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Resumen

Los hidrogeles se definen como redes tridimensionales (3D) formadas por cadenas
poliméricas flexibles dispersas en un medio acuoso. Debido a su flexibilidad, consistencia
blanda, alto contenido de agua y la versatilidad de sus propiedades mecénicas, los
hidrogeles se utilizan para diversas aplicaciones en tecnologia y biomedicina, algunas
de ellas ya explotadas a nivel comercial [1]. Los hidrogeles pueden ser preparados con
componentes naturales o sintéticos, tales como hidratos de carbono, proteinas, péptidos,
tensioactivos y/o polimeros sintéticos. Por su composicién, los hidrogeles magnéticos,
que consisten en dispersiones de micro o nanoparticulas magnéticas incrustadas dentro
de un hidrogel, combinan en un solo material el comportamiento paramagnético o
ferromagnético proporcionado por las particulas con la flexibilidad que aporta la matriz.
Estos son por tanto de particular interés en muchas aplicaciones desde el punto de
vista tecnolégico y biomédico, tales como amortiguadores inteligentes, sensores de
temperatura, presién y (bio)quimicos, administracién de farmacos, disefio de mdsculos
artificiales e ingenieria tisular [2, 3,7, 9]. Las propiedades de los hidrogeles magnéticos
dependen de varios factores, incluidos el tipo de gelificante y de particula magnética
utilizados, la concentracién del gelificante y de las particulas magnéticas, y el tamaio y
distribucién de las particulas magnéticas dentro de los hidrogeles. Ademas, las particulas
magnéticas son sustratos sélidos que pueden ser recubiertos y funcionalizados con
diferentes propdsitos. La naturaleza quimica de la capa de recubrimiento puede modular
las interacciones entre las particulas y los filamentos del polimero que forman los
hidrogeles, lo que tiene un impacto directo en las propiedades finales de los hidrogeles
resultantes [22].

Como consecuencia de las ventajas mencionadas anteriormente, se necesitan nuevos
hidrogeles magnéticos que sean capaces de modificar, en gran medida, o modular
reversiblemente sus propiedades mecanicas. Ademads, la comprensién de cémo controlar
la organizacién celular y la vascularizaciéon con precisiéon en construcciones de tejidos
complejos se encuentra todavia en un estado preliminar. Finalmente, es deseable que los
hidrogeles sean inyectables, dado que la inyectabilidad es el principal requisito para poder
implementar métodos quirtrgicos minimamente invasivos. No puede olvidarse que un gel
inyectable tiene que poseer ademds una microestructura que favorezca la proliferacion
celular. Asi, la obtenciéon de nuevos hidrogeles con estas caracteristicas supondria un
avance muy importante.
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La hipotesis de partida de este trabajo es que es posible preparar hidrogeles
magnéticos inyectables, basados en péptidos de cadena corta y/o en polimeros, con una
microestructura y propiedades mecanicas adecuadas para su uso tanto en aplicaciones
tecnoldgicas como en la creacion de matrices extracelulares de tejidos artificiales blandos.
Por tanto, en esta tesis doctoral se pretende resolver dos de las principales desventajas
de los hidrogeles inyectables actuales: (i) la ausencia de una microestructura adecuada;
(i) el deficiente control sobre sus propiedades mecanicas. Se abordan estos objetivos
generales de forma simultdnea desde los puntos de vista fisico y quimico, con el fin de
crear nuevos hidrogeles con mejores propiedades. Sintetizamos un espectro diverso de
hidrogeles magnéticos supramoleculares y poliméricos con un adecuado orden interno
gracias a la naturaleza de las fibras, su interaccién con las particulas magnéticas v la
disposicion de las mismas. Con ello, dotamos a los hidrogeles de propiedades mecdnicas
ajustables mediante la concentracién, forma y tamaio de las particulas y la intensidad
del campo magnético aplicado. Se espera que estos hidrogeles posean las propiedades
requeridas para poder ser utilizados en aplicaciones tecnolégicas y biomédicas.
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Capitulo 1.
Introduccion

1.1. Hidrogeles magnéticos: definicion, diseno vy
caracteristicas

Los hidrogeles se definen como redes tridimensionales (3D) formadas por cadenas
poliméricas flexibles dispersas en un medio acuoso [1]. Desde un punto de vista
fundamental, los hidrogeles son sistemas (inicos que combinan una gran porosidad con
un comportamiento mecdnico propio de un sélido eldstico. Debido a su flexibilidad,
consistencia blanda, alto contenido de agua y la versatilidad de sus propiedades
mecdnicas, los hidrogeles se utilizan para diversas aplicaciones en tecnologia y
biomedicina, algunas de ellas ya explotadas a nivel comercial [1-8]. De hecho, siempre
que la biocompatibilidad sea adecuada, los hidrogeles imitan la matriz extracelular de los
tejidos vivos mejor que cualquier otro tipo de biomaterial sintético [1,9]. Los hidrogeles
pueden ser preparados con componentes naturales o sintéticos, tales como hidratos
de carbono, proteinas, péptidos, tensioactivos y/o polimeros sintéticos. Ademds, los
hidrogeles se pueden disenar para tener una red densa y estable en el tiempo formada
por enlaces covalentes entre cadenas poliméricas (hidrogeles quimicos), pero también,
para ser mas fluidos y reversibles, entrelazando las cadenas a través de interacciones
no covalentes (hidrogeles fisicos). Los geles supramoleculares pertenecen a este dltimo
grupo [10]. Por lo general, estos hidrogeles estan constituidos por agentes gelificantes
de bajo peso molecular que interacttian entre si mediante interacciones no covalentes,
como la electrostdtica, enlaces de hidrégeno, interacciones m-7, etc. [11]. Las redes
de polimeros convencionales interconectadas por enlaces covalentes no se pueden
disolver, son térmicamente irreversibles y generalmente presentan dificultades a la hora

