda de sanar constituye el objetivo basico de la medicina. A través de
la historia cuatro han sido los instrumentos basicos que el ser humano ha utilizado
para lograr este proposito: la fisica, la quimica, la cirugia y la palabra. A todo ello hay
que afiadir las numerosas proétesis de todo tipo que el ser humano ha ido, asimismo
incorporando en el curso del tiempo para sustituir, compensar o paliar las distintas
minusvalias y enfermedades que han ido demandando su uso (Campos, 2011, 2013).
En la segunda mitad del siglo XX, un nuevo agente terapéutico comienza a
incorporarse a la medicina, se trata del uso de las células y los tejidos corporales que
implantados en los pacientes han logrado, en algunos casos, resultados terapéuticos
muy eficaces. Por una parte, los trasplantes de drganos -rifién, corazon, pulmoén,
higado, etc.- que en la actualidad forman parte de la rutina terapéutica en un conjunto
de indicaciones perfectamente establecidas; por otra, la terapia celular, como ocurre
con el trasplante de médula dsea y de progenitores hematopoyéticos, ha alcanzado
también, resultados sumamente satisfactorios (Jurado Chacén, 2016). En los ultimos
anos, el desarrollo de la denominada ingenieria tisular ha logrado, asimismo, la
generacion de distintos tipos de tejidos artificiales o constructos, algunos de los cuales

ya han sido transferidos a la clinica o se encuentran en fase de ensayo clinico.

La presente Tesis Doctoral se enmarca en este contexto, en concreto en el drea
de la ingenieria tisular, y tiene por objeto generar nuevos modelos de tejidos
artificiales biomiméticos destinados a su posible uso terapéutico. Antes de enumerar
el objetivo general y los objetivos especificos de la tesis y de exponer el material y la
metodologia a utilizar, describiremos, en sucesivos apartados, y como capitulo
introductorio de la misma, los conocimientos basicos de este ambito que sustentan el

fundamento necesario para el logro de dichos objetivos.

A este respecto abordaremos, en primer lugar, el estado del arte, considerando
un primer apartado con las caracteristicas generales de la ingenieria tisular, asi como
su incidencia en la medicina de nuestro tiempo. En un segundo apartado abordaremos
la composicion y estructura de los tejidos artificiales haciendo especial énfasis en las

caracteristicas de los biomateriales que constituyen el objeto fundamental de



investigacion de la presente Tesis Doctoral y uno de los elementos esenciales para la
elaboracidn de los constructos generados en el laboratorio. En un tercer apartado de la
introduccidn nos ocuparemos de los controles de calidad en ingenieria tisular, que son
absolutamente imprescindibles para que los tejidos artificiales o constructos
generados en el laboratorio puedan ser trasladados a la clinica. Finalmente, y antes de
exponer los objetivos, dedicaremos el Ultimo apartado del estado del arte a describir
los hidrogeles de fibrina-agarosa en ingenieria tisular que constituyen el biomaterial

basico utilizado en la investigacion que llevamos a cabo en la presente Tesis Doctoral.



1. ESTADO DE ARTE



1.1 Ingenieria tisular

La Ingenieria tisular se ha definido como la construccidn de tejidos artificiales y
su utilizacidn para restaurar, sustituir o incrementar las actividades funcionales de los
tejidos orgdnicos (Campos, 2004). En el momento actual la ingenieria tisular, la terapia
celular y la terapia génica constituyen las tres modalidades de terapias avanzadas que
con un mayor impacto han irrumpido en la medicina de los ultimos treinta afios
(Committee fo rAdvanced Therapies —CAT- 2010) (Cuende, 2013). En el caso de la
ingenieria tisular, desde la publicacion en 1993 del trabajo pionero de Robert Langer y
Joseph Vacanti en la revista Science titulado “Tissue engineering” su expansién ha sido
extraordinaria y su aplicacién clinica creciente (Langer y Vacanti, 1993; Atala, 2014;

Kaul y Ventikos, 2015).

A raiz de esta nueva realidad el paradigma de la ciencia histoldgica ha cambiado
de modo muy significativo en las dos ultimas décadas. La histologia -la ciencia de los
tejidos- ha dejado de ser una ciencia meramente descriptiva o como mucho funcional
para convertirse en una ciencia constructiva cuya misién consiste no solo en conocer,
cada vez mejor, la naturaleza de los distintos tejidos de nuestro cuerpo sino en
construir tejidos nuevos o constructos en el laboratorio utilizando para ello los propios
elementos bioldgicos existentes en ellos -las células madre y los factores de
crecimiento- y aquellos materiales inertes o biomateriales de distinta naturaleza que
permitan articular un sucedaneo tisular lo mas biomimético posible (Campos, 2004;

Willians, 2014).

La construccién de tejidos artificiales viables de naturaleza bioldgica
equivalentes a los tejidos y érganos corporales, objeto ultimo de la ingenieria tisular,
constituye en la medicina actual la alternativa mas importante a los problemas que
genera el trasplante en algunas localizaciones y a la propia imposibilidad de llevar a
cabo un trasplante en algunas otras. La utilizacidon de tejidos artificiales sustitutorios
no es solo importante como acto terapéutico en si mismo sino como accidn paliativa
destinada a mejorar la calidad de vida en el ambito de las grandes cirugias o cirugias en

regiones de anatomia compleja, como ocurre por ejemplo en el area de la regién



maxilofacial, que exigen el recubrimiento de importantes areas resecadas (Zhang et al.,

2010; Sierira et al., 2015).

La necesidad de desarrollar cada vez mas controles de calidad y cada vez mas
exhaustivos en estos nuevos tejidos generados por ingenieria tisular viene
determinada, ademas, en los ultimos afios, por su consideracién como medicamentos.
De acuerdo con las recientes normativas europeas y de otros paises dicha
consideracién exige una serie de controles de calidad no solo para su aprobacién sino
para su posterior fabricacidon en condiciones de calidad farmacéutica con destino a su
uso terapéutico (Directiva Europea 2003/63/EC) (Reglamento 1394/2007) (Directiva
2009/120/CE) (Cuende y lzeta, 2010, 2012, 2013).

Pero ademas de una alternativa terapéutica la construccion de tejidos
artificiales constituye una alternativa valida para la sustitucién de la experimentacion
animal en determinadas condiciones con la ventaja de poder utilizar células humanas
en los experimentos a desarrollar en los nuevos tejidos generados (Olson et al., 2011;

De Vries et al., 2015).

Por las circunstancias arriba indicadas la ingenieria tisular, en el contexto de las
terapias avanzadas, juegan un importante papel en la investigacion y el desarrollo de la
medicina del futuro y constituye una actividad industrial emergente que de acuerdo
con todos los indicadores prospectivos va a tener un gran impacto en la economia de

los préximos afios (Campos, 2013).

1.2 Composicion y estructura de los tejidos artificiales

Para la fabricacidn de tejidos artificiales mediante ingenieria tisular se
requieren tres componentes bdsicos: células con alta capacidad de proliferacién,
matrices extracelulares formadas principalmente por biomateriales y factores de
crecimiento. Las células desarrollan su actividad bioldgica en el soporte de biomaterial
utilizado como sustituto temporal o definitivo de la matriz, siendo esta ultima

importante, ya que proporciona un microambiente adecuado para la proliferacién



celular. Los factores de crecimiento son finalmente los componentes encargados de
facilitar y promover el desarrollo y maduracién del nuevo tejido. A continuacion,
describiremos muy esquemadticamente el componente celular y el formado por los
factores de crecimiento y dedicaremos una mayor extension a los biomateriales
sustitutos de la matriz extracelular que van a constituir el objeto fundamental sobre el

gue se lleva a cabo la investigacidon que se desarrolla en la presente Tesis Doctoral.

1.2.1 Células

Las células que se utilizan en ingenieria tisular para generar tejidos artificiales
han de ser células viables con una adecuada capacidad de proliferacion vy
diferenciacién que ademads deben estar libres de patdégenos y de contaminacion. En
relaciéon con su origen se distinguen tres tipos de células para su uso en ingenieria

tisular:

- Células autdlogas: son aquellas que se obtienen del propio paciente y se

caracterizan por no producir una respuesta inmunoldgica.

- Células alogénicas: proceden de otro individuo de la misma especie y generan,

en general, una respuesta inmunoldgica en el receptor.

- Células xenogénicas: son aquellas que proceden de un individuo de otra

especie generando una importante respuesta de rechazo.

Las células se clasifican ademas en relacidén con su estado de maduracién, en

células diferenciadas y células madre indiferenciadas.

Como fuente principal de células en la ingenieria tisular se utilizan células
madre. Dichas células, segun su origen pueden ser: embrionarias y adultas. De acuerdo

con su potencialidad las células madre se clasifican en distintos tipos (Fig. 1).

En relacidon con las células madre adultas se han identificado, tanto en su
estructura como en sus marcadores, la mayoria de las existentes en los distintos

tejidos corporales, desde la médula dsea, las inicialmente mejor conocidas, a las

10



localizadas en el sistema nervioso, de las que hasta hace muy poco tiempo se
desconocia incluso su existencia (Lanza, 2006; Campos, 2013). Por lo que respecta a las
células madre embrionarias no solo se han identificado y evaluado en toda su
potencialidad, como se ha sefialado previamente, sino que, como ha demostrado el
Premio Nobel Shinya Yamanaka, pueden incluso, con determinadas técnicas,
obtenerse a partir de células maduras: son las conocidas células iPS para las que se

vaticina un futuro uso terapéutico (Takahashiy Yamanaka, 2006).

Capaces de dar origen a
cualquier tipo de tejido e
incluso a un organismo
completo

[ TOTIPOTENCIALES]

Pueden generar cualquier
[ PLURIPOTENCIALES ] tejido, pero no un
organismo completo

Sdlo pueden diferenciarse
hacia ciertos tipos de
células, estan
predeterminadas

[ MULTIPOTENCIALES ]

[ UNIPOTENCIALES ];&i‘»;l)odp;usgﬁ?aoriginar un

Figura 1: Clasificacion de las células madre de acuerdo a su potencialidad diferenciativa.

En el momento presente algunas de las dreas mas importantes de investigacion
en el campo de las células madre y su aplicacién a la ingenieria tisular son la viabilidad
de las mismas y su variacién en los diferentes subcultivos, lo cual incide directamente
sobre su eficacia terapéutica (Alaminos et al., 2007a; Rodriguez-Morata et al., 2008;
Garzon et al., 2012a, 2012b; Fisher y Mauck, 2013; Martin-Piedra et al., 2013, 2014b;
Vico et al., 2015; Campos et al, 2016a); la heterogeneidad funcional segun su ubicacidon
en los distintos érganos corporales (Strioga et al., 2012); las funciones que pueden
ejercer algunos tipos de células madre, como por ejemplo la importante actividad

inmunomoduladora que poseen las células madre mesenquimales (Aggarwal y
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Pittenger, 2005); el mayor impacto terapéutico de las células madre femeninas en
relacién con las masculinas (Manukyan et al., 2011); el efecto que la criopreservacion
tiene sobre dichas células y finalmente su proliferacion y expansién en biorreactores

(Siegel et al., 2013).

1.2.2 Factores de crecimiento

La deteccion de sefiales quimicas o estimulos fisicos por parte de la célula
genera la respuesta de la misma en relacion con el medioambiente extracelular. Dicha
respuesta genera la activacién de distintos mecanismos moleculares y bioldgicos que
conducen a la divisién, la migracidn, la diferenciacion, el mantenimiento del fenotipo o
la apoptosis. La actividad coordinada de estos procesos por parte de las células que
forman un tejido conduce a la definicion estructural y funcional del mismo en un
momento temporal determinado (Campos 2004, 2013). Los factores de crecimiento
son moléculas secretadas por las células de forma enddgena o bien, son el resultado
de sefales paracrinas con células vecinas. Desde el descubrimiento del factor de
crecimiento nervioso a mediados del siglo XX el nimero de factores que inciden en la
actividad bioldgica de las células no ha dejado de incrementarse. Entre los factores
mas utilizados en ingenieria tisular destacan los vinculados a la ingenieria tisular
vascular, dsea y cartilaginosa (familias FGF, TGF, PDGF, VEGF, BMP, etc.). En el
momento presente aparte de investigarse en la identificacion de nuevos factores, y de
familias de factores en los ya conocidos, se investiga preferentemente sobre los
factores mas importantes que contribuyen al desarrollo tisular embrionario con el
objeto de poder imitar biomimeticamente su incidencia en la generacion de tejidos y
organos artificiales (Herbert y Stainier, 2011). Un campo de investigacidon que en esta
area se ha desarrollado desde hace algun tiempo es el modo de incorporar al
organismo o al constructo artificial los distintos factores necesarios para estimular el
desarrollo del constructo y/o tejidos. Los factores de crecimiento se pueden incorporar
directamente (en solucidn), en asociacién con el biomaterial (funcionalizacion) o a

través del uso de células que tienen la capacidad de elaborar y segregar en el interior
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del constructo y/o tejidos dichos factores (Boontheekul y Mooney, 2003; Shin et al.,

2003).

1.2.3 Biomateriales

El término de biomaterial se ha utilizado en biologia y medicina con un doble
sentido. Por una parte, para identificar a los materiales con origen en fuentes
bioldgicas y por otro para identificar a los materiales que se han venido empleando en
distintos protocolos terapéuticos de la medicina (Griggith, 2000). En el presente
apartado no nos ocuparemos de los primeros como tales ni de los que reciben dicha
denominacion y que son utilizados en procesos terapéuticos no vinculados a la
ingenieria tisular como son los materiales empleados en la fabricacién de prétesis u
otros protocolos fundamentalmente quirdrgicos (Beaman et al., 2006; Chiarello et al.,
2013). El objeto por tanto de este apartado es definir en que consiste un biomaterial
utilizado como sustrato estructural en ingenieria tisular, y describir sus caracteristicas
generales mas importantes, clasificar los posibles biomateriales disponibles en la
actualidad, identificar algunas de las técnicas basicas de su generacidn y describir mas
pormenorizadamente las dos técnicas que van a utilizarse para generar el desarrollo de
nuevos biomateriales, la nanoestructuracién y el entrecruzamiento en la presente

Tesis Doctoral.

1.2.3.1 Definicidn y caracteristicas de los biomateriales en ingenieria tisular

El biomaterial se define, en el dmbito de la ingenieria tisular, como el
componente del tejido artificial que actia como soporte estructural tridimensional y
funcional de las células y como agente facilitador para la accion sobre ellas de los
factores de crecimiento y sefiales moleculares, es decir, como la matriz extracelular
nativa. Las propiedades fundamentales que debe presentar un biomaterial varian de
acuerdo a su aplicacion, pero en general estos deben ser: biocompatibles, no ser
téxicos, ser quimicamente estables, poseer adecuadas propiedades fisicas y
morfoldgicas, poseer un disefio que imite al tejido nativo y estar sujeto a un proceso

de degradacién controlada (Dee et al., 2003; Cardona et al., 2011; lonescu et al., 2011;
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Daly et al.,, 2012; Scionti et al., 2014b; Carriel et al., 2014b). En este sentido la
generacion de biomateriales adecuados para la construccion de tejidos artificiales por
técnicas de ingenieria tisular constituye uno de los objetivos principales de la

Ingenieria tisular y de la medicina regenerativa.

En un tejido construido mediante ingenieria tisular el biomaterial debe tener
como actividad bdsica de promover la funcién y la viabilidad del tejido y, por tanto,
facilitar diversas funciones celulares como la adhesién, la proliferacion, la migracién y
la diferenciacion celular. Campos (2004) ha descrito que el biomaterial debe también
facilitar el desarrollo de un ambiente en el que las células puedan mantener su
fenotipo y mantener la actividad de sintesis de distintas proteinas y moléculas.
Ademads, otras caracteristicas que deben poseer los biomateriales en Ingenieria tisular
son una adecuada porosidad, una amplia superficie y una organizacién tridimensional
especifica, segun el tejido a construir. Los poros y canales son puertas de entrada que
facilitan la migracion celular y la penetracion de capilares; la amplia superficie permite
el soporte y el intercambio celular de las células que junto al biomaterial configuran el
nuevo tejido; el caracter biodegradable del biomaterial se requiere si el nuevo tejido
puede sustituir el inicial soporte constructivo por una matriz propia fruto de la
actividad sintética de sus células (Campos, 2004; Palsson y Bhatia., 2004; Carriel et al.,

201443, 2014b).

1.2.3.2 Clasificacion de los biomateriales

Los biomateriales utilizados en ingenieria tisular se clasifican en tres tipos:
sintéticos, naturales y mixtos. También se pueden clasificar en bioinertes o bioactivos,
bioestables o biodegradables y sélidos o hidrogeles (Ramakrishna et al., 2001; Pefia y

Alvarado, 2010).

Los biomateriales sintéticos pueden ser metales, ceramicas y diversos
polimeros. Dichos biomateriales permiten la posibilidad de controlar sus propiedades
fisicas, quimicas, tiempo de degradaciéon y, en gran medida, sus caracteristicas

estructurales. Sin embargo, no poseen la biocompatibilidad y biodegradabilidad de los
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biomateriales naturales, los cuales a la vez que soporte estructural facilitan diversos

procesos bioldgicos a nivel celular (Ratner, 2004, 2014).

Los biomateriales naturales son fundamentalmente de naturaleza polimérica, y
presentan propiedades similares a las de la matriz extracelular nativa. Estos
biomateriales pueden extraerse de plantas, animales, algas o pueden ser sintetizados
por microorganismos (Santos Estévez, 2013). Algunos de los mds importantes se

recogen en la tabla 1.

Dichos polimeros naturales se han utilizado para aplicaciones muy diferentes
en el campo de la ingenieria tisular debido a las distintas propiedades que poseen. En
primer lugar, a sus propiedades biomecanicas viscoelasticas; en segundo lugar, a su
capacidad de gelificacidén y de retencidén de agua; en tercer lugar a la posibilidad de ser
degradados por enzimas bioldgicos, lo que permite que dichos biomateriales sean
metabolizados mas facilmente por el organismo humano a través de mecanismos

fisiolégicos (Van Blitterswijk et al., 2008; Patterson et al., 2010).

POLIMEROS NATURALES

Origen Animal Origen Vegetal Origen Microbiano
Proteinas Polisacaridos Proteinas Polisacaridos Polisacaridos Poliésteres
Colageno
) Dextrano
Gelatina Ac. Hialurénico
Elastina ' L. Almidén . Polihidroxibutirato
L Ac. Hialurénico . Quitina
Fibrinégeno . Derivadosde  Celulosa . (PHB)
L. Quitina . Quitosano _ o
Albtimina X la soja Agarosa i Polihidroxibutiratovalerato
Quitosano ) Alginato
Seda Alginato . {PHBH)
i Proteoglicanos
Queratina

. GAGs
Tela de arafia

Tablal. Clasificacion de los polimeros naturales atendiendo a su origen
(modificado de Santos Estévez, 2013)

En ingenieria tisular los polimeros mas utilizados son los hidrogeles, que estan
constituidos por cadenas hidrofilas en los que el agua es el medio de dispersiéon
(Scionti, 2014a). Los hidrogeles pueden ser de origen proteico o de polisacaridos. Entre

los polisacaridos, destacan el quitosano, el alginato, la celulosa, la agarosa y el acido
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hialurénico, mientras que las proteinas que se utilizan con mayor frecuencia en

ingenieria tisular son el coldgeno, la fibrina y la elastina (Van Blitterswijk et al., 2008).