Parte del contenido de este capitulo ha sido publicado en:
M. C. Mafias-Torres, C. Gila-Vilchez, J. D.G. Duran, M. T. Lopez-Lopez, L. Alvarez de
Cienfuegos. Biomedical applications of magnetic hydrogels, en Magnetic Nanoparticle-Based
Hybrid Materials, Elsevier, pp. 253-271, 2021.
C. Gila-Vilchez, L. Rodriguez-Arco, M. C. Mafias-Torres, L. Alvarez de Cienfuegos, M. T.
Lopez-Lopez. Self-assembly in magnetic supramolecular hydrogels, Current Opinion in Colloid
& Interface Science, En revision.
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20 1.1. Hidrogeles magnéticos: definicidn, diseio y caracteristicas

de experimentar grandes cambios en sus propiedades bajo estimulos externos. Por el
contrario, la naturaleza dindmica, reversible y débil de las interacciones no covalentes
en los hidrogeles supramoleculares hace factible modificar sus propiedades mediante la
aplicacion de estimulos externos [12,13].

La investigacion basica actual dentro de este campo se centra principalmente en los
hidrogeles que responden a estimulos como la temperatura, los productos quimicos o el
pH, cambiando sus propiedades en respuesta a los mismos [14]. Este comportamiento
inteligente permite aplicar los hidrogeles en la detecciéon de analitos o como reservorios
para la liberacién controlada de un firmaco [15-17]. Una categoria importante entre
estos geles inteligentes estd constituida por los geles magnéticos (o ferrogeles), que
desde el punto de vista estructural consisten en dispersiones de micro o nanoparticulas
magnéticas incrustadas dentro de un hidrogel [18—22]. Un factor clave para controlar el
comportamiento de los hidrogeles magnéticos es su composicion quimica, es decir, si es
un hidrogel quimico o fisico. Los hidrogeles magnéticos quimicos muestran la capacidad
de modificar sus propiedades mecanicas, e incluso su aspecto macroscépico, tras la
aplicacién de un campo magnético externo, allanando el camino para desarrollar vehiculos
de transporte de fdrmacos [23-25]. Recientemente, han empezado a investigarse
hidrogeles magnéticos fisicos basados en el autoensamblaje de los agentes gelificantes
de bajo peso molecular [26]. Estos sistemas ofrecen un mayor grado de interpenetracién
entre las particulas magnéticas y la matriz organica del hidrogel. La formacién del hidrogel
implica el autoensamblaje de los agentes gelificantes para producir fibras poliméricas.
Si este proceso se produce en presencia de particulas magnéticas, estas pueden ser
absorbidas por las fibras organicas. Ademas, dado que la matriz orgdnica se autoensambla
en presencia de las particulas, la aplicacion de un campo magnético puede modificar la
disposiciéon estas que, a su vez, pueden modificar la matriz orgdnica dando lugar a geles
anisétropos [27].

/ Fase dispersa — Particulas magnéticas o

Polimeros
> Matris

Hidrogel magnético Péptidos

Figura 1.1: Esquema de los hidrogeles magnéticos y las partes que los componen.

Por su composicién, los hidrogeles magnéticos combinan en un solo material el
comportamiento paramagnético o ferromagnético proporcionado por las particulas con
la flexibilidad que aporta la matriz (Figura 1.1). Estos son por tanto de particular
interés en muchas aplicaciones desde el punto de vista tecnolégico y biomédico, tales
como amortiguadores inteligentes, sensores de temperatura, presion y (bio)quimicos,
administracién de farmacos, disefo de miusculos artificiales e ingenieria tisular. De hecho,
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los ferrogeles presentan algunas caracteristicas interesantes en comparacion con los
hidrogeles no magnéticos:

1. Es posible actuar a distancia sobre materiales ferromagnéticos, incluidos los
ferrogeles, mediante la aplicacién de campos magnéticos externos. Ademas, los
tejidos humanos son permeables a los campos magnéticos habituales, que ademas
son inocuos para las funciones y los tejidos del cuerpo humano, al menos para
los campos estacionarios o de frecuencia extremadamente baja utilizados en
las aplicaciones de estos materiales [28]. Como consecuencia, los hidrogeles
magnéticos pueden ser manipulados y guiados dentro del cuerpo humano sin
contacto mediante fuerzas magnéticas aplicadas externamente.