Varios biomateriales naturales y sintéticos como algunas proteinas,
polisacdridos y biopolimeros, aunque presentan propiedades bioldgicas adecuadas, no
poseen sin embargo un comportamiento optimo en relacién con sus propiedades
biomecanicas y su estabilidad estructural in vivo, lo que limita su potencial aplicacion a
la clinica (Scionti et al., 2014b; Reddy et al., 2015). Entre estos biomateriales se
encuentran los hidrogeles que contienen concentraciones variables de agua y que son,
en general, muy biocompatibles y, en gran medida, muy similares biomiméticamente a
la matriz extracelular tanto por su naturaleza fisico-quimica como por su capacidad
para incorporar células y permitir el flujo de nutrientes y material de desecho, gracias

al contenido de agua existente (Drury y Mooney, 2003).

1.2.3.3 Técnicas para la generacion de los biomateriales

La generacién de biomateriales esta relacionada con la composicién quimica
con la que estos estan constituidos y con un conjunto de propiedades y factores
relacionados con dichos componentes. Entre ellos son importantes la macroestructura
gue determina la geometria externa, la porosidad y la interconectividad de los poros,
los didmetros de poro y las estructuras tubulares interconectoras, la ratio
superficie/volumen y las caracteristicas de la degradacion del material, asi como, las
caracteristicas mecdnicas que queramos establecer en el biomaterial a construir
(Wiesmann y Lammers, 2009). Es evidente que desarrollar un proceso en el que estén

presentes todos estos factores resulta muy complejo y dificil de conseguir.

En lo que a los métodos concretos de fabricacion se refiere se han descrito
varios procesos de biofabricacion que van desde los mas elementales desarrollados
sobre soportes plasticos hasta los procesos quimicos y de biofabricacién mas
complejos entre los que destacan la lixiviacion, la congelacién desecacidn, el laminado
de membranas, la generacidn por inyeccién de gas, la extrusion fibrilar, la

bioimpresidn, etc. La utilizaciéon de uno u otro proceso de fabricacion dependera de los
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objetivos que queramos alcanzar en relacion con la busqueda del tejido artificial mas
biomimetico posible (Hutmacher, 2001; Liu y Ma., 2004; Wiessman y Lammers, 2009;
Sears et al., 2016).

Otro modelo para generar biomateriales aplicables a ingenieria tisular lo
constituyen las técnicas de descelularizacién tisular que permiten preservar
estructuralmente la matriz extracelular una vez eliminadas las células que contienen.
Dichos protocolos se han aplicado a distintos tejidos y drganos con resultados
variables. Aunque las ventajas son evidentes, dado que se preserva el patrdn
estructural del tejido descelularizado, la principal desventaja consiste en la
permanencia de restos celulares que no siempre son faciles de eliminar, vy
especialmente la eliminacién de los epitopos alfa-gal (importante en matrices de
origen animal), asi como el problema que supone la recelularizacién de esta matriz
descelularizada (Badylak et al., 2011, 2012; Arenas-Herrera et al., 2013; He et al., 2013;
Oliveira et al., 2013; Gonzalez-Andrades et al., 2015).

1.2.3.4 Métodos de biofabricacion

Con el objeto de mejorar las propiedades biomecanicas, quimicas y
estructurales de los biomateriales e hidrogeles utilizados en ingenieria tisular, se han
desarrollado distintos métodos fisicos y quimicos destinados a promover la interaccidn
molecular de los componentes que conforman el biomaterial. Dichos métodos de
biofabricacidon, con independencia de mejorar en mayor o menor medida las
propiedades biomecanicas deben preservar la biocompatibilidad de los nuevos tejidos
generados y por tanto sus propiedades bioldgicas. Los biomateriales constituyen, cada
vez mas, por todo ello un objetivo de creciente interés al dejar de ser interpretados
como un mero andamio de soporte celular para convertirse en un componente activo
y determinante de las propiedades funcionales de los nuevos tejidos (Rosso et al.,

2005, Castro y Mano, 2013; Rodriguez-Arco et al., 2016).

El proceso de mejora se inserta en lo que actualmente se conoce como la

biofabricacién de los tejidos artificiales. En este sentido, recientemente se han
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disefiado nuevos procesos de biofabricacidon especificos para ingenieria tisular que
permiten mejorar significativamente las propiedades de los tejidos artificiales. A este
respecto, se han utilizado moléculas de distinta naturaleza asociadas al biomaterial
(Pereira et al., 2017) o la incorporacion de particulas magnéticas (Lopez-Lopez et al.,
2015; Rodriguez-Arco et al., 2016) pero, sobre todo, se han ido desarrollando procesos
vinculados a la nanoestructuracién y el entrecruzamiento molecular (crosslinking), que

tienen por objeto mejorar las propiedades de los biomateriales.

A continuacidn, describiremos esquematicamente las bases de los dos
métodos utilizados en la Tesis Doctoral: la nanoestructuracién y la accién de distintos
agentes de entrecruzamiento de tipo quimico que han permitido alcanzar en distintos
estudios realizados resultados muy esperanzadores en lo que al disefio de
biomateriales especificos para tejido artificiales se refiere (Scionti et al., 2014b; Carriel

et al., 2015; Campos et al., 2016b).

1.2.3.4.1 Nanoestructuracion

La nanoestructuracion es un proceso fisico, basado en la aplicacidon de técnicas
de compresion plastica que fue inicialmente aplicado en hidrogeles de colageno para
incrementar su densidad y rigidez (Brown et al., 2005; Abou Neel et al., 2006; Bitar et
al., 2007). Dicho proceso induce la formacién de enlaces nanomoleculares entre las
fibras del biomaterial mediante fuerzas de deshidratacién y presién sin alterar
sustancialmente la viabilidad celular en el seno del gel (Brown et al., 2005; Hadjipanayi
et al, 2011). Estudios in vivo demuestran, asimismo, la idoneidad de Ila
nanoestructuracion como modelo de biofabricacién de tejidos artificiales para su
aplicacién a distintas soluciones terapéuticas especialmente en piel (Braziulis et al.,
2012). El modelo de nanoestructuraciéon se ha aplicado, asimismo, a otros
biomateriales como la fibrina y la fibrina-agarosa obteniéndose de igual forma
resultados muy satisfactorios en lo que a la mejora de las propiedades biomecanicas se

refiere (Haug et al., 2012; Scionti, 2014a).

18



Algunos estudios han investigado sobre los mecanismos que contribuyen al
proceso de nanoestructuracién estableciendo la importancia del flujo de
deshidratacion y los mecanismos que permiten resistir, al incrementarse las
propiedades biomecanicas, a las fuerzas de traccién, compresidon y de cizallamiento

(Serpooshan et al., 2013; Scionti et al., 2014b; Carriel et al., 2015) (Fig. 2)

et A Py

Figura 2. Esquema del proceso de nanoestructuracion o compresion pldstica. El hidrogel queda
comprendido entre membranas de filtro de nylon con un tamafio de poro de 0,22 um y se comprimen
entre un par de papeles absorbentes esteriles Whatman de 3 mm de espesor, bajo una superficie plana
de vidrio durante 3 minutos (modificada de Carriel et al., 2015).

1.2.3.4.2 Entrecruzamiento

Con respecto a los agentes quimicos de entrecruzamiento, éstos promueven la
formaciéon de nuevos enlaces moleculares entre las moléculas del biomaterial que
modifican sustancialmente las propiedades biomecdnicas y estructurales de los
mismos (Hennink y Van Nostrum, 2002; Ma et al., 2014; Gamboa-Martinez et al., 2015;
Reddy et al., 2015; Campos et al., 2016b).

Entre los agentes quimicos mas utilizados para promover un efecto
entrecruzante destaca el glutaraldehido (GA) el cual presenta una alta eficiencia, un
tiempo corto de reaccion y un bajo coste (Ramires y Milella, 2002; Wang et al., 2016).
El GA estd compuesto por dos grupos aldehido unidos por una cadena flexible de tres

atomos de carbono (Kiernan, 2008) (Fig. 3).
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Figura 3. Formula estructural del glutaraldehido (Kiernan, 2008)

En solucidn acuosa, el glutaraldehido reacciona, principalmente, con los grupos
amino libre de proteinas induciendo la formacidn de puentes de metileno (Bigi et al.,
2001; Kiernan, 2008). Por esta razén es considerado el mejor fijador para microscopia
electronica de transmision. Estas complejas interacciones moleculares estabilizan y
modifican la estructura de biomateriales proteicos, mejorando sus propiedades
biomecdnicas y estructurales (Bigi et al., 2001; Siriwardane et al., 2014). En la figura 4
se esquematiza el mecanismo de reaccion quimica propuesto para explicar la reaccién

de entrecruzamiento del glutaraldehido.

Figura. 4. Reaccion quimica de entrecruzamiento del glutaraldehido.

El glutaraldehido ha sido utilizado para estimular el entrecruzamiento en
vdlvulas bioprotésicas, pericardio bovino e hidrogeles de coldgeno (Bigi et al., 2001;

Ma et al., 2014; Reddyet al., 2015). Sin embargo, algunos trabajos han demostrado que
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el glutaraldehido puede generar efectos citotoxicos cuando se utiliza a
concentraciones superiores al 8%. Es por ello por lo que solo concentraciones por
debajo de dicho nivel podrian constituir una alternativa, potencialmente util, para
promover el entrecruzamiento en biomateriales susceptibles de ser utilizados en

ingenieria tisular (Umashankar et al., 2012; Lai et al., 2014; Reddy et al., 2015).

Otro de los agentes quimicos empleados para fomentar el entrecruzamiento es
el genipin (también denominado genipina o genipino), el cual es extraido del fruto de

Gardenia jasminoides (Yoo et al., 2011) (Fig. 5).

Figura 5. Férmula estructural del genipin (Yoo et al., 2011)

El genipin (GP), que es un glicésido iridoide cuya estructura molecular es
C11H1405 (Yoo et al., 2011), ha sido utilizado en la medicina tradicional china y como
colorante azul por las industrias alimentarias y su estructura fue descrita en la década
de 1960 (Akaoet al., 1994; Song et al., 2009). El genipin se caracteriza por presentar
una baja citotoxicidad, y se ha demostrado un incremento en las propiedades
biomecanicas de diversas matrices de valvulas cardiacas, pericardio e injertos
vasculares, generalmente tejidos descelularizados (Chang et al., 2002, 2005; Somers et
al., 2008). El genipin, por otra parte, ha sido utilizado también para estimular el
entrecruzamiento en hidrogeles de quitosan, colageno, geletina, polietilenglicol y
fibrina con resultados diversos, aunque positivos (Mi et al., 2002; Mwale et al., 2005;

Ferrettiet al., 2006; Dare et al., 2009; McGann et al., 2015).
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En relacion con su actividad como agente de entrecruzamiento el genipin se
caracteriza por reaccionar con grupos de aminas primarias, dando lugar al
entrecruzamiento molecular covalente. Sin embargo, el mecanismo de acciéon no se
conoce por el momento de una forma precisa (Song et al., 2009). En la figura 6 se
esquematiza el mecanismo de reaccidén quimica mads aceptado para explicar la reaccién

de entrecruzamiento del GP (Yoo et al., 2011).

COOCH,

NH— CH,
N\
Z° )

-0

OH

Figura 6. Mecanismo de reaccion quimica de entrecruzamiento del genipin (Yoo et al., 2011).
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1.3. Controles de calidad en ingenieria tisular

El control de calidad de los tejidos generados por ingenieria tisular exige, en la
fase de elaboracion del constructo, al menos dos niveles esenciales de evaluacion: en
primer lugar, el control de calidad de la funcion celular en su selecciéon y en su
interaccion con el biomaterial y, en segundo lugar, un control de calidad vinculado a

las propiedades biomecanicas de biomaterial objeto de posterior evaluacion in vivo.

1.3.1 Controles de calidad de la funcion celular

La determinacion de los patrones de viabilidad de las células que son
candidatas a participar o forman parte de un tejido artificial generado por ingenieria
tisular aporta una valiosa informacién sobre la proporcién de células vivas y
funcionales existentes en la poblacion estudiada. De ello se deduce que la
determinacién de la viabilidad celular constituye un marcador predictivo para el buen
funcionamiento de los futuros tejidos. Dicho de otra forma, no se podra garantizar la
funcionalidad de un tejido artificial si previamente no se garantiza la viabilidad de las
células empleadas para tal fin (Martin-Piedra, 2014a; Garzoén et al., 2012). Entre los
métodos utilizados en el laboratorio para estudiar la viabilidad y funcionalidad celular,
destaca en primer lugar el ensayo biofuncional basado en sustancias fluorescentes.
Este ensayo morfofuncional permite cuantificar la viabilidad de las células en base a la
integridad de su membrana plasmatica. Para tal fin se utilizan dos sustancias
fluorescentes, la acetometoxi-calceina y bromuro de etidio. La primera nos permite
realizar un ensayo funcional, pues es un componente permeable para la membrana
plasmatica de células viables. En el citosol de las células vivas la acetometoxi-calceina
es hidrolizada por accion esterasa y da lugar a la calceina, una sustancia que emite una
sefial fluoresecente del espectro de color verde (515 nm). El bromuro de etidio, sin
embargo, no penetra en las células viables, haciéndolo solo en caso de que las células
tengan una membrana alterada. Cuando dicho compuesto alcanza el nucleo celular se
una a la molécula de ADN aumentando su fluorescencia y emitiendo una sefial en el

espectro del rojo (617 nm).
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Otro de los métodos utilizados para determinar la viabilidad celular es el ensayo
bioquimico de actividad de deshidrogenasa mitocondriales (WST-1). Las
deshidrogenasas mitocondriales son enzimas reductoras que intervienen en la
produccién de ATP y, por tanto, la deteccidon de dichas enzimas sera un signo de
viabilidad celular con este método. Se utiliza una sal de tetrazolio soluble en agua
(WST-1) como reactivo de una reaccién de reduccién. Las deshidrogenasas de las
células viables provocan la reduccion de WST-1 dando lugar a un compuesto de
formazan soluble en agua de color amarillento. Mediante la cuantificacién de la

reaccion colorimétrica podemos determinar la viabilidad y funcidn celular.

Otro método altamente sensible es la cuantificacion del ADN presente en el
medio de cultivo. A mayor liberacion de ADN mayor sera el dafio irreversible de las
membranas y por tanto de muerte celular. El estudio del patrén morfoldgico
observado mediante MEB permite asimismo evaluar la viabilidad de las células a
utilizar en los protocolos de ingenieria tisular al determinar asimismo los distintos

signos de funcionalidad celular.

La aplicacién de estos métodos y algunos otros mas complejos, de forma
aislada o de forma combinada, a los protocolos de ingenieria tisular ha permitido
establecer el perfil de viabilidad de distintas poblaciones de células madre utilizadas
para la generacion de tejidos artificiales. En este contexto, las células endoteliales de la
cornea (Alaminos et al., 2007a), los fibroblastos de la mucosa oral (Sanchez-Quevedo
et al., 2007), las células endoteliales del cordén umbilical (Rodriguez-Morata et al.,
2008), los fibrocondrocitos de la articulacién temporomandibular humana (Garzén et
al., 2012b) o las células de la pulpa dental (Martin-Piedra et al., 2013, 2014b) han sido
recientemente investigadas determindndose la subpoblacion mads viable para su

aplicacion en la construccion de tejidos artificiales.

Pero ademads de aplicar estas técnicas para evaluar la seleccidon de células a
utilizar en los protocolos de ingenieria tisular, los métodos arriba indicados también
nos permiten evaluar con una alta precisién la viabilidad de las células que interactdan
con los biomateriales. Ello permite por tanto realizar estudios predictivos muy valiosos

para establecer la biocompatibilidad de los biomateriales susceptibles de ser utilizados
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en la generacion de nuevos tejidos artificiales (Rodriguez et al., 2008, 2011). La
evaluacién genética y epigenética de las células en contacto con biomateriales pueden
también proporcionarnos informacion sobre los efectos del biomaterial sobre el
patron gendmico. Estudios recientes prestan atencién a las modificaciones
epigenéticas, frente a las genéticas o cromosdmicas, que podrian sufrir algunas de las
células mas frecuentemente empleadas en ingenieria tisular. Estas alteraciones
epigenéticas podrian constituir uno de los principales obstaculos para la traslacién al
ambito clinico de los productos terapéuticos derivados de la ingenieria tisular (Chow et
al., 2013; Wang et al., 2013). Se postula en este sentido que la evaluacion de algunos
genes supresores tumorales como EMP3, RASSF1 y HOXA9 podrian incorporarse al
control de calidad a realizar en los nuevos tejidos (Alaminos et al., 2005; Lopez-Serra et
al.,, 2006). Aunque no constituye el objeto especifico de esta tesis determinar los
efectos de los biomateriales disefnados en la misma sobre el patrén genético y

epigenético si formara parte obligada de su continuacién en una segunda fase.

1.3.2 Caracterizacion biolégica y biomecanica de biomateriales

La caracterizacién bioldgica de los biomateriales esta relacionada con la
identificacidon en los mismos de patrones histoldgicos e histoquimicos que contribuyan
a establecer el caracter biomimético de los mismos. En este sentido la utilizacion de las
técnicas histoldgicas e histoquimicas necesarias para determinar el patrén estructural
y los componentes presentes en el seno de los constructos son fundamentales para
establecer la idoneidad del producto generado. Dicho estudio histolégico debe hacerse
a nivel de la microscopia Optica, electrénica de trasmisién y de barrido segun el
objetivo a determinar. Algunos estudios han desarrollado y adaptado distintas técnicas
histoldgicas para la investigacién microscépica de estos nuevos tejidos (Serrato et al.,
2009; Carriel et al., 2011; 2012; 2013; 2014a; 2014b; 2015). Resulta evidente que
cuando se evalla un constructo celular la investigacion genética es también necesaria
para determinar el patrdn evolutivo de la expresion génica en el curso del desarrollo y

maduracién del constructo (Alaminos et al., 2007b).
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La evaluacion de las propiedades mecanicas de los biomateriales utilizados en
ingenieria tisular constituye asimismo un proceso necesario para el desarrollo de
nuevos tejidos. El objetivo es garantizar que éstos puedan imitar y restaurar las
funciones de los érganos y tejidos nativos que van a ser reemplazados (Ratner et al.
2004). En el caso de los hidrogeles, la evaluacién biomecdanica de estos biomateriales
es especialmente necesaria, ya que la principal desventaja que tiene el uso de los
hidrogeles en ingenieria tisular es su limitacién desde el punto de visto biomecanico
(Slaughter et al., 2009). Ello se debe a que los biomateriales, para que sean
funcionalmente utiles en su actividad sustitutoria de los tejidos lesionados deben
alcanzar una cierta resistencia a los esfuerzos una vez implantados. Para analizar el
comportamiento biomecdnico de los hidrogeles que se utilizan en ingenieria tisular se
aplican técnicas fisicas que consisten en evaluar su resistencia a diferentes tipos de
esfuerzos impuestos desde el exterior (Knapp et al., 1997). Las técnicas convencionales
para evaluar la funcionalidad biomecdanica de los hidrogeles incluyen ensayos de
resistencia a esfuerzos de traccién, compresion y rotacion o cizalla (lonescu et al.,2011;
Scionti, 2014a; Carriel et al., 2015; Campos et al., 2016b). En la figura 7 se representan
las técnicas de andlisis biomecanico a las que deben someterse los biomateriales con el

objeto de determinar sus propiedades biomecdanicas (Ahearne et al., 2009).

Figura 7. Representacion esquemdtica de las técnicas de andlisis biomecdnico de: A) traccion, B)

compresion y C) rotacion o cizalla (Ahearne et al., 2009)
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1.4 Hidrogeles de fibrina-agarosa en ingenieria tisular

En el presente apartado desarrollaremos con mas detalle las caracteristicas del
hidrogel de fibrina-agarosa (HFA) recientemente utilizados en protocolos de ingenieria
tisular, dado que los experimentos que se realizan en la presente Tesis Doctoral se
llevan a cabo utilizando dicho hidrogel como sustrato de los distintos modelos de

tejidos artificiales que se pretenden elaborar.

La fibrina es un polimero biodegradable natural de cardcter proteico que se
forma a partir del fibrindgeno por accién de la trombina. La fibrina participa en el
proceso de reparacion de los tejidos nativos tras el desarrollo de una lesién vy
principalmente tras la ruptura vascular. La fibrina esta formada por largas cadenas
fibrilares muy flexibles que poseen gran resistencia mecanica (Mosesson et al., 2001).
Ademads, la fibrina puede formar grandes estructuras tridimensionales mediante la
asociacion de diferentes fibrillas de fibrina lo que confieren a las mismas una
resistencia elevada (Mosesson, 2005). Por sus caracteristicas naturales la fibrina tiene
un gran potencial en ingenieria tisular (Ahmed et al., 2008). La fibrina, sola o en
combinacidn con otros materiales, ha sido utilizada como biomaterial biolégico para la
regeneracion de tejido adiposo, éseo, cardiaco, cartilaginoso, nervioso, ocular y para la
fabricacidn de sustitutos de piel, mucosa oral, tendones y ligamentos (Alaminos et al.,
2006; Sanchez-Quevedo et al., 2007; Fisher, 2007; Ahmed et al., 2008; Garzén et al.,
2013; Carriel et al., 2013).

La agarosa, por otra parte, es un polisacarido extraido de algas de los géneros
Gellidium y Gracillaria, que tiene la capacidad de formar geles biocompatibles y
térmicamente reversibles (Stellwagen y Stellwagen, 1995). La agarosa en tal sentido ha
sido también utilizada para varias aplicaciones de ingenieria tisular, especialmente en

tejido nervioso y cartilaginoso (Mauck et al., 2006; Nisbet et al., 2008).

En los ultimos afos el grupo de investigacion de ingenieria tisular de la
Universidad de Granada, ha desarrollado a partir de ambos compuestos, la fibrina y la

agarosa, un hidrogel (Hidrogel de fibrina-agarosa —HFA-) que ha sido aplicado como
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biomaterial a distintos protocolos de ingenieria tisular para la construccidon de nuevos
tejidos artificiales como cérnea (Alaminos et al.,, 2006) , mucosa oral (Sanchez-
Quevedo et al., 2007), piel (Carriel et al., 2012), nervio periférico (Carriel et al., 2013,
2014a, 2014b, 2015) y vejiga (Jaimes-Parra et al.,, 2016) con resultados muy
satisfactorios, en lo que a sus propiedades y potencial aplicacion clinica se refiere. Los
hidrogeles se generan mezclando plasma humano y agarosa tipo VIl al 0.1% con acido
tranexamico como agente anti-fibrinolitico y cloruro de calcio como activador da la

reaccién de polimerizacidon de la fibrina.

En la tabla 2 se indican los distintos tejidos artificiales elaborados hasta el

momento presente con el hidrogel de fibrina-agarosa como biomaterial.

Tejidos Artificiales Geles Fibrina-Agarosa

Carriel et al., 2012

Piel Garzoén et al., 2013

Alaminos et al., 2006
Cornea Gonzéalez-Andrades et al., 2009
Garzén et al., 2014

Alaminos et al., 2007
Sanchez-Quevedo et al., 2007
Garzon et al., 2009; 2013

Mucosa Oral Rodriguez et al., 2012
San Martin et al., 2013
Ferndndez-Valadés et al., 2016
T nervioso Nieto-Aguilar et al., 2011
Carriel et al., 2013; 2014; 2015
Cartilago Nieto-Aguilar et al., 2011
Garcia-Martines et al., 2016
T 6560 Nieto-Aguilar et al., 2011
Liceras-Liceras et al., 2015
Vejiga Jaimes-Parra et al., 2016

Tabla 2: Tejidos artificiales elaborados con fibrina-agarosa.
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1.4.1 Estudios in vitro e in vivo

El HFA ha sido objeto de un intenso estudio preclinico con el objeto de facilitar
su traslacion a la clinica. En tal sentido en todos los modelos de tejidos generados, el
HFA ha demostrado ser biocompatible y biodegradable. Los analisis histolégicos han
demostrado que las células son capaces de proliferar, diferenciarse y promover la
regeneracion in vivo a un nivel éptimo. Los estudios histolégicos e histoquimicos
fueron realizados con microscopia dptica y electrénica de trasmisién y barrido en
distintas fases y periodos cronoldgicos. De igual modo se realizaron los estudios
genéticos y reoldgicos a los que se hacia referencia en el apartado correspondiente al
control de calidad de los tejidos artificiales. La conclusion de dichos estudios pone de
relieve la idoneidad de este tipo de hidrogel como biomaterial basico para la
elaboracién de constructos eficaces susceptibles de transferencia clinica (Alaminos et
al., 2006; Sanchez-Quevedo et al., 2007; Gonzdlez-Andrades et al., 2009; Rodriguez et
al., 2012; Carriel et al.,, 2012, 2013, 2014a, 2014b, 2015; San Martin et al., 2013;
Garzon et al., 2014; Fernandez-Valadés-Gamez et al., 2016; Jaimes-Parra et al., 2016;

Martin-Piedra et al., 2016).

1.4.2 Ensayos clinicos

El HFA tras superar la aprobacion de la Agencia Espafiola del Medicamento y
Productos sanitarios se encuentra en estos momentos en un ensayo clinico formado
parte de un producto farmacéutico denominado: “Cornea artificial humana
nanoestructurada lamelar anterior”. Ello implica que el producto ha sido fabricado
como producto de calidad farmacéutica de acuerdo con la normativa existente al
respecto. Las instalaciones y los procesos de produccion deben cumplir con las normas
de correcta fabricacién (denominadas GMP -iniciales de Good Manufcturing Practice-)
gue se exigen a los laboratorios farmacéuticos (Cuende et al., 2010, 2012). Desde el
punto de vista normativo el proceso a desarrollar y aplicar requiere lo siguiente

(Campos, 2013):
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— 12 La existencia de salas que cumplan las normas GMP para la
producciéon de medicamentos de terapia celular con acreditacion
especifica de la Agencia Espafiola de Medicamentos para cada tipo de
medicamento celular o tisular que vaya a producirse.

— 292 La autorizacién asimismo por la Agencia Espafiola de Medicamentos
de los propios medicamentos celulares y tisulares para indicaciones
clinicas concretas.

— y 32 La autorizacidn de los protocolos de ensayo clinico por los Comités
éticos de investigacion clinica de los hospitales participantes y, también,
de nuevo por la Agencia Espafiola de Medicamentos, previo informe

preceptivo de la Organizacién Nacional de Trasplante.

Es importante resefiar que el HFA, junto a las células corneales que lo
acompafian en el disefio de dicho producto, ha superado todas las etapas arriba
indicadas para su traslacidon a la clinica con independencia del resultado final del
ensayo, lo que justifica que dicho biomaterial constituya un excelente producto sobre
el que disefar mejoras y potenciar efectos que redunden en tejidos artificiales mas

biomiméticos incluso que los actualmente en desarrollo.

Por otra parte, y mediante el denominado uso compasivo el modelo de piel
artificial humana nano de HFA ha sido implantado en pacientes con quemaduras
graves (70% de la superficie corporal) sin que se haya mostrado ningun tipo de

complicacién inherente a su composicion y proceso de elaboracién (Editorial, 2016).

1.4.3 Ventajas, desventajas y aplicaciones futuras de la fibrina-agarosa

Entre las ventajas del HFA destaca su bajo coste de produccion, ¥ su elevada
biocompatibilidad y biodegradabilidad asi como su potencial aplicacion clinica como
hemos descrito en el apartado anterior. Sin embargo, aunque con la
nanoestructuracién las propiedades biomecdnicas de estos modelos mejoran
significativamente no llegan a alcanzar valores iddneos para sustituir o reparar tejidos

con propiedades de rigidez y elasticidad biomecanicas mas complejos.
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Con el objeto de mejorar las propiedades biomecanicas y estructurales de los
biomateriales elaborados con HFA para su aplicacién a algunos tejidos y érganos con
propiedades biomecanicas especificas, se han realizado diferentes estudios en dicho
biomaterial aplicando la técnica de nanoestructuracion mediante compresion plastica
(lonescu et al., 2011, Scionti et al., 2014b; Carriel et al., 2015; Garcia-Martinez et al.,
2016). Los resultados han demostrado, con el uso de esta técnica, una mejora
significativa de las propiedades biomecanicas y estructurales del HFA a la vez que
mantiene la funcion celular (Carriel et al., 2015; Garcia-Martinez et al., 2016). Su futura
aplicacion a la clinica es muy prometedora como demuestra la aprobacién por la
Agencia espafiola del Medicamento de un producto de cdrnea con HFA
nanoestructurado para un ensayo clinico y, asimismo, el uso de la piel artificial

nanoestructurada para uso compasivo.

Dada la eficacia bioldgica y la biocompatibilidad mostrada por los HFA en el
desarrollo de tejidos artificiales especialmente en aquellos a los se ha hecho referencia
con anterioridad -piel, cornea, mucosa oral, nervios periféricos, etc.-, resulta
imprescindible que su disefio alcance ademds todo el conjunto de propiedades
biomecanicas que demandan dichos drganos y que igualmente suceda con aquellos
otros tejidos y drganos que pudieran asimismo generarse por ingenieria tisular
utilizando dicho biomaterial. Investigar por tanto la aplicacion de distintos agentes
facilitadores del entrecruzamiento al biomaterial de fibrina-agarosa con el objeto de
desarrollar propiedades biomecanicas especificas para cada tejido u érgano artificial
fabricado, permitiria no solo la generacion de tejidos artificiales mas biomiméticos que
los que actualmente se generan con dicho biomaterial sino lograr un mayor grado de

eficacia terapéutica.

Es importante resefiar que la accion de agentes quimicos de entrecruzamiento
como el glutaraldehido y el genipin no han sido investigados hasta el momento en HFA
y que por tanto se desconocen los efectos potencialmente positivos sobre las
propiedades del hidrogel de dichos compuestos. Investigar los efectos de los mismos
sobre el HFA para su utilizacidn en protocolos de ingenieria tisular constituye uno de

los fines a lograr en el desarrollo de la presente Tesis Doctoral.
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Por otra parte, resulta asimismo de especial interés investigar en el biomaterial
de fibrina-agarosa la acciéon conjunta de ambas técnicas promotoras de
entrecruzamiento: la nanoestructuraciéon por compresion plastica, de eficacia ya
probada, y la aplicacién de soluciones de glutraldehido y genipin. Dicha investigacion,
objeto de estudio asimismo en la presente tesis permitira explorar la posibilidad de
nuevos modelos de biomateriales, y por tanto de tejidos artificiales, con propiedades

inéditas hasta ahora inexploradas.

La obtencion de biomateriales bioactivos y personalizados, que puedan
controlar la dimension espacio-temporal y adaptarse a un entorno vivo cambiante,
constituye, segun Williams, uno de los objetivos basicos de la ingenieria tisular de
nuestros dias (Williams, 2014). En este contexto la generacion, con métodos de
entrecruzamiento concretos (nanoestructuracion o soluciones quimicas) o combinados
(nanoestructuracién y soluciones quimicas) de biomateriales de fibrina-agarosa con
propiedades biomecanicas especificas, alta viabilidad celular y elevada
biocompatibilidad permitiria la obtencién de un rango variable de biomateriales
tisulares biomiméticos con numerosos tejidos corporales. Esta gama de posibles
sustitutos constituiria no solo un importante avance en el campo de la ingenieria
tisular, sino que podrian ser una alternativa terapéutica mucho mas efectiva para el

tratamiento de distintos tipos de lesiones.

En el desarrollo de la presente Tesis Doctoral se expondrd en primer lugar el
objetivo general y los objetivos especificos de la misma. Con posterioridad se
expondran pormenorizadamente los materiales y métodos utilizados tanto para la
generacion de dichos tejidos como para la evaluacién ex vivo de los mismos. Tras
describir los resultados, éstos se discutiran en el contexto de la bibliografia existente y

se enumeraran las conclusiones de la investigacion realizada.

32



2. OBJETIVOS
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Objetivo general:

Generar y caracterizar nuevos modelos de biomateriales y tejidos artificiales no
nanoestructurados y nanoestructurados de fibrina-agarosa mediante técnicas de
entrecruzamiento (crosslinking) utilizando distintos agentes quimicos -glutaraldehido y
genipin- con el objeto de evaluar el impacto estructural y biomecanico de los mismos y

su aplicacion en ingenieria tisular.

Objetivos especificos:

1. Elaborar nuevos modelos de biomateriales vy tejidos artificiales no
nanoestructurados y nanoestructurados de fibrina-agarosa mediante técnicas de
entrecruzamiento utilizando distintas concentraciones de los agentes quimicos

glutaraldehido y genipin.

2. Establecer con microscopia Optica y electronica de barrido los patrones
estructurales y de porosidad de los nuevos biomateriales y tejidos artificiales con el
objeto de evaluar el caracter biomimético de los mismos para su posible utilizacion en

protocolos de ingenieria tisular.

3. Establecer, mediante un andlisis reoldgico, los patrones biomecdanicos de los nuevos
biomateriales con el objeto de evaluar el caracter biomimético de los mismos para su

posible utilizacidén en protocolos de ingenieria tisular.

4. Evaluar las propiedades de biocompatibilidad ex vivo de los biomateriales generados
por ingenieria tisular mediante la utilizacién de técnicas de analisis de viabilidad celular

de caracter morfoldgico, biofuncional y bioquimico.

5. Seleccionar el proceso de biofabricacién que resulte en biomateriales y tejidos
artificiales de propiedades estructurales, reolégicas y de viabilidad celular idéneas para

protocolos especificos de ingenieria tisular.
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3. METODOLOGIA
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En este apartado se describe en primer lugar el proceso de elaboracion de los
constructos tisulares de fibrina-agarosa con y sin nanoestructuracién y, en ambos
casos, con o sin la accién entrecruzamiento de los agentes quimicos glutaraldehido y
genipin. Con posterioridad se describen los distintos métodos y técnicas con las que se
identifican por un lado las caracteristicas morfoldgicas y estructurales de los distintos
modelos de constructos elaborados y se evallan por otro las distintas propiedades

biomecanicas y de biocompatibilidad que presentan.

3.1 Generacion de hidrogeles de fibrina-agarosa (HFA)

Para la elaboracion de 30 mL de los constructos de fibrina-agarosa no
nanoestructurados (HFA) al 0,1%, se afiadieron 22,8mL de plasma sanguineo humano,
procedente de donantes sanos de sangre humana suministrados de acuerdo con la
normativa existente por el CRTSBT (Centro Regional de Transfusiéon Sanguinea y Banco
de Tejidos de Granada Almeria), a 2,25 mL de PBS (Alaminos et al., 2006; Sanchez-
Quevedo et al., 2007; Garzén et al., 2009; Carriel et al.,, 2012, 2015). Para evitar la
fibrindlisis espontanea de la fibrina, se afiaden 450 pL de acido tranexamico
(Amchafibrin®, FidesEcofarma, Valencia, Espafa). La reaccién de coagulacion de la
fibrina se precipita finalmente mediante la adicion de 3 mL de Cl,Ca 0,025 mM a la
mezcla anterior. A continuacién, se afiade 1,5 mL de agarosa tipo VII al 2% (Sigma-
Aldrich, Steinheim, Alemania) disuelta en PBS, previamente calentada hasta alcanzar el
punto de fusion. La solucidn resultante se mezcla cuidadosamente y se distribuye en
placas de 6 pocillos (3,5 cm de didmetro y 0,5 cm de espesor), colocando 5 mL de
solucién en cada uno de ellos. Los HFA se dejaron gelificar (polimerizacion) a 37°C

durante 2h.
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3.2 Nanoestructuracion de hidrogeles de fibrina-agarosa (NHFA)

Para elaborar los constructos de fibrina-agarosa nanoestructurados (NHFA), de
acuerdo con las pautas previamente descritas (lonescu et al., 2011, Scionti et al, 2014b
y Carriel et al., 2015) los constructos fueron cuidadosamente extraidos de cada pocillo
con la ayuda de una espatula de plastico flexible (Corning Microspatulaith V-
shapedScoop/rounded Blade, Estéril), y colocados sobre la superficie de una placa de
Petri de 6 cm de didmetro donde se secaron con papel absorbente para extraer el
liqguido sobrante alrededor del constructo. Posteriormente los hidrogeles de fibrina-
agarosa fueron sometidos a un proceso de compresion pldstica (nanoestructuracion).
Para ello, se colocaron las muestras entre un par de membranas de filtro de nylon con
un tamafo de poro de 0,22 um (Merck - Millipore, Darmstadt, Alemania) y se
comprimieron entre un par de papeles absorbentes estériles Whatman de 3 mm de
espesor, bajo una superficie plana de vidrio durante 3 minutos. La presién mecanica
aplicada fue uniforme (500 g distribuidos homogéneamente que corresponden a una
presidn mecdnica de 5100 Pa), obteniéndose una pelicula o membrana de fibrina-
agarosa nanoestructurada de alta densidad de app 50-60 um de espesor. Se utilizé un
microscopio Optico Nikon E9Qi. Para determinar el espesor de las muestras. Para ello,
se colocd cada muestra en un portaobjetos, se enfocaron las superficies de la muestra
y del portaobjetos, y se determind la diferencia en el enfoque del eje Z entre las dos
posiciones (Scionti et al., 2014b). La direcciéon de nanoestructuracion coincidié con el

eje principal de los HFA (Fig. 2).