2. El caracter ferromagnético de los hidrogeles permite la visualizacién y el
seguimiento in vivo mediante resonancia magnética [29].

3. Las propiedades mecanicas de los hidrogeles magnéticos pueden modificarse de
forma controlable hasta varios érdenes de magnitud mediante campos magnéticos
[30-32].

Como se ha comentado anteriormente, las propiedades de los hidrogeles magnéticos
dependen de varios factores, incluidos el tipo de gelificante y de particula magnética
utilizados (Figura 1.1), la concentracién del gelificante y de las particulas magnéticas,
y el tamano y distribucion de las particulas magnéticas dentro de los hidrogeles.
Ademas, las particulas magnéticas son sustratos sélidos que pueden ser recubiertos
y funcionalizados con diferentes propdsitos. La naturaleza quimica de la capa de
recubrimiento puede modular las interacciones entre las particulas y los filamentos del
polimero que forman los hidrogeles, lo que tiene un impacto directo en las propiedades
finales de los hidrogeles resultantes [22]. De hecho, las particulas magnéticas con una
superficie quimica adecuada pueden conjugar farmacos, proteinas, enzimas, anticuerpos
o nucleétidos que se utilizarian en numerosas aplicaciones técnicas y biomédicas.

Los métodos desarrollados para preparar hidrogeles magnéticos son varios:

1. El mas simple es la inmersiéon de un hidrogel no magnético en una suspension
magnética, de forma que se produzca la absorcién de las particulas magnéticas en
la red del polimero (Figura 1.2a) [33]. El principal inconveniente de este enfoque
es que las particulas magnéticas se pueden desorber con bastante facilidad, ya que
el disolvente se drena o se diluye.

2. Otro enfoque es la sintesis in situ de las particulas magnéticas dentro del hidrogel
(Figura 1.2b) [34]. El principal obstdculo de este enfoque es proporcionar un
recubrimiento biocompatible a las particulas magnéticas en las condiciones en las
que se produce su sintesis, si se quiere hacer un ferrogel con la biocompatibilidad
requerida para aplicaciones biomédicas. Ademas, podria resultar dificil eliminar del
ferrogel los productos quimicos téxicos que se originan durante la sintesis. Por
tanto, este método no parece apropiado para aplicaciones biomédicas en las que
se requiere biocompatibilidad.
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3. Un tercer enfoque consiste en mezclar las particulas con monémeros de hidrogel

antes de la polimerizacién (Figura 1.2c) [35—-37]. Este enfoque presenta varias
ventajas. Por ejemplo, las particulas se pueden funcionalizar adecuadamente
antes de mezclarlas con los mondémeros del hidrogel, para proporcionarles
biocompatibilidad, para cargarlas con un farmaco, células o factores de crecimiento
y/o para servir como puntos adicionales de entrecruzamiento para las fibras del
polimero. En particular, esto podria incluso dar lugar a hidrogeles en los que
el entrecruzamiento se produce solo por las particulas [20, 21]. Nétese que al
unir las particulas a la red polimérica se evitan los problemas de pérdida de
particulas durante la manipulacién, secado o hinchamiento de los hidrogeles.
Alternativamente, las particulas pueden encapsularse simplemente dentro de la
red polimérica si no estan funcionalizadas adecuadamente para interactuar con
los mondmeros [38]. Otra ventaja de mezclar las particulas con los monémeros
antes de la polimerizacion es la posibilidad de obtener un orden microestructural
alineando las particulas y las fibras del polimero mediante la aplicacién de un campo
magnético externo [35, 39].

Hidrogel

B
%

Fibras polimérica:

Suspension magnética Hidrogel magnético
Particulas magnéticas

Hidrogel magnético

Hidrogel
C P:l_rticulas magnéticas Hidrogel magnético
: con particulas
encapsuladas

Monomeros

Hidrogel magnético
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particulas magnéticas
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Figura 1.2: Diferentes estrategias para la preparacién de hidrogeles magnéticos. (a) Método
de mezcla: se sumerge un hidrogel no magnético en una suspensién magnética, de forma que
absorbe las particulas magnéticas durante el hinchamiento [38]. (b) Método de precipitacién in
situ: las particulas magnéticas se sintetizan directamente dentro de un hidrogel no magnético
[40]. (c) Método de injerto: el proceso de entrecruzamiento de los precursores poliméricos se
realiza en presencia de particulas magnéticas, lo que puede dar como resultado la encapsulacién
de las particulas o su entrecruzamiento con las fibras poliméricas [41].
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Figura 1.3: Ndmero de documentos relacionados con los hidrogeles magnéticos y sus aplicaciones
biomédicas publicados (a) por afio (2000 - 2021) y (b) por pais en 2019. Fuente: Base de datos
de SCOPUS.

Como consecuencia de las ventajas mencionadas anteriormente de los hidrogeles
magnéticos con respecto a los no magnéticos en aplicaciones tecnoldgicas y biomédicas,
en los ultimos afios se ha dedicado mucho esfuerzo al diseno, preparacion, caracterizacion
y aplicaciéon de estos materiales magnéticos blandos (Figura 1.3). Sin embargo, a
pesar de los avances conseguidos, la inmensa mayoria de los hidrogeles magnéticos se
basan principalmente en polimeros gelificantes en los que las moléculas de polimero
de cadena larga (por ejemplo, coldgeno, alginato, quitosano) forman la red requerida
para la gelificacion mediante reticulacién covalente o no covalente. Al estar las cadenas
poliméricas fuertemente entrecruzadas (particularmente aquellas con entrecruzamiento
covalente), dan lugar a redes muy rigidas, lo que dificulta cualquier modificacion posterior
de su microestructura y propiedades mecanicas. Por ejemplo, en hidrogeles magnéticos de
fibrina, solo se ha logrado una variacién del 10 % en los valores de los médulos mecénicos
por aplicacion de campo magnético [35, 36]. Por tanto, se necesitan nuevos hidrogeles
magnéticos que sean capaces de modificar, en gran medida, o modular reversiblemente
sus propiedades mecdnicas. Ademas, la comprension de cémo controlar la organizacion
celular y la vascularizacién con precisién en construcciones de tejidos complejos se
encuentra todavia en un estado preliminar. Finalmente, es deseable que los hidrogeles sean
inyectables, dado que la inyectabilidad es el principal requisito para poder implementar
métodos quirtirgicos minimamente invasivos. No puede olvidarse que un gel inyectable
tiene que poseer ademas una microestructura que favorezca la proliferacion celular. Asi,
la obtencion de nuevos hidrogeles con estas caracteristicas supondria un avance muy
importante.
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1.2. Aplicaciones de los hidrogeles magnéticos

Como se menciond en la introduccién, se han desarrollado muchas aplicaciones para
los hidrogeles magnéticos, como la ingenieria de tejidos, soportes para la administracién
controlada de fdrmacos y células, amortiguadores controlados por campos magnéticos
[42—44] sensores de temperatura, presion y (bio)quimicos [45-47].

El uso cada vez mas frecuente de los hidrogeles como vehiculos de administracion de
farmacos se explica por su biocompatibilidad y la capacidad de modificar facilmente sus
propiedades fisicas y quimicas. Los hidrogeles pueden disenarse con diferentes tamanos
de poros, pueden permitir la administracién de varios farmacos simultaneamente, crear
entornos hidrofébicos o hidrofilicos, contener nanoparticulas y combinarse con otros
materiales [48, 49]. Todos estos factores modifican la forma y la velocidad a la que se
puede liberar un farmaco desde su interior. Asimismo, las particulas magnéticas pueden
actuar como un vehiculo de administraciéon de farmacos. Gracias a sus caracteristicas
fisicas tnicas y su capacidad de actuar a nivel celular, se estan utilizando en hipertermia,
en resonancia magnética, como agentes de contraste, como vehiculo para la distribucién
de farmacos, y en la deteccién y diagndstico de enfermedades, especialmente cancer [50].
Algunas de las ventajas de los hidrogeles magnéticos es que pueden utilizarse para
controlar la distribucién de farmacos mediante la aplicacién de un campo magnético
externo [23], permiten ajustar el perfil de liberacién del farmaco [51,52], y el control
remoto de la frecuencia e intensidad del campo magnético aplicado mejora la capacidad
de administracién del farmaco [53]. Ademas, los geles supramoleculares tienden a exhibir
propiedades de fluidificacién y autocuracién, ambas necesarias para desarrollar materiales
inyectables, permitiendo asi que estos hidrogeles se apliquen a través de una via de
administracién minimamente invasiva [54,55]. La capacidad de deformarse bajo estimulos
mecanicos pequefos los convierte también en materiales ideales para administrar cargas
extremadamente delicadas, como las células [55].

Asimismo, los hidrogeles son materiales ideales para el desarrollo de sustitutos de
tejidos para reparar o reconstruir tejidos y 6rganos en el campo de la ingenieria tisular [1].
Estudios recientes indican que cuando se utilizan materiales magnéticos en ingenieria
tisular, la presencia de particulas magnéticas (con un didmetro aproximado de 50-100
nm) estimula la adhesién, proliferacién y diferenciacion de células in vitro e incluso la
formacion de hueso in vivo [56-59]. Por tanto, los hidrogeles magnéticos proporcionan
ventajas afadidas siempre que las particulas magnéticas puedan ensamblarse, para formar
construcciones complejas, y puedan funcionalizarse con factores de crecimiento u otros
agentes bioldgicos, para promover la adhesidn y proliferacién celular [60]. Por ejemplo, se
pueden aplicar campos magnéticos externos a los hidrogeles magnéticos para controlar
el ensamblaje y la microestructura, creando construcciones tisulares complejas [61] y
para organizar tejidos celulares [62]. Los campos magnéticos, solos o en combinacién
con particulas magnéticas, pueden usarse tambien para modificar el autoensamblaje
de los hidrogeles supramoleculares, aportando un cierto orden estructural a nano y
micro-escala que puede ser beneficioso en aplicaciones de ingenieria de tejidos. Por
ejemplo, Radvar et al. [63] encontraron que las membranas supramoleculares nanofibrosas
alineadas magnéticamente que utilizaron como soportes para el cultivo de células
madre mesenquimales, mostraron una mejor adhesién de las células, asi como una
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elongacién celular en la direccidon de la anisotropia, sugiriendo por tanto el potencial
de estas membranas anisétropas para aplicaciones en ingenieria tisular. Otra ventaja
de la incorporacion de particulas magnéticas en hidrogeles destinados a aplicaciones
de ingenieria tisular es que se puede someter a las células a fuerzas y tensiones a
nivel de microescala. Ademas, la aplicacién de campos magnéticos ciclicos produce
tensiones mecanicas que imitan el entorno biomecdnico de algunos tejidos [64]. Esto es
especialmente importante para las células de sistemas musculoesqueléticos, ya que estas
fuerzas y tensiones simulan las condiciones mecanicas a nivel microscépico a las que se
someten las células en los tejidos naturales, y pueden considerarse seiales biomecdanicas
para la diferenciacién celular [65]. Otra caracteristica de los hidrogeles magnéticos es que
pueden ser manipulados y movidos mediante fuerzas magnéticas, de manera que pueden
ser implantados in vivo y arrastrados para rellenar un defecto o un hueco, asi como ser
modificados después [55, 66].