3.3 Entrecruzamiento en hidrogeles de fibrina-agarosa e hidrogeles de fibrina-

agarosa nanoestructurados mediante los agentes quimicos glutaraldehido y genipin

Para mejorar las propiedades estructurales y biomecanicas de los HFA y NHFA,
los constructos fueron sometidos a la técnica de entrecruzamiento con glutaraldehido
al 0,25% y 0,5% (p/v) diluido en solucién tampén fosfato (STF) (0,1 M, pH 7,2-7,4) y
genipin al 0,25%, y 0,5% (p/v) diluido en STF 0,1M y PH 7,2-7,4) basados en articulos

previos.
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Para realizar el entrecruzamiento con glutaraldehido los constructos se
sumergieron en 5 mL de solucién de glutaraldehido al 0,25 y 0,5% durante 72h a
temperatura ambiente y luego se lavaron varias veces con PBS suplementado con
antibiotico al 5% (Sigma Aldrich, Alemania) durante 24h. Para realizar el
entrecruzamiento con genipin, los constructos se sumergieron en 5 mL de cada
solucion de genipin durante 72h a 372C y a continuacion se aclararon varias veces con

PBS durante 24h.

En el presente trabajo se establecieron cuatro grupos experimentales para el
glutaraldehido y genipin. Estos grupos se detallan en la tabla 3. Asimismo en ambos
casos se han utilizado 2 controles sin del proceso de entrecruzamiento (CTR-HFA, CTR-

NHFA).

GA GP
HFA-GA 0,25% HFA-GP 0,25%
HFA-GA 0,5% HFA-GP 0,5%
NHFA-GA 0,25% NHFA-GP 0,25%
NHFA-GA 0,5% NHFA-GP 0,5%

Tabla 3: Grupos experimentales sometidos al entrecruzamiento con glutaraldehido y genipin.

Tanto los grupos experimentales (glutaraldehido y genipin) como los grupos

controles fueron evaluados por triplicado (n = 3 cada uno).
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3.4 Evaluacién por microscépica dptica y electronica de barrido (MEB) del efecto del
entrecruzamiento quimico en los hidrogeles de fibrina-agarosa e hidrogeles de

fibrina-agarosa nanoestructurados.

Para el analisis por microscopia éptica los constructos (HFA Y NHFA) sometidos
a entrecruzamiento con GA y GP y los grupos controles fueron fijados en una solucién
de formalina al 10% en PBS 0,1M durante 24h a temperatura ambiente.
Posteriormente las muestras fueron deshidratadas, incluidas en parafina y cortadas a 5
um de espesor. Las secciones fueron desparafinadas, hidratadas y finalmente tefidas
con eosina para su observacién por microscopia de luz y fluorescencia (Carriel et al.,
2015). Todas las secciones fueron examinadas en un microscopio de fluorescencia
Nikon Eclipse 90i Fluorescencia y en microscopio de luz. Las imagenes fueron captadas
con una camara digital Nikon DXM 1200 con el software NIS Elements (Nikon, Tokio,

Japon).

Para el estudio por MEB los constructos de los distintos grupos fueron lavados
con agua destilada, durante algunos segundos y secados sobre papel de filtro. A
continuacion, fueron congelados mediante inmersidn rapida en nitrégeno liquido y
posteriormente criodesecados durante 17h en un sistema de alto vacio (Emitech,
Walford,UK), con el objeto de extraer el agua de las muestras por sublimacién. Las
muestras permanecieron en la camara del criodesecador hasta recuperar lentamente
la temperatura ambiental para evitar la condensacion del vapor de agua atmosférico
sobre su superficie. Por ultimo, las muestras fueron montadas sobre portamuestras de
grafito y recubiertas con oro durante 30 segundos, en una unidad de recubrimiento
(sputteringEmitech K775 Watford, UK) empleandose argén (P=10" mbar), para facilitar
el barrido del haz de electrones durante su observacién microscépica. El analisis
microscopico se realizd en un microscopio electronico de barrido ambiental PHILIPS

Quanta 200 (FEI Europa, Eindhoven, Netherlands).
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3.5 Andlisis cuantitativo de la porosidad

Para determinar la porosidad en los biomateriales con GA y GP, 6 imagenes
obtenidas mediante MEB, de cada uno de los grupos anteriormente indicados, se
analizaron mediante la funcion umbral (threshold) del software Imagel (National
Institutes of Healht EE.UU.) siguiendo una metodologia descrita previamente (Carriel
et al.,, 2013, y 2014a). En concreto se determind automdaticamente el porcentaje de
area libre entre las fibras del biomaterial o la fraccidn de area y se calcul6 el valor de la
densidad de fibras mediante la utilizacién del NIS Elements software. Finalmente, los
valores medios con su desviacién estandar (SD) fueron calculados para cada variable

en los grupos experimentales y grupos control.

3.6 Caracterizacion reologica

Las propiedades mecanicas de las muestras de tejidos se midieron, a las 24
horas de su preparacidén a 372C, con un redmetro de esfuerzo controlado de la marca
Haake MARS IIl (Thermo Fisher Scientific, USA). La geometria de medida empleada fue
la de placas paralelas, que consistia en dos discos con un diametro de 3.5 cm, dénde la
superficie en contacto con la muestra presentaba rugosidad para evitar fendmenos de
deslizamiento en superficie. La gelificacidon de las muestras de tejido se habia realizado
en placas de cultivo de 6 pocillos con un diametro de 3.5 cm, igual que el de las placas

del redmetro.

El procedimiento seguido fue el siguiente; se situa la muestra de tejido sobre la
placa inferior del reémetro, y poco a poco se va acercando el plato superior hasta que
la fuerza normal es ligeramente superior a 0 N (0.05 N aprox.). La distancia entre las
dos placas del sistema de medida para la que se alcanzé dicho valor de fuerza normal
varié de una muestra a otra, encontrandose para los geles no nanoestructurados entre

2.5-5.8 mmy para los geles nanoestructurados entre 50-400 um.

La consistencia mecanica de los hidrogeles generados se evalud tanto en

régimen estacionario como en régimen dinamico, siguiendo los siguientes protocolos:
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Estado estacionario. En este tipo de ensayo, la muestra se somete a una rampa de
esfuerzos de corte, midiéndose para cada valor el esfuerzo de corte necesario para
mantener la deformacidn en estado estacionario. En los experimentos realizados, se
mantuvo cada valor de deformacidén aplicada durante 10s. Este proceso se repitio para
valores crecientes de deformacion (rampa de deformacién) hasta alcanzarse la zona de
dependencia esfuerzo-deformacion no lineal. Una dependencia tipica del esfuerzo con
la deformacion de cizalla para este tipo de experimentos se muestra en la figura 8.
Como se puede observar, a bajos valores de la deformacién existe una dependencia
aproximadamente lineal del esfuerzo con la deformacidén. A medida que aumenta la
deformacion aplicada, la linealidad comienza a perderse, tomando la curva una forma
concava, que indica que la deformacién sucesiva del material es mas facil a medida
gue este se encuentra mas deformado, es decir, los incrementos de esfuerzo para igual
incremento de deformacién son menores a medida que aumenta la deformacién. Se
trata del comportamiento tipico de los materiales elasticos reales. La consistencia de
un material en régimen estacionario suele cuantificarse con el valor de su médulo de
rigidez, que es la pendiente de la zona lineal en las curvas esfuerzo de corte vs.

deformacion de corte.

Estado dinamico. En este tipo de ensayos, la muestra se somete a un esfuerzo de corte
oscilatorio de frecuencia y amplitud dadas y se mide el esfuerzo de corte resultante.
Habitualmente se aplican esfuerzos oscilatorios sinusoidales y, dentro de la llamada
zonal viscoelastica lineal, el esfuerzo resultante es también sinusoidal, de la misma
frecuencia que la deformacidn, pero desfasado respecto de ella (Macosko, 1994). Bajo
estas condiciones se puede descomponer el esfuerzo en la suma de la parte en fase
con la deformacion y la parte en oposicion de fase con la misma. De este modo, se
pueden definir los médulos viscoelasticos, G’ (mddulo eldstico) y G” (mddulo viscoso),
de la siguiente forma: siendo G’ el cociente entre la amplitud de la parte del esfuerzo
en fase con la deformacion y la amplitud de la misma, y G” el cociente entre la
amplitud de la parte del esfuerzo en oposicion de fase con la deformacion y la
amplitud de esta. Dentro de la zona viscoelastica lineal (ZVL), G’ cuantifica la respuesta

eldstica del material, mientras que G” su respuesta viscosa. Para la caracterizacion del
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estado dindmico realizamos dos tipos de ensayos, barridos de amplitud de

deformacion a frecuencia constante y barridos de frecuencia a amplitud constante.

16
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104 -

Esfuerzo de corte (Pa)
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Deformacion de corte (adimensional)

Figura 8. Tipica dependencia del esfuerzo de corte en funcion de la deformacion de corte para

los hidrogeles preparados.

Barrido en amplitud a frecuencia constante. Durante este ensayo, la muestra se
sometio a una deformacion de corte de amplitud creciente, manteniéndose constante
la frecuencia, e igual a 1 Hz. Para cada valor de amplitud se realizaron 5 ciclos de
oscilacion, tomandose la media de los tres ultimos ciclos, descartandose los 2 primeros
para eliminar los transitorios. Una dependencia tipica de G’ y G” en estos
experimentos se muestra en la figura 9. Como se puede observar, tanto G’ como G”
presentan un valor inicial (bajos valores de amplitud de deformacion)
aproximadamente independiente de la amplitud de deformacion, disminuyendo G’
rapidamente para valores de amplitud de deformacién superiores a aprox. 0.01. Esta
brusca disminuciéon de G’ marca el inicio la pérdida de linealidad del material. Es
habitual caracterizar la respuesta viscoeldstica de un material a partir de los valores de
G’ y G” correspondientes a la ZVL (zona plana). Téngase en cuenta que los materiales

marcadamente elasticos (por ejemplo, piel, elastémeros y caucho) presentan valores
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de G’ muy superiores a los de G” en la ZVL, mientras que los materiales de caracter
marcadamente liquido (aceites, grasas, disoluciones acuosas, sangre, etc.) presentan
valores superiores de G” a G’ en la ZVL. Las muestras de la presente invencion
presentan todas ellas un caracter marcadamente eldstico, con valores de G’ muy

superiores a los de G”.
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Amplitud de deformacién (adimensional)

Figura 9. Tipica dependencia de los mddulos viscoeldsticos con la amplitud de deformacion para medidas

en régimen dindmico (oscilaciones sinusoidales de frecuencia igual a 1 Hz).

Barrido de frecuencia a amplitud constante. En estos ensayos en régimen dinamico,
se somete el material a esfuerzos oscilatorios de amplitud constante (perteneciente a
la ZVL) y frecuencia variable. Para cada valor de amplitud se realizaron 5 ciclos de
oscilacion, tomandose la media de los tres ultimos ciclos, descartandose los 2 primeros
para eliminar los transitorios. Una dependencia tipica de las tendencias obtenidas se
muestra en la figura 10. Como se puede observar en dicha figura, G’ y G’ presentan
una tendencia ligeramente ascendente a medida que la frecuencia de oscilacién
aumenta, siendo G’ muy superior a G” en todo el rango de valores. Esta tendencia es
tipica de materiales poliméricos con un elevado entrecruzamiento (Macosko, 1994).

Notese, ademas, que G” presenta una marcada tendencia decreciente a elevados
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valores de la frecuencia, que parece ser tipica de tejidos biolégicos humanos

(Rodriguez et al., 2013).
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Figura 10. Tipica dependencia de los mddulos viscoeldsticos con la frecuencia de deformacion para
medidas en régimen dindmico (oscilaciones sinusoidales de frecuencia amplitud perteneciente a la zona

viscoeldstica lineal).

Todos los ensayos mencionados se efectuaron con diferentes alicuotas de cada
tipo de muestra. Los resultados que se describen a continuacion siempre

corresponden a los valores medios obtenidos con al menos 3 alicuotas diferentes.

Para el analisis cuantitativo y estadistico, se analizaron en los geles tratados con
genipin y GA tres constructos de cada grupo (n = 3). Asimismo, los ensayos reolégicos
(G, G' y G") se llevaron a cabo tres veces en cada constructo, por lo que los valores
cuantitativos incluidos en la seccién de resultados son siempre la media de tres

pruebas x tres construcciones (n = 9).
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3.7 Biocompatibilidad ex vivo

Para determinar la biocompatibilidad ex vivo de los distintos tipos de
constructos generados se utilizaron fibroblastos de piel humana. Estas células fueron
previamente obtenidas de biopsias de piel de donantes sanos. Para determinar la
biocompatibilidad, las células fueron subcultivadas en la superficie de cada constructo
y se determind la viabilidad transcurridas 48h utilizando los siguientes ensayos de

viabilidad

- Generacidn de cultivos primarios de fibroblastos humanos

- Ensayo de viabilidad celular Live / Dead® (Kit Viabilidad / Citotoxicidad
Molecular Sondas, Eugene, Oregon, EE.UU.)

- Evaluacién de la interaccion célula-biomaterial por MEB

- Determinacion de la actividad de deshidrogenasas mitocondriales (WST-1)

- Cuantificacion de ADN.

A continuacidn, se describe el protocolo de las distintas técnicas realizadas:

3.7.1 Generacion de cultivos primarios de fibroblastos humanos

Para la realizacion de la presente Tesis Doctoral, se han utilizado pequefas
biopsias (tamafio medio 2x2x2 mm) de piel humana sana procedentes de pacientes
sometidos a cirugia menor en el departamento de dermatologia del Complejo
hospitalario de la Universidad de Granada. Una vez obtenidas las muestras, estas
fueron introducidas inmediatamente en medio de transporte estéril constituido por
medio de Eagle modificado por Dulbecco (DMEM) (Sigma-Aldrich, Company, Ltd, UK)
suplementado con antibidticos (500 U/mL de penicilina G y 500 pg/mL de
estreptomicina) y antimicéticos (1.25 pg/mL de anfotericina B) (Sigma-Aldrich,

Company, Ltd, UK) para evitar una eventual contaminacion de la muestra.

Transcurrido el periodo de transporte, todas las muestras fueron lavadas 3
veces en una solucion estéril de PBS suplementado con antibiéticos (500 U/mL, 500

ug/mL y 1.25 ug/mL, respectivamente) para eliminar todos los restos de sangre,
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fibrina, grasa o materiales extrafios que pudieran encontrarse adheridos a las
muestras. Para llevar a cabo la digestién de la matriz extracelular de la dermis y
conseguir la separacion de los fibroblastos, las muestras fueron inmersas a 372C en
una solucién estéril de colagenasa tipo | de Clostridium hystoliticum (Gibco BRL Life
Technologies Ref. 17100-017, Karlsruhe, Alemania) al 2% en medio de cultivo DMEM
durante 10-12 horas. Esta solucidon es capaz de digerir el coldgeno de la dermis y
liberar los fibroblastos. Una vez transcurrido este tiempo, se procedid a retirar el
epitelio no digerido de la piel. Para la obtencién de cultivos primarios de fibroblastos,
se centrifugd a 1.000 rpm durante 10 minutos la solucién de digestion que contenia los
fibroblastos disgregados de la dermis recogiéndose el pellet celular correspondiente a
los fibroblastos en frascos de cultivo de 15 cm? de superficie. Como medio de cultivo,
se utilizdé DMEM rico en glucosa (Sigma-Aldrich Ref. D5796) suplementado con
antibidticos-antimicéticos (100 U/mL de penicilina G, 100 ug/mL de estreptomicina y
0,25 pg/mL de anfotericina B; Sigma-Aldrich Ref. A5955) y suero bovino fetal (SBF)
(Sigma-Aldrich Ref. F9665) al 10%. En todos los casos, las células fueron incubadas a
37°C con un 5% de diéxido de carbono, en condiciones estandar de cultivo celular. Los

medios de cultivo fueron renovados cada tres dias.

3.7.2 Ensayo de viabilidad celular Live/Dead

Este ensayo permite cuantificar la viabilidad de las células evaluando la
integridad de su membrana plasmética. Para la realizacién del ensayo se cultivaron 10*
células 48h en la superficie de cada uno de los constructos generados sin
nanoestructuracién y con o sin la accion de los agentes quimicos de entrecruzamiento
glutaraldehido y genipin. A continuacidn, se lavaron en PBS, 3 veces (5 min cada uno) y
se incubaron en una disolucion de acetometoxi-calceina y compuesto de etidio
durante 30 minutos. Los constructos fueron lavados en PBS e inmediatamente después
se analizaron con un microscopio de fluorescencia Nikon Eclipse Ti-U (Nikon
Instruments Inc, NY, USA) y microscopio de luz invertida Microscopio (Nikon) equipado

con una camara digital Nikon DXM1200c (Nikon, Tokio, Japdn). Las longitudes de onda
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de excitacion de los fluorocromos fueron 494 nm para la calceina y 528 nm para

bromuro de etidio, respectivamente.

Como control positivo se utilizaron células cultivadas en porta objetos para
cultivo celular o chambers slides (2D Control positivo). Como control negativo (control
negativo 2D) las células fueron tratadas con Tritén X-100 al 2%. El ensayo se realizé por
triplicado y siguiendo las recomendaciones del fabricante y estudios previos (Campos

et al., 2016a, 2016b; Garcia-Martinez et al., 2016).

3.7.3 Evaluacion de la interaccion célula-biomaterial por MEB

Para determinar el patron morfo-estructural de las células depositadas sobre
los distintos tipos de constructos estos se fijan en glutaraldehido al 2,5% en buffer
cacodilato y se post-fijan en tetréxido de osmio al 1% durante 90 minutos. Tras la
fijacion las muestras se deshidratan en concentraciones crecientes de acetona y
sometidas a desecacién con punto critico, montadas en soportes de aluminio y
recubiertas de oro de acuerdo con las técnicas establecidas al respecto (Carriel et al.,
2015; Sanchez-Quevedo et al., 2007)). Las muestras se observaron en un microscopio

ambiental FEI Quanta 200 SEM (FEI Europe, Eindhoven, Netherlands).

3.7.4 Determinacion de la actividad de deshidrogenasas mitocondriales (WST-1)

El ensayo de WST-1 se realizd siguiendo las recomendaciones de fabricacién y
los protocolos descritos anteriormente (Garzon et al., 2012a, Martin-Piedra et al.,
2014). Para ello se utilizaron placas de 96 pocillos (Iwaki, Japan) en las cuales se
sembraron 5 x 10* células en la superficie de los constructos; después de 48 h se retird
el medio, se lavaron en PBS y fueron incubados con la solucién de trabajo (100pl de sal
de tetrazolio soluble en agua, WST-1) como reactivo de una reaccion de reduccion,
durante 4 a 372C. Para cuantificar la observancia en cada pocillo, usando siempre dos
longitudes de onda predeterminadas: 450 nm y 690 nm, se us6 un lector de placas

(UVM 340, Asys, Cambridge, UK). Como control negativo, los constructos con células
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cultivadas en la parte superior de los mismos, se incubaron con solucion de tritén X-
100 al 2% durante 10 min, lo que induce un dafo rapido e irreversible y la muerte de

las células. Estos ensayos se realizaron en triplicado.

3.7.5 Cuantificacion de la liberacion de ADN

Con el fin de evaluar cuantitativamente la permeabilidad de la membrana
celular, se cuantificé el ADN liberado usando un Espectrofotometro UV-Vis Nano Drop
2000 (Thermo Fisher Scientific Inc.) (Rodriguez-Arco et al., 2016; Campos et al., 2016b).
Tras 48 h después del cultivo, de las células sobre la superficie de los constructos, el
sobrenadante del medio de cultivo se coloco en tubos Eppendorf para la cuantificacidon
del ADN. Para este analisis se utilizaron cuatro constructos de cada modalidad y se
realizaron tres cuantificaciones de ADN en cada una de ellas (n = 12 en cada una).
Como grupo control negativo se utilizaron las células incubadas con triton x-100 al 2%
durante 10 min, induciéndose una liberaciéon elevada de ADN debido al dafio

irreversible de las membranas plasmaticas y nucleares.