Por otro lado, los materiales blandos capaces de modificar sus propiedades en
respuesta a estimulos magnéticos son la base para aplicaciones en el campo de la robética
magnética blanda (sensores y actuadores). Los sensores se basan principalmente en
cambios de propiedades épticas, mecanicas y eléctricas, mientras que los actuadores
se basan en cambios de forma, tamano y locomocién bajo estimulos externos. En
este caso, los hidrogeles magnéticos suelen mostrar cambios rdpidos y reversibles en
su forma y propiedades mecdnicas bajo estimulos magnéticos [67, 68]. Asi, Nowak y
Ravoo prepararon hidrogeles magnéticos supramoleculares que mostraban propiedades
mecanicas magneto y fotosensibles [67]. Estos hidrogeles aumentaron su rigidez (mddulo
de almacenamiento) de forma reversible bajo la aplicacién de un campo magnético, y se
conseguian flexionar cuando el hidrogel se preparaba con forma alargada. Ademas, los
cambios de forma de los hidrogeles magnéticos bajo un campo magnético también pueden
ser aprovechados en la creacion de actuadores blandos [69, 70]. En este sentido, Ma et
al. [69] prepararon hidrogeles magnéticos de ADN que sufrian cambios de forma remotos,
asi como desplazamientos e incluso saltos en respuesta a campos magnéticos.

Por ultimo, los hidrogeles inyectables son cada vez mds importantes en biomedicina.
El interés se basa en el hecho de que la inyectabilidad es uno de los principales requisitos
para llevar a cabo procedimientos minimamente invasivos, particularmente en aplicaciones
de ingenieria tisular y administracion de farmacos. Existen dos alternativas principales para
la administracién del hidrogel mediante una jeringa: (i) hidrogeles gelificantes in situ;
(i) hidrogeles fluidificantes (tixotrépicos). El primer enfoque se basa en la gelificacién
posterior a la inyeccién de una mezcla similar a un liquido que incluye los precursores
del gel [71-73]. En el caso de los hidrogeles fluidificantes, la estrategia implica la
formacién de un hidrogel sélido con las propiedades mecanicas, morfoldgicas y biolégicas
deseadas in vitro que puede fluir como un material de baja viscosidad bajo tensién.
Después de la inyeccién, el hidrogel deberia experimentar una rapida recuperacién del
mdédulo eldstico (autocuracidn) [74, 75]. Desafortunadamente, a pesar de los esfuerzos
dedicados a la mejora de los hidrogeles inyectables, el desarrollo de hidrogeles magnéticos
inyectables robustos es un desafio alin sin resolver. La generacion de este tipo de
hidrogeles permitiria combinar todas las caracteristicas mencionadas anteriormente para
los hidrogeles magnéticos con las de los hidrogeles inyectables.
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La hipotesis de partida de este trabajo es que es posible preparar hidrogeles
magnéticos inyectables, basados en péptidos de cadena corta (hidrogeles
supramoleculares) y/o en polimeros, con una microestructura y propiedades mecdnicas
adecuadas para su uso tanto en aplicaciones tecnoldgicas como en la creacién de matrices
extracelulares de tejidos artificiales blandos.

La validez de esta hipStesis se basa en resultados recientes [22,27]. Por un lado,
para hidrogeles de fibrina (basados en enlaces covalentes y, por tanto, no inyectables)
se ha comprobado que, incluso para una concentracién mintscula de nanoparticulas
magnéticas, la estructura interna cambia radicalmente. Este cambio da lugar a un
material mds poroso y al mismo tiempo mucho mas robusto [22]. Por otro lado, se han
preparado hidrogeles magnéticos supramoleculares que, siendo inyectables, experimentan
modificaciones muy importantes asociadas a la presencia de nanoparticulas magnéticas
[27].