3.8 Andlisis cuantitativo y estadistico

Para determinar diferencias estadisticamente significativas entre las diferentes
condiciones experimentales y los controles, todas las variables fueron sometidas
primero a la prueba de Shapiro-Wilk para contrastar la normalidad. En este sentido se
utilizé la prueba t de Student para variables de distribucién normal con el objeto de
comparar los resultados de la fraccién de area (porosidad) y densidad de fibras entre
los grupos. La prueba de Mann-Whitney fue utilizada para comparar las variables no-
paramétricas como los resultados de los ensayos WST-1, y liberacién de ADN, asi como
las propiedades reoldgicas (mddulos G, G' y G”). La prueba de correlacidn de Kendall se
utilizé para determinar la significacion estadistica y las correlaciones positivas o
negativas entre los valores de WST-1 y ADN. Para comparar los resultados de los
distintos modelos tisulares se utilizé la prueba de Mann-Whitney tras la normalizacion

de las medias. Todos los datos fueron analizados con SPSS 16.00 y valores p<0.05
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fueron considerados estadisticamente significativos, excepto para las comparaciones

globales de valores normalizados en las que se aplicé la correccidn de Bonferroni.
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4. RESULTADOS
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Una vez aplicada la metodologia descrita en capitulo correspondiente para la
elaboracidn de los constructos artificiales y sometidos estos a la accién de los agentes
quimicos de entrecruzamiento, glutaraldehido y genipin, y una vez evaluados los
mismos con las distintas técnicas descritas asimismo en dicho capitulo, procedemos en
la presente Tesis Doctoral a exponer los resultados obtenidos subdividiendo los
mismos en tres grandes apartados: los resultados obtenidos en la generacidn de los
constructos de HFA y NHFA sometidos a la accidén del glutaraldehido, los resultados
obtenidos en idénticos constructos tras la accidon del genipin y las comparaciones de
los resultados obtenidos en los dos anteriores apartados. En los dos primeros
apartados se describen el andlisis estructural de dichos constructos, incluidos sus
patrones de porosidad, el andlisis reoldgico y el analisis de biocompatibilidad ex vivo.
Los resultados seran comparados en cada apartado con constructos de fibrina-agarosa
controles no tratados con los agentes quimicos utilizados para el entrecruzamiento. En
el tercer apartado, se establecen las comparaciones existentes entre todos los grupos

experimentales.

4.1 Resultados del efecto del entrecruzamiento con glutaraldehido en los HFA y

NHFA

4.1.1 Analisis estructural

El analisis histolégico utilizando la tincidn con eosina y la microscopia de
fluorescencia puso de relieve que tanto en los constructos control, como aquellos que
fueron sometidos a entrecruzamiento existe un patrén fibrilar variable que delimita un
alto nivel de porosidad.

El analisis histologico con microscopia de barrido permite definir con mayor
claridad el patrén fibrilar y de porosidad en cada uno de los grupos de estudio y
realizar un andlisis morfométrico de la fraccién de area (porosidad) y la densidad

fibrilar (Fig. 11).
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GA 0,25

GAO0,5

Figura 11. Imdgenes de microscopia electrénica de barrido de los geles no nanoestructurados (HFA) y
nanoestructurados (NHFA). CTR: controles no sometidos a entrecruzamiento; GA 0,25: biomateriales
sometidos a la accion del entrecruzamiento con glutaraldehido 0,25%; GA 0,5: biomateriales
sometidos a la accion del entrecruzamiento con glutaraldehido 0,5% Escala = 20 um.
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Los resultados en este sentido ponen de relieve que los HFA y NHFA sometidos
a entrecruzamiento con glutaraldehido muestran cambios estructurales significativos

en relacion con los CTR-HFA y CTR-NHFA.

El analisis cuantitativo realizado sobre la porosidad -fraccién de area- muestra
que el glutaraldehido induce una disminucién significativa de dicha porosidad en los
constructos HFA (p<0,05) (tabla 4), especialmente en el grupo HFA-GA 0,5. Sin
embargo, las diferencias entre HFA-GA 0,25 y HFA-GA 0,5 no fueron estadisticamente
significativas (p= 0,244) (tabla 4).

El analisis cuantitativo de los constructos nanoestructurados muestra
diferencias significativas entre los constructos control CTR-NHFA y los constructos
sometidos a entrecruzamiento con glutaraldehido (p< 0,05). En los constructos CTR-
NHFA y NHFA-GA 0,25, la porosidad fue significativamente mayor (p<0,05) que la
existente en el grupo NHFA-GA 0,5 (tabla 4). La mayor porosidad se observé en
cualquier caso en el grupo control CTR-HFA en comparacién con la observada en los
demas grupos, y estas diferencias fueron estadisticamente significativas (p<0,05) (tabla
4), El grupo NHFA-GA 0,5 presentd por el contrario uno de los valores mas bajos de

fraccion de area (p<0,05).

El analisis cuantitativo de la densidad de fibras, fue superior después de la
nanoestructuracién y la aplicacién del glutaraldehido en ambas concentraciones 0,25%
y 0,5% en comparacién con los constructos no nanoestructurados. Todas las
diferencias entre todos los grupos fueron estadisticamente significativas (p<0,05)

(tabla 4).

Finalmente, las diferencias entre los constructos HFA y NHFA con
entrecruzamiento y NHFA con entrecruzamiento y constructos control CTR—HFA fueron
estadisticamente significativas (p<0,05). Sin embargo, no fueron estadisticamente
significativas para la comparaciéon entre HFA con entrecruzamiento y constructos

control CTR-NHFA (P> 0,05) (tabla 4).
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GRUPO CONTROL GRUPO GA-0,25% GRUPO GA-0,5%

HFA NHFA HFA NHFA HFA NHFA

% FRACCION DE AREA

+ + + + + +
(POROSIDAD) 65.27+5.23 | 48.61+3.70 | 57.54+8.46 | 53.85+4.37 | 54.48+2.66 | 40.49+6.42

a a,b,e a, b, d a,b a,b

DENSIDAD DE FIBRAS

(%) 34.73+5.22 | 51.39+3.69 | 42.45+8.45 | 48.39+9.42 | 4551+2.66 | 59.51+6.42

a a, b a, d a, b a,b,e

Tabla 4. Resultados cuantitativos y estadisticos de la porosidad de los biomateriales. La fraccion de drea
y la densidad de fibras de HFA, NHFA y constructos sometidos a los agentes de entrecruzamiento se
muestran como media + desviacion estdndar. La comparacion entre los grupos se llevé a cabo mediante
el uso de la prueba T de Student para la fraccion de drea y la densidad de fibras.

a = Indica diferencias estadisticamente significativas de todos los grupos frente a HFA.

b = Indica diferencias estadisticamente significativas de todos los grupos vs. NHFA.

¢ = Indica diferencias estadisticamente significativas entre HFA-GA 0,25 vs. HFA-GA 0,5.

d = Indica diferencias estadisticamente significativas entre NHFA-GA 0,25 vs. NHFA-GA 0,5.
e = Indica diferencias estadisticamente significativas entre HFA-GA 0,25 vs. NHFA-GA 0,5.

f =Indica diferencias estadisticamente significativas entre HFA-GA 0,5 vs. NHFA-GA 0,25.

4.1.2 Andlisis reoloégico

A continuacién, pasamos a comentar los resultados obtenidos para el estado
estacionario y el estado dinamico de los constructos generados en esta Tesis Doctoral

tras ser sometidos a la accion del glutaraldehido.

Estado estacionario:

En la figura 12, podemos ver representado los valores del mdédulo de rigidez
dentro de la zona viscoeldstica lineal para las distintas concentraciones del
glutaraldehido utilizadas. Como se observa en la imagen podemos ver que el mdédulo
de rigidez aumenta a medida que aumenta la concentracion del agente de
entrecruzamiento utilizado tanto para los constructos no nanoestructurados como

para los constructos nanoestructurados.
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Figura 12: Valor del mddulo de rigidez de los constructos preparados (no nanoestructurados -

HFA-y nanoestructurados -NHFA-) en funcion de la concentracion de glutaraldehido.

En este sentido, la determinacion del mdédulo de rigidez (G) de los controles
(HFA y NHFA) y de los constructos sometidos a los agentes de entrecruzamiento,
mostraron valores significativamente mayores que para los controles, especialmente
en el grupo de GA 0,5 (Fig. 12, tabla 5). Ademas, cuando comparamos los valores del
modulo de rigidez entre ambos controles (HFA y NHFA) y entre los grupos de
entrecruzamiento, las diferencias fueron estadisticamente significativas (p<0.05) (Fig.

12, tabla 5).
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Estado dinamico:

Con los barridos de amplitud y de frecuencia obtenidos para todos los
materiales estudiados, se obtuvieron los valores de los mddulos elasticos y viscoso,
correspondientes con una frecuencia de 1 Hz y a una amplitud de un 1%, en funcidn de

la concentracién de agente de entrecruzamiento utilizada.

Como podemos ver en las figuras 13 y 14, correspondientes al mdédulo elastico
y al médulo viscoso respectivamente, se observa una tendencia ascendente de estos

modulos a medida que aumentamos la concentracion del agente de entrecruzamiento.

El andlisis estadistico de los moddulos eldsticos y viscoso (G y G”
respectivamente) muestran diferencias significativas (p<0.05) entre HFA vs NHFA (Fig.
13-14 y tabla 5). Al mismo tiempo, los constructos nanoestructurados sometidos a los
agentes de entrecruzamiento mostraron valores significativamente mayores de G’ y G”
que los constructos no nanoestructurados sometidos a los agentes entrecruzamiento

(Fig. 13-14 y tabla 5).
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Figura 13. Valor del mddulo eldstico correspondiente a la zona viscoeldstica lineal (correspondiente a

una deformacion de corte de 0.01 y una frecuencia de 1Hz) de los constructos preparados (HFA 'y NHFA)

en funcion de la concentracion de glutaraldehido utilizado.
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Figura 14. Valor del mddulo viscoso correspondiente a la zona viscoeldstica lineal (correspondiente a una

deformacion de corte de 0.01 y una frecuencia de 1Hz) de los constructos preparados (HFA y NHFA) en

funcidn de la concentracion de glutaraldehido utilizado.
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GRUPO CONTROL GRUPO GA-0,25% GRUPO GA-0,5%

HFA NHFA HFA NHFA HFA NHFA
G (Pa) 315+23 500 + 60 250+ 12 6700 +700 | 630+ 150 9700 + 1900
G’ (Pa) 367 1130+ 220 258 £ 18 7400+700 | 700+150 | 10600+ 1100
G” (Pa) 89+1.7 350+90 61+4 2300 + 170 170 £ 40 3300 + 300

Tabla 5. Resultados cuantitativos y estadisticos de la caracterizacion reoldgica de los constructos los
grupos controles y los grupos sometidos a entrecruzamiento. Los resultados se muestran como media +
desviacion estdndar, y las comparaciones se realizaron mediante la prueba de Mann-Whitney, que revelo

diferencias estadisticamente significativas para todas las comparaciones.

58



4.1.3 Andlisis de biocompatibilidad ex vivo

Los resultados en relacidn con la biocompatibilidad ex vivo se derivan de la

aplicacion de las distintas técnicas descritas en el apartado de material y métodos

El andlisis funcional y morfolégico mediante la técnica de Live/Dead demuestra la
existencia de viabilidad en las células cultivadas sobre los constructos no

nanoestructurados (CTR-HFA) y los sometidos a entrecruzamiento con GA (Fig. 15).

HFA HFA-GA 0,25

HFA-GA 0,5

Figura 15. Comportamiento de los fibroblastos en el grupo control HFA y los sometidos a
entrecruzamiento con GA. El ensayo de proliferacion celular Live/Dead mostrd las células viables en

verde. Escala= 100 um
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En los constructos control HFA, los fibroblastos, en elevado numero, se
adhieren a la superficie del biomaterial, con un patrén morfoldgico fusiforme o
estrellado. La viabilidad que presentan dichas células es muy similar a la que presentan

las células en el control positivo (2D) (Fig. 16).

2D Neg. CTR 2D Pos. CTR

Figura 16. El ensayo de proliferacién de células Live/Dead mostrd las células viables en verde,
mientras que las células muertas se tifieron en rojo, que son evidentes en el grupo de control

negativo 2D. Escala= 100 um

El estudio con microscopia electrénica de barrido puso en evidencia que los
fibroblastos fueron capaces de interactuar con el componente fibroso del biomaterial

de fibrina-agarosa para formar lamellipodia y filopodia (Fig. 17).

El examen con la técnica de Live/Dead y con microscopia electrénica de barrido
de los constructos no nanoestructurados sometidos a entrecruzamiento con
glutaraldehido al 0,25% (HFA-GA 0,25) pone de relieve que el nimero de fibroblastos
adheridos a la superficie del biomaterial es algo menor, si bien la morfologia de los
mismos fue similar a la observada en los constructos HFA y en el grupo control 2D (Fig.
15). En los constructos no nanoestructurados sometidos a entrecruzamiento con
glutaraldehido al 0,5% (HFA-GA 0,5) las células presentes en la superficie de los
mismos, escasas en numero, ofrecen una morfologia de caracter generalmente

esférico.
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HFA HFA-GA 0,25

Figura 17. Imdgenes con microscopia electrénica de barrido (MEB) de fibroblastos adheridos a
la superficie de los geles controles y de los sometidos a entrecruzamiento con GA.

Escala= 100 um

El analisis de proliferacién celular, mediante los ensayos con WST-1, muestra
valores significativamente superiores en el grupo control 2D positivo en comparacion
con los obtenidos en los constructos no nanoestructurados (HFA), los constructos no
nanoestructurados sometidos a entrecruzamiento con glutaraldehido (HFA-GA) y el

grupo control 2D negativo (Fig. 18-A).
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Los fibroblastos cultivados sobre los constructos no nanoestructurados HFA
mostraron niveles significativamente mas altos (p<0,05) de proliferacion celular que
los cultivados en constructos sometidos a entrecruzamiento (HFA-GA 0,25y 0,5%) vy los
controles negativos 2D (Fig. 18-A). De hecho, los valores de proliferacién celular fueron
significativamente mas bajos (p<0,05) en paralelo con el incremento de la
concentracion de glutaraldehido en el proceso de entrecruzamiento. En cualquier caso,
las células cultivadas sobre los constructos sometidos a entrecruzamiento (HFA-GA
0,25 y 0,5%) mostraron una proliferaciéon celular significativamente mayor (p<0,05)
gue la del grupo control negativo 2D. La proliferacién celular en los constructos con
entrecruzamiento fue superior en el grupo sometido a un entrecruzamiento con
glutaraldehido al 0,25% (HFA-GA 0,25%) que en el grupo sometido a un
entrecruzamiento con glutaraldehido al 0,5% (HFA-GA 0,5%). A pesar de ello no se

observan diferencias estadisticamente significativas entre ambos grupos (p=0,506).

El andlisis espectrofotométrico de la liberacién de ADN, como resultado del
daiio irreversible de la membrana nuclear, mostré un impacto significativo en los
cultivos 3D en comparacion con el grupo control positivo 2D, presentando este ultimo
grupo los valores mas bajos, mientras que el grupo control negativo 2D tuvo la mayor
liberacion de ADN. Cuando comparamos la liberacion de ADN en células cultivadas
sobre los constructos no nanoestructurados (HFA) y los constructos sometidos a
entrecruzamiento con las dos concentraciones de glutaraldehido (HFA-GA 0,25y 0,5%),
los valores aumentaron significativamente (p<0,05) en paralelo con la concentracién
de GA. Sin embargo, la liberacion de ADN de las células cultivadas sobre los
constructos sometidos a entrecruzamiento (HFA-GA 0,25 y 0,5%), mostraron valores
significativamente mas bajos (p<0,05) que los existentes en el grupo de control

negativo 2D (Fig. 18-B).

El test de correlacion de Kendall mostré una correlacidon negativa entre los
valores de proliferacién de células WST-1 y los valores de liberacién de ADN (p= 0,000;

coeficiente de correlacién r =-0,716).

62



>

WST-1

250 .
- a,c,d,e
£ 1,88
&.8 2,00 ) a,b,d,e
: 1,36
€ F)
E 150
2
<
2 100
c a,b,c
8 b,c,d,e 0,29 a,b,c
S
0,50
8 , 0,22 0,25
o
< e I
0,00 -
CTR - CTR + HFA HFA-GA 0.25 HFA-GA 0.5
B ,
LIBERACION ADN
160000 - 148930
1400,00 1175,13
3 F
1200,00
Y 834,31
S 100000
=]
800,00
600,00 440,32
400,00 14529
200,00
0,00 - -
CTR - CTR + HFA HFA-GA 0.25 HFA-GA 0.5

Figura 18. Andlisis cuantitativo de biocompatibilidad ex vivo. Representaciones grdficas del ensayo de
proliferacion de celular WST-1 (a) y liberacion de ADN (b) de los controles 2D (negativos y positivos),
constructo control (HFA) y los constructos sometidos a entrecruzamiento (HFA-GA 0,25 y HFA-GA 0,5

respectivamente) con sus respectivos valores medios * desviacion estdndar. Las comparaciones entre los
grupos se realizaron mediante la prueba de Mann-Whitney.

a = Indique las diferencias estadisticamente significativas de cada grupo frente al CTR negativo de 2D.

b = Indica diferencias estadisticamente significativas de HFA, HFA-GA 0,25 y HFA-GA 0,5 frente a 2D

positivo-CTR.

* = Indique diferencias estadisticamente significativas para todas las comparaciones.
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4.2 Resultados del efecto del entrecruzamiento con genipin en los HFA y NHFA

4.2.1 Analisis estructural

El estudio con microscopia dptica tras la utilizacion de la tincidn con eosina y la
microscopia de fluorescencia demostré que ambos modelos de constructos, el
constructo control y el sometido a la accion del genipin, poseen un patrén fibrilar de

densidad variable que ofrece un alto nivel de porosidad.

El estudio con microscopia electrénica de barrido pone asimismo de relieve, en
los constructos control y en los sometidos a la accién del genipin, un patron fibrilar y

de porosidad evidente que permite la realizacidén del andlisis morfométrico.

Los resultados, por tanto, ponen de relieve que en ambos constructos o
hidrogeles no nanoestructurados y nanoestructurados (HFA y NHFA) presentan
cambios estructurales significativos cuando son sometidos a la accién del genipin en

relacién con sus respectivos constructos controles (CTR-HFA y CTR-NHFA).

El analisis cuantitativo realizado sobre la porosidad -fraccién de drea- muestra
gue el genipin induce una disminucion significativa de dicha porosidad en los
constructos HFA (p<0,05) (tabla 6), especialmente en el grupo HFA-GP 0,5. Asimismo,
existen diferencias significativas entre los constructos HFA-GP 0,25 y HFA-GP 0,5

(p<0,05) (tabla 6).

El analisis cuantitativo realizado sobre la porosidad -fraccién de drea- muestra
gue el genipin induce una disminucion significativa de dicha porosidad en los
constructos HFA (p<0,05) (tabla 6), especialmente en el grupo HFA-GP 0,5. Asimismo,
existen diferencias significativas entre los constructos HFA-GP 0,25 y HFA-GP 0,5

(p<0,05) (tabla 6).
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Figura 19. Imdgenes de microscopia electrénica de barrido de los geles no nanoestructurados (HFA) y

nanoestructurados (NHFA). CTR: controles no sometidos a entrecruzamiento; GP 0,25: biomateriales

sometidos a la accidn del entrecruzamiento con genipin 0,25%; GP 0,5: biomateriales sometidos a la

accion del entrecruzamiento con genipin 0,5%. Escala = 20 um.
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El analisis cuantitativo realizado sobre la porosidad -fraccién de drea- muestra
gue el genipin induce una disminucion significativa de dicha porosidad en los
constructos HFA (p<0,05) (tabla 6), especialmente en el grupo HFA-GP 0,5. Asimismo,
existen diferencias significativas entre los constructos HFA-GP 0,25 y HFA-GP 0,5

(p<0,05) (tabla 6).

El andlisis cuantitativo de los constructos nanoestructurados muestra
diferencias significativas entre los constructos control (CTR-NHFA) y los constructos
sometidos a entrecruzamiento con genipin (p<0,05). En los constructos CTR-NHFA la
porosidad fue significativamente mayor (p<0,05), que la existente en los grupos NHFA-
GP 0,25 y NHFA-GP 0,5 (tabla 6). La mayor porosidad se observé en cualquier caso en
el grupo control CTR-HFA en comparacién con la observada en los demas grupos, y
estas diferencias fueron estadisticamente significativas (p<0,05) en todos los grupos,
excepto en la comparacién con el HFA-GP 0,25 (p>0.05) (tabla 6). Los grupos NHFA-GP
0,25 y NHFA-GA 0,5 presentaron, por el contrario, los valores mas bajos de fraccién de

area (p<0,05).

El analisis cuantitativo de la densidad de fibras, fue superior después de la
nanoestructuracion y la aplicacidn del genipin en ambas concentraciones 0,25% y 0,5%
en comparacion con los constructos no nanoestructurados. Todas las diferencias entre
todos los grupos fueron estadisticamente significativas (p<0,05) excepto en la

comparacion del grupo CTR-HFA y el HFA-GP 0,25 (p>0.05) (tabla 6).
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GRUPO CONTROL

GRUPO GP-0,25%

GRUPO GP-0,5%

HFA NHFA HFA NHFA HFA NHFA
. .
7% FRA'\&CRCE'EN DE 6527+ | 49.24+453 | 5561+9.68 | 45.04+4.20 | 49.00+7.98 | 45.78 + 4.55
5.23 b b d b
(POROSIDAD) @ &b c & &b o e
DENSIDAD DE 3473+ | 50.76+4.53 | 44.39+9.68 | 54.96+4.20 | 51.00+7.98 | 54.22 + 4.55
FIBRAS (%) 5.22 a b a,b,c a,cd a,b,ce

Tabla 6. Resultados cuantitativos y estadisticos de la porosidad de los biomateriales. La fraccion de drea
y la densidad de fibras de HFA, NHFA y constructos sometidos a los agentes cross-linker se muestran
como media * desviacion estandar. La comparacion entre los grupos se llevé a cabo mediante el uso de

la prueba T de Student para la fraccion de drea y la densidad de fibras.
a= Indica diferencias estadisticamente significativas de todos los grupos vs HFA.
b= Indica diferencias estadisticamente significativas de todos los grupos vs. NHFA.
c= Indica diferencias estadisticamente significativas de todos los grupos vs. HFA-GP 0,25
d=Indica diferencias estadisticamente significativas de todos los grupos vs. NHFA-GP 0,25

e= Indica diferencias estadisticamente significativas de todos los grupos vs. HFA-GP 0,5

4.2.2 Andlisis reoloégico

A continuacién, pasamos a comentar los resultados obtenidos para el estado

estacionario y el estado dinamico de los constructos generados en esta Tesis Doctoral

sometidos a la accidn del genipin.

Estado estacionario:

En la figura 20, se representan los valores del mdédulo de rigidez (G) dentro de

la zona viscoelastica lineal para las diferentes concentraciones del genipin utilizadas.

En la imagen se observa que el G aumenta a medida que aumenta la concentracidon del

agente de entrecruzamiento utilizado tanto para los HFA (Fig. 20).
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En este sentido, en cuanto al efecto de genipin, podemos observar un aumento
gradual tanto del médulo de rigidez en las comparaciones de los constructos no
nanoestructurados, siendo estos estadisticamente significativos (p<0,05), como en la
comparacion de los constructos nanoestructurados, siendo también estadisticamente
significativas estas comparaciones (p<0,05). Sin embargo, cuando comparamos los
valores del mdédulo de rigidez entre ambos controles (HFA y NHFA) y entre los grupos
de entrecruzamiento, no nanoestructurados y nanoestructurados, las diferencias
fueron estadisticamente significativas (p<0.05), excepto en la comparacién del grupo
NHFA con el grupo HFA-GP 0,5 (p>0,05), y de la comparacion del NHFA-GP 0,25 con el
grupo NHFA-GP 0,5 (p>0,05) (Fig. 20, tabla 7).

Estado dinamico:

Con los barridos de amplitud y de frecuencia obtenidos para todos los
materiales estudiados, se obtuvieron los valores delos mddulos elasticos y viscoso,
correspondientes con una frecuencia de 1 Hz y a una amplitud de un 1%, en funcidn de

la concentracion de agente quimico utilizada.

Como podemos ver en las figuras 21 y 22, correspondientes al médulo elastico
y al mddulo viscoso respectivamente, se observa una tendencia ascendente de estos

modulos a medida que aumentamos la concentracion del agente de entrecruzamiento.

Observando las figuras 21 y 22, observamos tanto para los constructos no
nanoestructurados como para los constructos nanoestructurados, los controles y los
sometidos a la accion del genipin, valores muy superiores de G’ y G”, por lo que los
constructos presentan propiedades marcadamente eldsticas, propias de un material
polomérico. En cuanto al efecto de la nanoestructuraciéon, como se puede observar por
comparacion directa de los datos de las figuras 20, 21 y 22 los hidrogeles
nanoestructurados presentan valores de los pardametros biomecanicos (G, G’ y G”)
unas 20-30 veces superiores a los correspondientes a los hidrogeles no

nanoestructurados.
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El andlisis estadistico de los moddulos eldsticos y viscoso (G y G”
respectivamente) muestran diferencias significativas (p<0.05) entre HFA vs NHFA (Fig.
21-22 y tabla 7). Al mismo tiempo, los constructos nanoestructurados sometidos a los
agentes de entrecruzamiento mostraron valores significativamente mayores de G’ y G”
gue los constructos no nanoestructurados sometidos a los agentes de

entrecruzamiento (Fig. 21-22 y tabla 7).
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Figura 20. Valor del mddulo de rigidez de los constructos preparados (no nanoestructurados -HFA- y
nanoestructurados -NHFA-) en funcion de la concentracion de genipin.
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Figura 21 Valor del mddulo eldstico correspondiente a la zona viscoeldstica lineal
(correspondiente a una deformacion de corte de 0.01 y una frecuencia de 1Hz) de los constructos
preparados (HFA y NHFA) en funcion de la concentracion de Genipin utilizado.
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Figura 22. Valor del mddulo viscoso correspondiente a la zona viscoeldstica lineal (correspondiente a una
deformacion de corte de 0.01 y una frecuencia de 1Hz) de los constructos preparados (HF-y NHFA) en

funcidn de la concentracion de genipin utilizado.
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GRUPO CONTROL

GRUPO GP-0,25%

GRUPO GP-0,5%

HFA NHFA HFA NHFA HFA NHFA
G (Pa) 31.5+23 500+ 60 65+4 4000 £ 800 490+9 5100 £+ 1000
a a,b a,b,c a, cd a,b,ce
G’ (Pa) 36t+7 1130+ 220 74 £ 8 3900 £+ 400 610+ 40 7400 £ 1000
a a,b a,b,c a,b,cd a,b,cde
G” (Pa) 89+1.7 350+ 90 103+1 900 + 140 124 +8 2600 £+ 600
a a,b a,b,c a,b,cd a,b,cde

Tabla 7. Resultados cuantitativos y estadisticos de la caracterizacion reoldgica de los constructos los
grupos controles y los grupos sometidos a entrecruzamiento. Los resultados se muestran como media +
desviacion estdndar, y las comparaciones se realizaron mediante la prueba de Mann-Whitney, que revelo

diferencias estadisticamente significativas para las siguientes comparaciones:

a= Indica diferencias estadisticamente significativas de todos los grupos vs HFA.

b= Indica diferencias estadisticamente significativas de todos los grupos vs. NHFA.

c= Indica diferencias estadisticamente significativas de todos los grupos vs. HFA-GP 0,25
d=Indica diferencias estadisticamente significativas de todos los grupos vs. NHFA-GP 0,25
e= Indica diferencias estadisticamente significativas de todos los grupos vs. HFA-GP 0,5
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4.2.3 Andlisis de biocompatibilidad ex vivo

La aplicacion de los métodos descritos en el apartado de materiales y métodos

nos han permitido obtener los siguientes resultados.

En relacién con el andlisis funcional y morfolégico mediante la técnica de
Live/Dead, nuestros resultados ponen de relieve la existencia de células viables
cultivadas sobre los constructos no nanoestructurados (CTR-HFA) y los sometidos a

entrecruzamiento con GP (Fig. 23).

En los constructos control y tratados con GP al 0,25% y 0,5%, las células se
adhieren en elevado numero a la superficie del biomaterial, y muestran una
distribucién homogénea sobre el constructo control y un patron de distribucion

circular en los constructos sometidos a la accion del genipin.

Las células de morfolégica basicamente fusiforme, se distribuyen en efecto
formando circulos mas o menos irregulares que delimitan espacios acelulares bien
definidos. Este patrén de distribucidn circular es mas acusado en el constructo
sometido al 0,5%. La viabilidad que presentan dichas células es muy similar a la que

presentan las células en el control positivo (2D) (Fig. 24).

El estudio con microscopia electrénica de barrido puso de relieve una
importante presencia del componente celular depositado en la superficie. Los
fibroblastos, asimismo, presentan una estrecha interrelacion con el componente
fibroso del biomaterial de fibrina-agarosa, observandose expansiones citoplasmaticas
gue interactuan con dicho componente fibrilar (Fig. 25). Las células que presentan una
morfologia fusiforme en el constructo control adoptan una morfologia mas aplanada
irregularmente poligonal en el constructo sometido a 0,25%. Dichas células muestran
asimismo en este modelo de constructo una importante interrelacién entre sus
prolongaciones. En el constructo sometido al 0,5% las células adoptan basicamente
una morfologia fusiforme sin que exista en mismo nivel de interrelacion observado en
los que a las expansiones se refiere observado en los constructos sometidos a la accién

del genipin al 0,25%.
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HFA HFA-GP 0,25

A

Figura 23. Comportamiento de los fibroblastos en el grupo control HFA y los sometidos a
entrecruzamiento con genipin a distintas concentraciones. El ensayo de proliferaciéon celular Live/Dead
mostro las células viables en verde. Escala= 100 um
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2D Neg. CTR 2D Pos. CTR

Figura. 24. El ensayo de proliferaciéon de células Live/Dead mostrd las células viables en verde, mientras
que las células muertas se tifieron en rojo, que son evidentes en el grupo de control negativo 2D.
Escala= 100 um

El andlisis de la actividad deshidrogenasa mitocondrial mediante el reactivo
WST-1, presento valores significativamente superiores en el grupo control 2D positivo
(1,36) en comparacion con los obtenidos en los constructos no nanoestructurados
(HFA), los constructos no nanoestructurados sometidos a entrecruzamiento con

genipin (HFA-GP) y el grupo control 2D negativo (Fig. 26).

El estudio de datos puso de relieve diferencias estadisticamente significativas
entre los grupos CTR positivo, HFA y HFA-GP 0,25 con respecto al CTR negativo
(p<0,05), pero no hubo diferencias significativas entre en CTR negativo y el grupo HFA-
GP 0,5 (p= 0,401). Asimismo, comparando los resultados obtenidos en los constructos
sometidos a entrecruzamiento (HFA-GP 0,25 y HFA-GP 0,5) se observan diferencias
estadisticamente significativas con respecto al grupo HFA (p<0,05). Asimismo, también
se observan diferencias estadisticamente significativas entre los grupos con

entrecruzamiento con un valor mas elevado en el grupo HFA-GP 0,25 (p<0,05) (Fig. 26).
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Figura 25. Imdgenes con microscopia electrénica de barrido (MEB) de fibroblastos adheridos a la
superficie de los geles controles y de los sometidos a entrecruzamiento con genipin a distintas
concentraciones. Escala= 100 um
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El analisis espectrofotométrico de la liberacion de ADN, como resultado del
daio irreversible de la membrana nuclear, puso de relieve una liberacién progresiva de
ADN en los constructos controles y los sometidos a la accidon del genipin con
diferencias estadisticamente significativas entre los 3 grupos (p<0,05), de forma que
existe una menor liberacién en el constructo control (HFA) y una mayor liberacién en
el constructo HFA-GP 0,5. Los resultados en los tres tipos de constructos fueron
estadisticamente significativos en relacién tanto con el control positivo como con el

control negativo (2D) (p<0,05) (Fig. 27).

El test de correlacion de Kendall mostré una correlacion negativa entre los
valores de proliferacién de células WST-1 y los valores de liberacion de ADN (p= 0,000,

coeficiente de correlacién r =-0,323).
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Figura 26. Andlisis cuantitativo de biocompatibilidad ex vivo. Representacion grdfica del ensayo de
proliferacion de celular WST-1 del genipin. Las comparaciones se realizaron mediante la prueba de
Mann-Whitney, que reveld diferencias estadisticamente significativas para todas las comparaciones:

a= Indica diferencias estadisticamente significativas de cada grupo frente al CTR negativo de 2D
b= Indica diferencias estadisticamente significativas de cada grupo frente al CTR positivo de 2D
c= Indica diferencias estadisticamente significativas de todos los grupos vs HFA.

d=Indica diferencias estadisticamente significativas de todos los grupos vs. HFA-GP 0,25
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Figura 27. Andlisis cuantitativo de biocompatibilidad ex vivo. Representacion grdfica del ensayo de
liberacion de ADN del Genipin. Los resultados se muestran como media * desviacion estdndar, y las
comparaciones se realizaron mediante la prueba de Mann-Whitney, que reveld diferencias
estadisticamente significativas para todas las comparaciones.
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4.3 Resultado del andlisis comparativo de las muestras sometidas a glutaraldehido y

genipin.
4.3.1 Andlisis estructural

La comparacién de los resultados obtenidos tras el estudio con microscopia
electronica de barrido en los constructos control y los sometidos a glutaraldehido y
genipin mostré la existencia de diferencias significativas entre los distintos grupos de
estudio. Las medias normalizadas y desviaciones estandar normalizadas se expresan en
la tabla 8. En la tabla 9 se indican asimismo las diferencias estadisticas entre los
distintos grupos. Para la fraccion de drea las medias normalizadas mas elevadas
corresponden al HFA-GP y HFA-GA al 0,25%, mientras que los valores mas bajos
corresponden al HFA-GP y NHFA-GA al 0,5%, en todos los casos, en relacidon con sus
respectivos controles. Respecto a la densidad de fibras, las medias normalizadas mas
elevadas corresponden al HFA-GP y NHFA-GA al 0,5%, y las mas bajas corresponden a

HFA-GP y HFA-GA al 0,25%.
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TABLA POROSIDAD |MEDIA NORMALIZADA [sD NORMALIZADA
HFA 99,20 6,11
NHFA 100,86 3,83
. HFA-GP 0,25 104,49 4,05
FRACCION AREA GENIPIN
HFA-GP 0,5 93,56 7,62
NHFA-GP 0,25 96,20 5,16
NHFA-GP 0,5 94,75 3,38
HFA 100,70 5,35
NHFA 99,17 3,71
HFA-GA 0,25 94,88 4,62
DENSIDAD FIBRAS GENIPIN
HFA-GA 0,5 107,35 8,70
NHFA-GA 0,25 103,68 5,00
NHFA-GA 0,5 105,10 3,28
HFA 100,01 8,01
NHFA 80,81 9,56
FRACCION AREA GLUTARALDEHIDO HFA-GP 0,25 88,17 12,96
HFA-GP 0,5 83,48 4,07
NHFA-GP 0,25 82,51 6,69
NHFA-GP 0,5 62,04 9,84
HFA 99,99 15,05
NHFA 136,06 17,97
HFA-GA 0,25 122,23 24,35
DENSIDAD FIBRAS GLUTARALDEHIDO
HFA-GA 0,5 131,05 7,66
NHFA-GA 0,25 132,86 12,58
NHFA-GA 0,5 171,35 18,50

Tabla 8: Valores de las medias normalizadas de fraccion de drea y densidad de fibras.

FRACCION AREA | DENSIDAD FIBRAS
NORMALIZADA NORMALIZADA

NHFA-GP 0,25 vs. NHFA-GA 0,25 0,00017432 0,00003213
NHFA-GP 0,25 vs. HFA-GA 0,25 0,10589290 0,04326265
NHFA-GP 0,25 vs. NHFA-GA 0,5 0,00003213 0,00003213
NHFA-GP 0,25 vs. HFA-GA 0,5 0,00005292 0,00003213
HFA-GP 0,25 vs. NHFA-GA 0,25 0,00003226 0,00003226
HFA-GP 0,25 vs. HFA-GA 0,25 0,00034416 0,00110341
HFA-GP 0,25 vs. NHFA-GA 0,5 0,00003226 0,00003226
HFA-GP 0,25 vs. HFA-GA 0,5 0,00003226 0,00003226
NHFA-GP 0,5 vs. NHFA-GA 0,25 0,00008607 0,00003213
NHFA-GP 0,5 vs. HFA-GA 0,25 0,29859249 0,05669301
NHFA-GP 0,5 vs. NHFA-GA 0,5 0,00003213 0,00003213
NHFA-GP 0,5 vs. HFA-GA 0,5 0,00004130 0,00003213
HFA-GP 0,5 vs. NHFA-GA 0,25 0,00665673 0,00007631
HFA-GP 0,5 vs. HFA-GA 0,25 0,38626965 0,09406855
HFA-GP 0,5 vs. NHFA-GA 0,5 0,00003226 0,00003226
HFA-GP 0,5 vs. HFA-GA 0,5 0,00558362 0,00006785

Tabla 9. Resultados de la comparacion estadistica de los grupos experimentales con glutaraldehido y
genipin en relacion con la fraccion de drea y densidad de fibras. Los valores marcados en verde son
significativos, mientras que los marcados en rojo presentan una alta significacion estadistica (ajuste de

Bonferroni).
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4.3.2 Andlisis reoloégico

La comparacidon de los resultados obtenidos tras el estudio del estado
estacionario (médulo de rigidez), y el estado dinamico (mddulo eldstico y mddulo
viscoso) se expresan en la tabla 10. Las diferencias estadisticas entre los distintos

grupos se indican, asimismo, en la tabla 11.