Por tanto, en esta tesis doctoral se pretende resolver dos de las principales desventajas
de los hidrogeles inyectables actuales: (i) la ausencia de una microestructura adecuada;
(ii) el deficiente control sobre sus propiedades mecanicas.

Se abordardn estos objetivos generales de forma simultdnea desde los puntos de
vista fisico y quimico, con el fin de crear nuevos hidrogeles con mejores propiedades.
Sintetizaremos un espectro diverso de hidrogeles magnéticos supramoleculares y
poliméricos que tengan un adecuado orden interno gracias a la naturaleza de las
fibras, su interaccién con las particulas magnéticas y la disposicién de las mismas.
Con ello, dotaremos a los hidrogeles de propiedades mecanicas ajustables mediante la
concentracion, forma y tamafno de las particulas y la intensidad del campo magnético
aplicado. Se espera que estos hidrogeles posean las propiedades requeridas para poder
ser utilizados en aplicaciones tecnoldgicas y biomédicas.

Para conseguir estos objetivos generales, se plantean los siguientes objetivos
especificos:

1. Funcionalizacién de la superficie de las particulas magnéticas mediante
adsorcién de moléculas adecuadas para: (i) hacerlas biocompatibles y evitar la
respuesta inmunoldgica; (ii) conseguir su distribucién homogénea en la estructura
del hidrogel; (iii) conseguir cambios estructurales debido a su interaccién con las
fibras que forman el hidrogel.

2. Generacion de hidrogeles magnéticos supramoleculares y poliméricos mediante
combinacién de particulas magnéticas y agentes gelificantes (principalmente
péptidos de cadena corta, alginato y fibrina). De esta forma obtendremos
hidrogeles magnéticos “blandos” que podrian ser inyectables. Ademads, su
microestructura y propiedades mecdnicas se podrian ajustar variando la
concentracion y tipo de particulas y mediante la aplicacion de campos magnéticos.

3. Caracterizacion de las propiedades microscépicas: (i) forma, tamafio y
composicion de las particulas magnéticas mediante microscopia electrénica y otras
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técnicas de andlisis; (ii) naturaleza reticular de las fibras, su densidad y patrén
interno, mediante diferentes técnicas espectroscopicas, microscopia electrénica,
microscopio de fuerza atémica (AFM), técnicas de difraccidon de rayos X (SAXS,
WAXS), FRET, FLIM, DSC, FTIR y Raman.

4. Caracterizacion de las propiedades fisicas macroscépicas de los hidrogeles:
propiedades magnéticas y mecanicas (tanto en presencia como en ausencia de
campo magnético aplicado), cinética de gelificacién, integridad macroscépica y
grado de hidratacién. Prestaremos también especial atencién a si se satisfacen las
condiciones de inyectabilidad.

5. Modelizacidn tedrica de las propiedades mecanicas. Trataremos de comprender
el comportamiento macroscépico de los hidrogeles desde el punto de vista de
los mecanismos fisicos que lo gobiernan. Ademds, los modelos tedricos que
desarrollemos permitiran predecir el comportamiento de los materiales en distintas
condiciones experimentales, lo que nos servira de orientacion sobre las estrategias
correctas para alcanzar los resultados deseados.

6. Biocompatibilidad de los hidrogeles. Evaluaremos la compatibilidad ex vivo
de los hidrogeles que presenten una microestructura y propiedades mecdnicas
adecuadas. Para los casos en los que se obtenga una biocompatibilidad adecuada
ex vivo, evaluaremos la biocompatibilidad in vivo usando modelos animales.

1.4. Organizacion de la tesis

La investigacion desarrollada en este trabajo se encuentra estructurada en cuatro
apartados:

Parte l. En este apartado se desarrollan varios tipos distintos de funcionalizaciones
de particulas magnéticas micro- y nanométricas con el objetivo de utilizarlas en la
generacion de hidrogeles magnéticos. Ademds de la caracterizacion fisico-quimica de
las particulas magnéticas funcionalizadas, se lleva a cabo un estudio de la interaccién de
las mismas con la red y de como esta interaccion afecta a las propiedades finales del
hidrogel. Esta parte se desarrolla en el capitulo 2.

Parte Il. Esta parte se centra en el diseno y caracterizacién de hidrogeles basados
en alginato. Se compone de los capitulos 3, 4 y 5.

En el capitulo 3 se disefa un protocolo de preparacién de hidrogeles de alginato
magnéticos isotropos. Para ello, se utilizan particulas de hierro micrométricas a distintas
fracciones de volumen dentro del hidrogel de alginato. Se caracterizan los hidrogeles
resultantes en cuanto a sus propiedades microestructurales y reoldgicas, con y sin campo
magnético aplicado durante las medidas.

En el capitulo 4 se describen distintos protocolos de preparacién de hidrogeles de
alginato anisétropos magnéticos y no magnéticos. De nuevo, se lleva a cabo el estudio
completo de las propiedades mecdnicas y microestructurales de los hidrogeles anisétropos
resultantes en cada caso.
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En el capitulo 5 se presentan hidrogeles de alginato magnéticos con aplicaciones
tecnoldgicas. Para ello, se estudia la aplicaciéon de estos hidrogeles como actuadores
magnéticos blandos, tanto para hidrogeles isétropos como anisétropos. Ademds, se
propone un protocolo de inyectabilidad de los mismos.