Para el médulo de rigidez (G) las medias normalizadas mds elevadas en relacion
con los controles, corresponden al HFA-GA y NHFA-GA al 0,5% y los valores mas bajos

corresponden al HFA-GP y NHFA-GP al 0,25%.

Para el médulo eldstico los valores mds elevados son los correspondientes al
HFA-GP y HFA-GA al 0,5%, y los valores mas bajos al HFA-GP y NHFA-GP al 0,25%. En
relacion con el mddulo viscoso los respectivos valores mas altos y mas bajos son,
asimismo, los correspondientes al HFA-GP y HFA-GA al 0,5% y al HFA-GP y NHFA-GP al
0,25%.
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TABLA REOLOIA

IMEDIA NORMALIZADA

SD NORMALIZADA

HFA 100 7,34
NHFA 100 11,47
HFA-GP 0,25 207,69 13,52
HFA-GP 0,5 1554,18 26,55
ESTADO ESTACIONARIO JMODULO DE RIGIDEZ (G) |—NHFA-GP 0,25 639/56 216,72
NHFA-GP 0,5 981,34 151,59
HFA-GA 0,25 793,41 40,72
HFA-GA 0,5 2003,86 414,52
NHFA-GA 0,25 1335,56 140,51
NHFA-GA 0,5 1927,52 381,20
HFA 100 18,50
NHFA 100 19,89
HFA-GP 0,25 208,19 24,35
HFA-GP 0,5 1703,01 107,56
A NHFA-GP 0,25 349,42 38,24
NHFA-GP 0,5 644,05 86,24
HFA-GA 0,25 710,77 46,41
HFA-GA 0,5 1919,56 425,77
NHFA-GA 0,25 656,51 66,05
e R NHFA-GA 0,5 936,68 101,41
HFA 100 19,07
NHFA 100 64,89
HFA-GP 0,25 116,80 11,06
HFA-GP 0,5 1413,30 71,61
. . NHFA-GP 0,25 261,50 40,68
MODULO VISCOSO (G) NHFA-GP 0,5 730,19 167,83
HFA-GA 0,25 687,03 43,18
HFA-GA 0,5 1877,46 452,49
NHFA-GA 0,25 665,84 50,03
NHFA-GA 0,5 950,91 96,87

Tabla 10: Valores de las medias normalizadas de los mddulos de rigidez, eldstico y viscoso.

81



M(:)DULO MODULO MODULO DE
ELASTICO VISCOSO RIGIDEZ

NORMALIZADO | NORMALIZADO | NORMALIZADO
NHFA-GP 0,25 vs. HFA-GP 0,25 0,00021283 0,00021283 0,00085510
NHFA-GP 0,25 vs. NHFA-GP 0,5 0,00053201 0,00053201 0,08071626
NHFA-GP 0,25 vs. HFA-GP 0,5 0,00027822 0,00027995 0,00119375
NHFA-GP 0,25 vs. NHFA-GA 0,25 0,00194577 0,00194577 0,00269980
NHFA-GP 0,25 vs. HFA-GA 0,25 0,00021283 0,00021283 0,73520489
NHFA-GP 0,25 vs. NHFA-GA 0,5 0,00194577 0,00194577 0,00269980
NHFA-GP 0,25 vs. HFA-GA 0,5 0,00016516 0,00016516 0,00031149
HFA-GP 0,25 vs. NHFA-GP 0,5 0,00012424 0,00012424 0,00034858
HFA-GP 0,25 vs. HFA-GP 0,5 0,00004844 0,00004865 0,00053201
HFA-GP 0,25 vs. NHFA-GA 0,25 0,00074703 0,00074703 0,00146272
HFA-GP 0,25 vs. HFA-GA 0,25 0,00003226 0,00003226 0,00012361
HFA-GP 0,25 vs. NHFA-GA 0,5 0,00074703 0,00074703 0,00146272
HFA-GP 0,25 vs. HFA-GA 0,5 0,00002201 0,00002201 0,00009364
NHFA-GP 0,5 vs. HFA-GP 0,5 0,00016848 0,00016944 0,00053201
NHFA-GP 0,5 vs. NHFA-GA 0,25 0,90618562 0,28884437 0,01842213
NHFA-GP 0,5 vs. HFA-GA 0,25 0,28642202 0,22699442 0,00012361
NHFA-GP 0,5 vs. NHFA-GA 0,5 0,00146272 0,03389485 0,00146272
NHFA-GP 0,5 vs. HFA-GA 0,5 0,00009321 0,00009321 0,00009364
HFA-GP 0,5 vs. NHFA-GA 0,25 0,00090451 0,00091112 0,00450870
HFA-GP 0,5 vs. HFA-GA 0,25 0,00004844 0,00004865 0,00021166
HFA-GP 0,5 vs. NHFA-GA 0,5 0,00090451 0,00091112 0,03886710
HFA-GP 0,5 vs. HFA-GA 0,5 0,36896852 0,00193338 0,00016597
NHFA-GA 0,25 vs. HFA-GA 0,25 0,06104469 0,51207505 0,00074233
NHFA-GA 0,25 vs. NHFA-GA 0,5 0,00394775 0,00394775 0,01040562
NHFA-GA 0,25 vs. HFA-GA 0,5 0,00062156 0,00062156 0,00062500
HFA-GA 0,25 vs. NHFA-GA 0,5 0,00104527 0,00074703 0,00074233
HFA-GA 0,25 vs. HFA-GA 0,5 0,00002201 0,00002201 0,00002201
NHFA-GA 0,5 vs. HFA-GA 0,5 0,00062156 0,00062156 0,53925457

Tabla 11. Resultados de la comparacion estadistica de los grupos experimentales con glutaraldehido y
genipin en relacion con los mddulos de rigidez, elasticidad y viscosidad. Los valores marcados en verde
son significativos, mientras que los marcados en rojo presentan una alta significacion estadistica (ajuste
de Bonferroni).
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4.3.3 Anadlisis de biocompatibilidad ex vivo

La comparacion de los resultados obtenidos para las distintas pruebas de
biocompatibilidad (WST-1 y DNA) se expresa en la tabla 12. Las diferencias estadisticas

entre los distintos grupos se indican en la tabla 13.

Los valores de mas alta viabilidad con ambos agentes quimicos, genipin y

glutaraldehido, corresponden en ambas pruebas a la concentracion de 0,25%.

TABLA BIOCOMPATIBILIDAD EX VIVO [MEDIA NORMALIZADA [sD NORMALIZADA
HFA 100 6,87
WST-1 HFA-GP 0,25 65,64 4,68
T HFA-GP 0,5 45,66 23,26
HFA 100 52,93
ADN HFA-GP 0,25 240,75 240,75
HFA-GP 0,5 259,64 71,05
HFA 100 17,68
WST-1 HFA-GA 0,25 21,59 5,47
GLUTARALDEHIDO HFA-GAO,S 18,27 1,66
HFA 100,00 13,08
ADN HFA-GA 0,25 197,47 15,54
HFA-GA 0,5 265,36 34,53

Tabla 12: Valores de las medias normalizadas de las pruebas de viabilidad, WST-1 y liberacion de ADN.

WST-1 ADN
NORMALIZADO | NORMALIZADO
HFA-GP 0,25 vs. HFA-GA 0,25 0,00034858 0,01184894
HFA-GP 0,25 vs. HFA-GA 0,5 0,00034368 0,01928337
HFA-GP 0,5 vs. HFA-GA 0,25 0,00067476 0,04694473
HFA-GP 0,5 vs. HFA-GA 0,5 0,00034368 0,75727775

Tabla 13. Resultados de la comparacidn estadistica de los grupos experimentales con glutaraldehido y
genipin en relacion las pruebas de viabilidad, WST-1 y liberacion de ADN. Los valores marcados en verde
son significativos, mientras que los marcados en rojo presentan una alta significacion estadistica (ajuste

de Bonferroni).
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5. DISCUSION
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La elaboracién de nuevos tejidos artificiales, cada vez mdas biomiméticos y
biocompatibles con los tejidos corporales, constituye el objetivo basico de la ingenieria
tisular. En tal sentido, los procesos de biofabricaciéon y de funcionalizacién de los
biomateriales que forman parte de los tejidos artificiales constituyen cada vez mas,
como indicamos en la introduccion, un objeto preferente de investigacidon en este
campo, al considerarse dichos biomateriales componentes activos y determinantes en
las distintas propiedades que van a desempefiar los nuevos tejidos (Castro y Mano,

2013; Rosso et al., 2005; Rodriguez-Arco et al., 2016; Sears et al., 2016).

La generacién de un hidrogel de fibrina-agarosa de gran versatilidad para su
aplicacion a la ingenieria tisular ha permitido la reciente elaboracion de distintos
tejidos artificiales (Carriel et al., 2012, 2014a, 2014b, 2015; Alaminos et al., 2006,
2007b; Sanchez-Quevedo et al., 2007; Garzén et al., 2009, 2012b, 2013, 2014; Garcia-
Martinez et al., 2016). Aunque este biomaterial ha sido transferido a la clinica muy
recientemente, sus propiedades biomecdnicas han estimulado la investigacién y el
desarrollo de proyectos de mejora de sus propiedades a los efectos de conseguir
modelos funcionalizados de fibrina-agarosa aplicables a distintas situaciones
terapéuticas. A tal efecto, se ha investigado ampliamente la nanoestructuracién en
dicho hidrogel, comprobandose que tanto las concentraciones de agarosa como el
grado de hidratacién estdan directamente relacionados con las propiedades
biomecanicas finales del tejido artificial generado (lonescu et al., 2011; Scionti et al.,
2014a; Carriel et al., 2015; Campos et al., 2016b). Sin embargo, sigue siendo necesario
desarrollar nuevos métodos y tecnologias que permitan mejorar las propiedades fisicas

de estos biomateriales.

A este respecto, procedimientos quimicos de entrecruzamiento o crosslinking
basados en productos como el glutaraldehido y el genipin, han sido tradicionalmente
aplicados a la ingenieria tisular para funcionalizar hidrogeles destinados a la
construccion de tejidos artificiales (Lima et al., 2009; Yan et al., 2010; Cheng et
al.,2013; Reddy et al., 2015). No obstante, aun no existen estudios sobre la incidencia
de dichos agentes quimicos sobre los hidrogeles de fibrina-agarosa, habiéndose
descrito tan solo algunos efectos sobre hidrogeles de fibrina (Dare et al., 2009a, 2009b;

Schek et al., 2011; Gamboa-Martinez et al., 2014).
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En la presente Tesis Doctoral, hemos caracterizado dos modelos tisulares
constituidos por hidrogeles de fibrina-agarosa (FAH) y de fibrina-agarosa
nanoestructurada (NFAH) sometidos a la acciéon de glutaraldehido y genipin, agentes
guimicos con accién entrecruzante o de crosslinking. En el primer modelo de FAH, se
evaltuan los efectos del entrecruzamiento sobre el biomaterial de fibrina-agarosa sin
nanoestructurar, mientras que en el segundo (NFAH), la evaluacién se lleva a cabo
sobre el mismo modelo previamente nanoestructurado y, por tanto, con propiedades
fisico-quimicas modificadas mediante compresiéon plastica. Ambos modelos fueron

analizados ex vivo a nivel estructural, mecdnico y bioldgico.

Estructuralmente, ambos materiales se caracterizan por poseer un patrén
altamente poroso compuesto por espacios interconectados distribuidos entre fibras
alineadas de forma irregular, como ya se habia demostrado en trabajos previos
(Sanchez-Quevedo et al.,, 2007; Scionti et al.,, 2014; Carriel et al., 2015). Los
biomateriales porosos se utilizan con mucha frecuencia en ingenieria tisular dado que
favorecen la proliferacién y migracion de células en el seno de los mismos y ofrecen un
micro-medioambiente adecuado para la difusién del oxigeno y los nutrientes (Cheema
et al.,, 2010; Carriel et al.,, 2014a; Carriel et al.,, 2015). En la actualidad, se ha
demostrado, ademas, que la velocidad de migracién celular estd estrechamente
relacionada con el tamafio de poro de los biomateriales (Delgado et al., 2015, Vu et al.,

2015).

Nuestros estudios con microscopia electrénica de barrido ponen de relieve que
tanto los hidrogeles control como los sometidos a los efectos del glutaraldehido y del
genipin presentan un patrodn fibrilar y poroso. Sin embargo, nuestro estudio demuestra
que en los constructos nanoestructurados existe un incremento significativo de la
densidad fibrilar en relacion con los constructos no nanoestructurados una vez
sometidos a entrecruzamiento. El incremento de la densidad fibrilar se acompafia de
una importante modificacion en la porosidad del biomaterial. En este sentido, los
niveles mas altos de porosidad y mas bajos de densidad fibrilar se encuentran en los
constructos no nanoestructurados, mostrando los constructos nanoestructurados
sometidos a concentraciones del 0,5% de glutaraldehido los niveles mds altos de

densidad fibrilar y mas bajos de porosidad. Los valores obtenidos para los constructos
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nanoestructurados con genipin al 0,25% y 0,5% demuestran también un alto nivel de
densidad fibrilar y un bajo nivel de porosidad, aunque con valores superiores a los
obtenidos en los constructos nanoestructurados sometidos a la accién del
glutaraldehido al 0,5%. La comparacion entre los constructos nanoestructurados con
genipin a ambas concentraciones y los constructos nanoestructurados con

glutaraldehido al 0,5% es altamente significativa (p=0,00018).

Estos resultados hay que relacionarlos con los obtenidos en geles de fibrina
sometidos a entrecruzamiento con genipin en los que la porosidad varia dependiendo
de la concentracion de dicho agente quimico y del momento en el que se realiza el
entrecruzamiento. Si éste se lleva a cabo después de la formacién del gel, como ocurre
en nuestro caso, la porosidad disminuye, pero si se efectia simultaneamente, la
porosidad aumenta (gamboa 2014). Este hecho es importante para configurar el
patron final de porosidad en el disefio del nuevo tejido artificial. EI bajo rango de
porosidad que se observa en los constructos nanoestructurados sometidos a
entrecruzamiento podria explicar, en general, la menor capacidad de compresién de
los biomateriales nanoestructurados en relacion con los no nanoestructurados.
Asimismo, la diferente capacidad de retener agua (rehidratacién o edematizacién) de
los materiales sometidos a entrecruzamiento por acciéon del glutaraldehido y del
genipin podria influir sobre las propiedades biomecanicas de éstos (Bigi et al., 2001;
Slaughter et al., 2009; Siriwardane et al., 2014; Gamboa-Martinez et al., 2015; Jiang et
al., 2016).

La utilizacién de los agentes quimicos glutaraldehido y genipin, en combinacion
con la técnica de nanoestructuracién permite, por tanto, controlar la porosidad en los
constructos de fibrina-agarosa. En consecuencia, los datos obtenidos en esta Tesis
Doctoral permiten correlacionar el biomaterial con los diferentes tipos de células a
utilizar en la elaboracion de un tejido artificial, lo que contribuird a disefiar el tipo mas
adecuado de biomaterial en relacién con el tejido y la aplicacion medica deseada

(Fallica et al., 2012; Delgado et al., 2015; Vu et al., 2015).

La utilizacién de glutaraldehido o genipin como agentes de entrecruzamiento

constituye, como han demostrado diferentes autores, una estrategia util para mejorar
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las propiedades biomecanicas de los distintos biomateriales utilizados en ingenieria
tisular (Bigi et al., 2001; Siriwardane et al., 2014; Reddy et al., 2015). Dado que los
biomateriales de fibrina-agarosa no nanoestructurados y nanoestructurados presentan
propiedades biomecanicas aceptables como han demostrado varios autores (lonescu
et al., 2011; Rodriguez et al., 2012; Scionti et al., 2014b), demostrar si la accién del
glutaraldehido y del genipin puede potencialmente mejorar dichas propiedades
constituye un objetivo importante de la presente Tesis Doctoral. Para ello, se llevaron

a cabo estudios reoldgicos tanto en estado estacionario como en estado dindmico.

En primer lugar, las pruebas reoldgicas realizadas en estado estacionario han
demostrado una mejora significativa del médulo de rigidez (G) cuando los constructos
de fibrina-agarosa no nanoestructurados y nanoestructurados son sometidos a la
accion de las distintas concentraciones de glutaraldehido y genipin. Los resultados son
significativamente superiores cuando se realiza el entrecruzamiento con
glutaraldehido, tanto en constructos no nanoestructurados como en
nanoestructurados, alcanzando valores mas altos en estos ultimos. Por otra parte, es
importante resefiar que la accién del genipin al 0,5% sobre los constructos no
nanoestructurados alcanza valores semejantes a los existentes en los constructos
controles nanoestructurados, lo cual sugiere que el efecto de este producto seria

comparable al del proceso de nanoestructuracion.

En segundo lugar, las pruebas reoldgicas realizadas en estado dindmico han
demostrado que los valores de mddulo elastico (G’) y de médulo viscoso (G”) fueron
significativamente mas elevados cuando los constructos no nanoestructurados y
nanoestructurados fueron sometidos a las distintas concentraciones de los agentes
quimicos utilizados, especialmente en el caso de los constructos nanoestructurados y

en aquéllos sometidos a glutaraldehido.

La comparacién de los resultados nos permite comprobar que, en todos los
casos, los valores de G’ son muy superiores a los valores de G”, por lo que todos los
constructos presentan propiedades marcadamente eldsticas, propias de un material
polimérico entrecruzado. Estos resultados son caracteristicos de biopolimeros

presentes en la matriz extracelular de tejidos blandos, tanto nativos como obtenidos
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por ingenieria tisular, como ha sido demostrado en cérnea y en mucosa oral (lonescu
et al.,, 2011; Rodriguez et al., 2012). Es importante sefalar que, para todas las
muestras, los valores de G’ son aproximadamente 4 veces superiores a los de G”, no
afectando significativamente la cantidad de glutaraldehido o de genipin a esta
relacion. Esto indica que, bajo esfuerzos externos, la mayor parte de la energia
comunicada al constructo se almacena en forma de energia eldstica (correspondiente
al médulo elastico G’), mientras que una pequeia parte se disiparia por rozamiento
viscoso (correspondiente al mddulo viscoso G”). En cuanto al efecto de ambos
agentes, podemos observar un aumento gradual tanto del médulo de rigidez como de
los mddulos viscoeldsticos hasta alcanzar valores en un orden de magnitud elevada.
Como se puede observar, la regulacidon de las propiedades mecanicas es progresiva a
medida que se pasa del constructo control al constructo con mayor concentracién del
agente quimico utilizado, por lo que es posible generar constructos con propiedades
mecanicas regulables en distintos érdenes de magnitud eligiendo adecuadamente la
concentracion del agente de entrecruzamiento en combinacién o no con la técnica de
nanoestructuracidn para obtener los biomateriales y los constructos mas biomiméticos
respecto al tejido humano nativo. De este modo, se obtuvieron los valores
correspondientes a las propiedades biomecanicas de rigidez y viscoelasticidad
correspondientes a cada grupo de estudio, los cuales seran utilizados para seleccionar

los biomateriales mdas adecuados a cada aplicacion clinica.