Parte Ill. Esta parte se dedica al disefo y caracterizacién de hidrogeles
supramoleculares basados en péptidos de cadena corta. Se compone de los capitulos 6
y7.

En el capitulo 6 se preparan hidrogeles supramoleculares basados en mezclas de
distintos tipos de dipéptidos con fmoc-difenilalanina (Fmoc-FF) a varias proporciones.
Se analiza el mecanismo de formacién de las estructuras fibrilares que componen los
hidrogeles desde un punto de vista quimico, y se estudian las propiedades reoldgicas de
los hidrogeles resultantes.

En el capitulo 7 se disefan hidrogeles magnéticos e hibridos basados en péptidos,
con capacidad de ser inyectados para su uso en medicina regenerativa. Se lleva a cabo
una caracterizacién completa de la estructura interna de los hidrogeles desde el punto de
vista quimico, asi como la caracterizacion fisica de las propiedades reolégicas. Ademas,
se estudia el comportamiento de inyectabilidad y autocuracién de los hidrogeles y cémo
afecta la aplicacién de un campo magnético a sus propiedades. Por Ultimo, se hacen
ensayos ex vivo e in vivo de los hidrogeles magnéticos e hibridos para desarrollar una
aplicacion biomédica.

Parte V. Por dltimo, los capitulos 8 y 9 incluyen, respectivamente, las principales
conclusiones de la tesis y un resumen en inglés de los resultados mas relevantes obtenidos
en este trabajo para optar a la mencién internacional.

1.5. Declaracion ética

Los estudios de biocompatibilidad contaron con la aprobacién del Comité de Etica
de la Junta de Andalucia (Espafa), en el marco de los proyectos de investigacién
FIS2017-85954-R (MCIN/AEI/10.13039/501100011033/FEDER, Espaiia) y PE-0395-
2019 (Consejerfa de Salud y Familias, Junta de Andalucia, Espafia). Los estudios ex vivo
con células humanas fueron autorizados por el Servicio Andaluz de Salud (Consejeria
de Salud, Junta de Andalucia). La caracterizacién in vivo se realizé de conformidad
con las directrices éticas para el cuidado animal de la Unién Europea y el Gobierno
de Espana (Directiva Europea no. 63/2010, RD 53/2013). Los experimentos in vivo
fueron autorizados por la Direccidon General de la Produccién Agricola y Ganadera
(18/12/2017/167 y 19/04/2021/053, Consejeria de Agricultura, Pesca y Desarrollo
Rural, Junta de Andalucia).
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Capitulo 2.

Funcionalizacion y caracterizacion de
la fase dispersa

2.1. Introduccidén

La correcta funcionalizaciéon de las particulas magnéticas es de vital importancia
en tanto en cuanto permite modular las interacciones entre ellas y los filamentos
poliméricos que forman los hidrogeles teniendo un impacto directo en las propiedades
de los hidrogeles, como se ha demostrado recientemente [22]. Ademas, las particulas
magnéticas con una superficie quimica adecuada pueden conjugar farmacos, proteinas,
enzimas o anticuerpos, lo cual se requiere en numerosas aplicaciones biomédicas.
Por ejemplo, se ha demostrado recientemente que el tratamiento médico con
particulas magnéticas conjugadas por un factor de crecimiento nervioso promueve
significativamente el crecimiento de neuritas y aumenta la complejidad de los arboles
ramificados neuronales [60].

Como puede comprobarse en la bibliografia mas representativa sobre hidrogeles
magnéticos, las particulas magnéticas se usan generalmente tal y como se reciben, es
decir, sin ninguna funcionalizacién. La incorporacién de particulas de tamaio nano o
micrométrico en el hidrogel se basa simplemente en la incorporacién fisica dentro del
hidrogel, lo que conlleva la posible liberacién continua de las particulas desde la matriz
del hidrogel al medio [76]. Sin embargo, ademas del hierro que compone las particulas
magnéticas y que proporciona la activacién del campo magnético, la superficie de las
mismas se puede utilizar para crear interacciones especificas o inespecificas con los

Parte del contenido de este capitulo ha sido publicado en:
M. Barczak, P. Borowski, C. Gila-Vilchez, M. Alaminos, F. Gonzalez-Caballero, M. T. Lépez-
Lépez. Revealing importance of particles’ surface functionalization on the properties of magnetic
alginate hydrogels, Carbohydrate Polymers, 247, 116747, 2020.
M. Barczak, P. Borowskil, D. Pietras-Ozga, C. Gila-Vilchez, M. Alaminos, F. Gonzalez-
Caballero, L. Alvarez de Cienfuegos, M. T. Ldépez-Lépez. Introducing amine groups to the
surface of iron nanoparticles to modulate properties of supramolecular peptide-based magnetic
hydrogels, En preparacion.
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hidrogeladores [77], que a su vez pueden afectar a las propiedades finales de los hidrogeles
resultantes e incluso proporcionar mas caracteristicas favorables como una mejor adhesion
de especies bioldgicas (por ejemplo, células). La funcionalizacién con el grupo amina
con el uso de 3-aminopropiltrietoxisilano o 3-aminopropiltrimetoxisilano es una estrategia
utilizada frecuentemente para modificar la superficie de las particulas y las propiedades
de los hidrogeles resultantes [76, 78-82]. Sin embargo, en la bibliografia se encuentran
pocos ejemplos de funcionalizacién quimica de particulas magnéticas utilizando grupos
distintos de las aminas [77].