En relacidon con los estudios de biocompatibilidad, existen resultados previos
contradictorios sobre la posible accién citotédxica del glutaraldehido y del genipin en su
interaccion con los biomateriales. En relacién con el glutaraldehido, mientras algunos
autores han sefialado sus efectos citotdxicos (Hoffmann et al., 2009; Jiang et al., 2016),
otros han sugerido que concentraciones inferiores al 8% no generan alteraciones
significativas (Umashankar et al., 2012; Reddy et al., 2015). La mayoria de los estudios
realizados sobre la accion entrecruzante del glutaraldehido estan dirigidos a evaluar
los efectos biomecdnicos que su actividad desarrolla en los biomateriales, sin
considerar los efectos biolégicos, cuyo conocimiento resulta fundamental para la
traslacion clinica de los tejidos artificiales generados por ingenieria tisular. Por otra

parte, aunque distintos autores sefalan la baja toxicidad del genipin cuando se usa
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como agente de entrecruzamiento, se han descrito efectos citotéxicos en distintas
concentraciones de dicha sustancia (Liu et al., 2003; Kim et al., 2005; Mwale et al.,
2005; Koo et al., 2006; Bedran-Russo et al., 2007; Sundararaghavan et al., 2008; Dare
et al., 2009a).

Por todo ello, en la presente Tesis Doctoral, se realiza un estudio ex vivo de los
efectos celulares del glutaraldehido y del genipin para evaluar la interaccion entre las
células y los biomateriales sometidos a la accion entrecruzante de dichos agentes. De
esta forma, los estudios morfoldgicos y funcionales llevados a cabo con la técnica de
Live/Dead y con microscopia electrénica de barrido, ponen de relieve la presencia de
fibroblastos viables en los constructos controles y en los sometidos a
entrecruzamiento mediante agentes quimicos. Sin embargo, los resultados difieren
entre los dos agentes estudiados en esta Tesis Doctoral. En efecto, el menor niumero
de células se localiza en el grupo sometido a glutaraldehido al 0,5%, presentando,
ademas, dichas células una morfologia esferoide que caracteriza a células con
viabilidad reducida (Alaminos et al., 2007a; Schek et al., 2011). El resto de grupos
presentan una morfologia fusiforme o estrellada de caracter ortotipico (Errington et
al., 1998), si bien difieren en su niumero y en su interaccién con la estructura reticular
de biomaterial. En tal sentido, aunque se observan células fusiformes en los
constructos sometidos a genipin al 0,5%, su nimero es mas limitado y sus células
despliegan menos expansiones que las existentes en los constructos tratados con
genipin al 0,25%. En nuestras observaciones, no identificamos células esferoides en los
constructos tratados con genipin, como ha sido descrito en constructos de fibrina
sometidos a la accion de dicho agente (Schek et al., 2011). Asimismo, en los
constructos tratados con genipin, aunque el nimero de fibroblastos se reduce, no
alcanza en nuestro biomaterial de fibrina-agarosa los elevados valores de hasta el 50%
descritos en los geles de coldgeno (Sundararaghavan et al., 2008). En nuestro
biomaterial, el genipin parece afectar mas al patron estructural de distribucion de las
células que a su eliminacion, lo que podria relacionarse con posibles alteraciones en el
citoesqueleto generadas por la accién del genipin. Aunque no se ha comprobado la

alteracion de la integrina B1 en células sometidas a la accién del genipin, si parecen
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existir alteraciones a nivel de la conformacién de las fibras de estrés de F-actina (Wang

etal., 2011).

Por otro lado, nuestros estudios cuantitativos de viabilidad celular utilizando el
método enzimatico WST-1 y la cuantificacion de ADN liberado al medio muestran
valores decrecientes y crecientes, respectivamente, cuando las células estdn en
contacto con constructos control y constructos sometidos a entrecruzamiento con
glutaraldehido y genipin. El estudio reveld, asimismo, que las células en contacto con
constructos entrecruzados fueron mads viables que las del grupo control negativo,
observdndose la mayor viabilidad en los constructos sometidos a entrecruzamiento
con una concentracién de 0,25%, especialmente en el caso del genipin. Las diferencias
entre los valores de los constructos tratados con genipin al 0,25% y al 0,5% con los
obtenidos en los constructos tratados con glutaraldehido al 0,25% y 0,5% fueron muy
significativas en el caso de WST-1y la liberacidn de ADN, a excepcidén de los valores de
ADN cuando se comparan los grupos tratados al 0,5%. Ello implica que el genipin y el
glutaraldehido muestran una toxicidad similar a altas concentraciones, pero diferente
a bajas concentraciones. Ademas, puesto que la primera técnica es capaz de detectar
dafo celular mucho mas precozmente que la segunda, podriamos afirmar que el
genipin utilizado a bajas dosis (0,25%) alteraria las funciones metabdlicas y de
proliferacién de la célula de forma mucho menos significativa que el glutaraldehido a

las mismas dosis (0,25%).

La alteracién de la viabilidad celular tiene posiblemente su origen en la
liberacion de residuos quimicos citotoxicos a partir de las propias moléculas del agente
entrecruzante (grupos aldehido, amina, acidos, etc.) o bien a partir de los
biomateriales tratados con estos agentes (Dare et al., 2009; Hoffmann et al., 2009;
Schek et al., 2011; Jiang et al., 2016). Aunque en general, estos residuos quimicos son
muy escasos en el biomaterial y no deberian ejercer una accion citotéxica aguda sobre
las células, hay que tener en cuenta que el proceso natural de biodegradacion del
biomaterial podria conducir a la liberacion de otros agentes citotdxicos a partir del
propio material, los cuales podrian influir igualmente sobre la funcién celular y la
respuesta del huésped, como ocurre con biomateriales sintéticos como el acido

polilactico o poliglicélico (Wang et al., 2011; Carriel et al., 2014b). Algunos estudios

91



llevados a cabo sobre la accidn citotdxica del genipin han contribuido a establecer el
fundamento y los mecanismos de toxicidad de los agentes de entrecruzamiento. Dos
son los mecanismos basicos que han sido descritos en relacidon con este agente: la
alteracion del citoesqueleto y la induccién de un proceso de apoptosis. En el primer
caso, como se ha indicado previamente, se ha demostrado la alteracion de la F-actina 'y
su incidencia en la desestructuracidn del citoesqueleto, al afectarse las fibras de estrés
relacionadas con la fijacidn al sustrato (Wang et al., 2011). En lo que la apoptosis se
refiere, algunos autores han sugerido que las especies reactivas del oxigeno (ROS)
juegan un papel sustancial en la induccidn de la apoptosis por genipin, activando las
rutas intrinsecas y extrinsecas que conducen a la muerte celular programada (Kim et
al., 2005; Circu y Aw, 2010). Por otra parte, se ha demostrado que la accidn del genipin
no es idéntica en todas las células, observandose variaciones en sus efectos incluso en

células de la misma estirpe, como los condrocitos y los osteoblastos (Wang et al.,

2011).
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Figura 28. Representacion del rango de los valores de los mdédulos eldstico (G') y viscoso (G") de
diferentes tejidos nativos (rectdngulos incoloros) y de los tejidos artificiales de fibrina-agarosa no
nanoestructurados y nanoestructurados controles y sometidos a la accion de glutaraldehido y genipin al
0,25% (rectdngulos en color).
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Tras analizar el conjunto de datos procedentes de los experimentos llevados a
cabo en esta Tesis Doctoral, podemos afirmar que es posible generar modelos tisulares
basados en hidrogeles de fibrina-agarosa con diferentes propiedades biomecdnicas y
gue estas propiedades pueden ser, en parte, controladas por el investigador. Los
diferentes modelos pueden generarse utilizando técnicas combinadas de
nanoestructuracion y/o entrecruzamiento con glutaraldehido y genipin, de tal manera
gue sea posible controlar el grosor, la densidad de fibras, la porosidad, asi como las
propiedades biomecdnicas y bioldgicas de estos constructos. En la figura 28 se
representa la correlacion de los distintos modelos tisulares generados en la presente
Tesis Doctoral en relacién con las propiedades biomecdnicas representadas por los
modulos reoldgicos de diferentes tejidos nativos (Chan y Titze, 1999; Liu y Bilston,
2000; Geerligs et al., 2008; Green et al., 2008; Scionti et al., 2014b). De dicha
correlacién se deduce que el modelo tisular HFA-GP 0,25%, en lo que a los mddulos
viscoelasticos se refiere, es altamente compatible con la mucosa oral, mientras que los
modelos NHFA-GP y NHFA-GA al 0,25% lo son para el tejido nervioso. En relacion con
la cérnea, es importante destacar que los modelos mas compatibles son NHFA-GP y
NHFA-GA al 0,25% para el médulo eldstico y el HFA para el médulo viscoso. A dichas
correlaciones hay que afadir necesariamente los datos estructurales biomiméticos de
porosidad y los de biocompatibilidad a la hora de seleccionar el modelo de tejido

artificial deseado.

En consecuencia, todo ello permite el disefio selectivo de modelos tisulares
especificos para distintas aplicaciones terapéuticas en el marco de la ingenieria tisular
y la medicina regenerativa. Dichos modelos deberan en un futuro préximo evaluarse in

vivo para determinar la posible aplicabilidad médica de los mismos.
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6. CONCLUSIONES
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1. La metodologia desarrollada en la presente Tesis Doctoral ha permitido generar
diferentes biomateriales y modelos de tejidos artificiales basados en un biomaterial
polimérico de fibrina-agarosa obtenido mediante la aplicacion combinada de dos
procesos de biofabricacidn: la accion de los agentes quimicos de entrecruzamiento
glutaraldehido y genipin y la compresion plastica o nanoestructuracion. La utilizacion
controlada de concentraciones variables de los dos agentes quimicos (0,25% y 0,5% de
glutaraldehido o de genipin) y de la nanoestructuracion da origen a un conjunto de
modelos tisulares diferentes susceptibles de ser aplicados a distintos protocolos de
ingenieria tisular segun sus propiedades biomecanicas, biomiméticas y de

biocompatibilidad.

2. El analisis histologico con microscopia Optica y electronica de barrido y el analisis
morfométrico llevado a cabo en los distintos biomateriales y modelos tisulares ponen
de relieve que el patron estructural con mas alta porosidad y mas baja densidad fibrilar
se observa en los modelos no nanoestructurados y que los de mas baja de porosidad y
mas alta densidad fibrilar estan presentes en modelos nanoestructurados sometidos a
un proceso de entrecruzamiento con 0,5% de glutaraldehido. Entre ambos extremos
existen niveles intermedios de porosidad y densidad celular en los modelos tisulares
biofabricados mediante nanoestructuracién con entrecruzamiento con genipin al
0,25% y al 0,5%. La combinacién de una concentracién variable de glutaraldehido o
genipin y/o técnicas de nanoestructuracion permite controlar la porosidad en los
modelos tisulares de fibrina-agarosa y, en consecuencia, correlacionar el biomaterial
con los diferentes tipos de células a utilizar en la elaboracién del tejido artificial, lo que
contribuird a disefar el tipo de biomaterial mas biomimético a utilizar en relacién con

el tejido y la aplicacién médica deseada.

3. El andlisis reoldgico realizado en estado estacionario en los distintos modelos
tisulares pone de relieve que el patréon biomecanico representado por el médulo de
rigidez (G) mejora significativamente tras la utilizacién de las distintas concentraciones
de glutaraldehido y genipin, con independencia de que el biomaterial esté o no
nanoestructurado. El médulo se incrementa mas con concentraciones crecientes de
glutaraldehido que de genipin, especialmente en los modelos tisulares

nanoestructurados en comparacién con los no nanoestructurados La combinacidn
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conjunta de glutaraldehido o genipin y nanoestructuracion permite potenciar el patrén
biomecanico de rigidez y controlar, por tanto, el médulo G en el modelo tisular de
fibrina-agarosa que deba disefiarse para un determinado protocolo de ingenieria
tisular, de modo que éste resulte lo mas biomimético posible desde un punto de vista
reoldgico. Asimismo, el analisis reoldgico realizado en estado dinamico en los distintos
modelos tisulares pone de relieve que los patrones biomecanicos representados por el
modulo elastico (G’) y el mddulo viscoso (G”’) mejoran significativamente en su valores
cuando los modelos tisulares no nanoestructurados y nanoestructurados se someten a
las distintas concentraciones de glutaraldehido y genipin, especialmente en el caso de
los constructos nanoestructurados y en aquéllos sometidos a entrecruzamiento con
glutaraldehido. Con independencia de la utilizaciéon de glutaraldehido y genipin el
modulo elastico (G") alcanza en todos los casos valores hasta cuatro veces superiores a
los del médulo viscoso (G™'), lo que indica que los nuevos modelos tisulares generados
poseen propiedades marcadamente elasticas. La combinacién conjunta de
glutaraldehido o genipin y nanoestructuracién permite controlar los valores de los
patrones biomecanicos de elasticidad y viscosidad y establecer los mddulos eldsticos
(G’) y viscosos (G”) que, en asociacion con el moddulo de rigidez (G), deban
seleccionarse para generar el modelo tisular de fibrina-agarosa necesario con el que
sustituir a un tejido nativo determinado y que reproduzca sus propiedades

biomecanicas.

4. El analisis de biocompatibilidad ex vivo mediante métodos morfoldgicos,
biofuncionales y bioquimicos pone de relieve una progresiva alteracion de la
morfologia, el metabolismo y la continuidad de la membrana de las células cultivadas
en los distintos modelos tisulares estudiados, lo cual hay que relacionar directamente
con las concentraciones crecientes de glutaraldehido y genipin. Existen diferencias
significativas en relacion con la viabilidad a favor del genipin. La concentracién mas
citotdxica es glutaraldehido al 0,5%, con importante mortalidad celular, mientras que
la mas viable es genipin al 0,25%, con escasa disminucién celular y tan solo un patrén
estructural diferente en la distribucion celular que puede relacionarse con la accién del
genipin sobre el citoesqueleto y el sistema de adhesidn. La liberacion de ADN, con

independencia de otros indicadores de viabilidad, pone de relieve que a la
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concentracion de 0,5%, el glutaraldehido y el genipin podrian tener efectos citotdxicos

similares.

5. La generacion de diferentes biomateriales y modelos de tejidos artificiales de
fibrina-agarosa mediante dos procesos de biofabricacién (entrecruzamiento con
agentes quimicos y nanoestructuracion) permite el disefio de modelos versatiles de
tejidos artificiales con patrones estructurales de diferente porosidad, con patrones
biomecanicos de diferente rigidez, elasticidad y viscosidad y con patrones de
biocompatibilidad y viabilidad diferentes que pueden ser utilizados en protocolos de
ingenieria tisular de acuerdo con los tejidos nativos que hayan de ser sustituidos. La
elaboraciéon de dichos tejidos se inserta en el nuevo paradigma constructivo de la

ciencia histoldgica y de la medicina del siglo XXI.
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7. CONCLUSIONS
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1. The methodology developed in this Doctoral Thesis has allowed the generation of
different biomaterials and artificial tissue models based on a fibrin-agarose polymer
biomaterial obtained by the combined application of two processes of biofabrication:
the action of the crosslinking chemical agents glutaraldehyde and genipin and the
plastic compression or nanostructuration. The controlled use of varying concentrations
of the two chemical agents (0.25% and 0.5% of glutaraldehyde or genipin) and
nanostructuration gave rise to a set of different tissue models capable of being applied
to different tissue engineering protocols according to their biomechanical, biomimetic

and biocompatibility properties.

2. The histological analysis using light microscopy and scanning electron microscopy
and the morphometric analysis carried out in the different biomaterials and tissue
models showed that the structural pattern with the highest porosity and lower fibrillar
density corresponded to the non-nanostructured models and that the lower porosity
and higher fibrillar density were present in nanostructured models subjected to a
crosslinking process with 0.5% glutaraldehyde. Between the two extremes, there were
intermediate levels of porosity and fibrillar density in the biofabricated tissue models
using nanostructuration and crosslinking with 0.25% and 0.5% genipin. The
combination of a variable concentration of glutaraldehyde or genipin and/or
nanostructuration techniques allowed an efficient control of the porosity in fibrin-
agarose tissue models. Consequently a correlation between the biomaterial and the
cell type to be used in the elaboration of artificial tissues is possible. This will
contribute to select the more appropriate biomimetical biomaterial for the desired

medical application.

3. The steady-state rheological analysis carried out on the different tissue models
showed that the biomechanical pattern represented by the rigidity modulus (G) was
significantly improved with the use of different concentrations of glutaraldehyde and
genipin, in non-nanostructured and nanostructured biomaterials. The modulus tended
to increase more significantly with increasing concentrations of glutaraldehyde as
compared to genipin, especially in nanostructured tissue models. The joint
combination of glutaraldehyde or genipin and nanostructuration allowed us to

enhance the biomechanical stiffness pattern and therefore, to control the G modulus
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in the fibrin-agarose tissue model. This will allows to designing a specific biomaterial
for a given tissue engineering protocol, with biomimetic properties from a rheological
point of view. Also, the rheological analysis carried out in dynamic state in the different
tissue models showed that the biomechanical patterns represented by the elastic
modulus (G') and the viscous modulus (G") improved significantly when the
nanostructured and non-nanostructured tissue models were treated with different
concentrations of glutaraldehyde or genipin, especially in the case of nanostructured
models and in those subjected to glutaraldehyde crosslinking. Regardless of the use of
glutaraldehyde or genipin, the elastic modulus (G') was four times higher than the
viscous modulus (G"), indicating that the new tissue models generated had marked
elastic properties. The combination of glutaraldehyde or genipin and
nanostructuration allowed controlling the biomechanical values of elasticity and
viscosity which, in association with the stiffness modulus (G) should be selected to
generate the necessary fibrin-agarose tissue model to replace a specific native tissue

and reproduce its biomechanical properties.

4. The ex vivo biocompatibility analysis at the morphological, biofunctional and
biochemical levels showed a progressive alteration in the cell morphology, metabolism
and membrane integrity of cells cultured in the different tissue models studied. This
was directly related to the increasing concentrations of glutaraldehyde and genipin.
There were significant differences regarding cell viability in favor of genipin. The most
cytotoxic concentration was 0.5% glutaraldehyde, which was associated to a significant
level of cell damage, while the most viable condition was 0.25% genipin, which had
only a different structural pattern and cell distribution that could be related to the
action of the genipin on the cytoskeleton and the cell adhesion systems. DNA release,
independent of other viability indicators, suggests that 0.5% concentrations of

glutaraldehyde and genipin could have similar cytotoxic effects.

5. The generation of different biomaterials and artificial fibrin-agarose tissue models
by using two biofabrication processes (cross-linking with chemical agents and
nanostructuration) allowed designing versatile models of artificial tissues with
different porosity structural patterns, with biomechanical patterns of different

stiffness, elasticity and viscosity and with different biocompatibility and viability

100



patterns that could be used in tissue engineering protocols according to the native
tissues to be replaced. The elaboration of these artificial tissues is inserted in the new

constructive paradigm of the histological science and medicine of the XXI** century.
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