En este trabajo se buscé determinar el papel que juega la funcionalizacién superficial
de particulas de hierro en las propiedades de hidrogeles magnéticos de alginato y
péptidos. Para ello, se tomaron como punto de partida particulas de hierro micrométricas
recubiertas por una capa de silice (Fe-CC) y particulas de hierro nanométricas sin
funcionalizar (nFe). Estas particulas control se funcionalizaron posteriormente con
diferentes grupos funcionales que incluian hidroxilo, amina, glicidoxi, fenilo y tiocianato;
donde muchas de estas modificaciones se han reportado por primera vez en este trabajo.
Las distintas funcionalizaciones afectaron a la interaccién quimica entre la matriz del
hidrogel y la superficie de las particulas de hierro de manera diferente, contribuyendo a
la aparicion de diversas microestructuras, propiedades mecdanicas y biocompatibilidad de
los hidrogeles resultantes. Por ejemplo, los grupos amina en la superficie de las particulas
de hierro micrométricas dieron como resultado hidrogeles de alginato bien formados,
mientras que la presencia de grupos tiocianato o fenilo en estas mismas particulas dieron
lugar a hidrogeles de alginato mal formados. Por tanto, estos resultados se pueden utilizar
para ajustar las propiedades de hidrogeles basados en carbohidratos y péptidos.

2.2. Materiales y métodos

2.2.1. Funcionalizacién de particulas de hierro micrométricas

Como particulas magnéticas se utilizaron particulas de hierro micrométricas
recubiertas de silice (Fe-CC, MPQ) suministradas por BASF, Alemania. Estas consisten
en particulas esféricas de 1.4+0.6 um de didmetro, medido mediante imagenes de
microscopia electrénica, y tienen una densidad de 7.7140.19 g/cm3, medida con
un picnémetro. Ademds, presentan un comportamiento paramagnético tipico con
magnetizacién de saturacion Ms=1587+2 kA/m, medido por magnetometria SQUID
(Dispositivo Superconductor de Interferencia Cudntica).

El acido clorhidrico (HCI, Sigal), aminopropiltrietoxisilano (APTES, 97 %, Sigma-
Aldrich), (3-trimetoxisililpropil)dietilentriamina  (TMSPD, 95%, Fluorochem), N-
fenilaminometiltrietoxisilano (PATES, 95 %, Fluorochem), glicidoxipropiltrimetoxisilano
(GPTMS, 98%, Sigma Aldrich) y feniltrietoxisilano (PTES, 97 %, Gelest), fueron
utilizados sin ninguna purificacion adicional.

Para llevar a cabo la funcionalizacién, se colocan 2 g de particulas MPO en un vial y
se mezclan con 40 mL de etanol absoluto, previamente acidificado con 0.57 mL de HCI
1.75 M. La suspensién se sonica durante 5 minutos. Pasado ese tiempo se anade 1 mmol
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del alcoxisilano organofuncional correspondiente (APTES, TMSPD, PTES, GPTMS,
PATES o TCTES) y la suspension se somete seis veces a la siguiente secuencia: 5
minutos de sonicacién y 25 minutos de agitacién (en total 3 horas). Finalmente, las
particulas se separan de la solucién mediante decantacién magnética, se lavan dos veces
con etanol absoluto y se secan durante la noche a 40 °C. La numeracién de las muestras
Jjunto con el alcoxisilano organofuncional utilizado en cada caso para su sintesis se recogen
en la tabla 2.1.

2.2.2. Preparacion de hidrogeles magnéticos de alginato con
particulas de hierro micrométricas

Para la preparacién de los hidrogeles magnéticos de alginato utilizando las particulas
de hierro micrométricas se siguié un protocolo de dos pasos que permite la generacién de
hidrogeles magnéticos homogéneos [68]. Brevemente, se disolvié alginato (MW:20—40
kDa, Sigma Aldrich) en agua destilada para preparar una solucién al 1% p/v. Luego,
se agregaron 9 mg de carbonato de calcio (CaCOg3, Sigma Aldrich) a 6 ml de esta
disolucién y se agité con vértex durante 1 minuto. Después, se anadieron 32 mg de
D-glucono-d-lactona (GDL, Sigma Aldrich) y la mezcla se agité nuevamente durante 1
min. A continuacién se dejo la solucién en un vial cerrado durante 90 min a temperatura
ambiente. Pasado ese tiempo, la mezcla gelificante se transfirié a otro vial, se agité en
vortex (1 min) y se transfirié el volumen necesario al vial de Eppendorf que contenfa
las particulas de hierro para alcanzar la concentracion final requerida de 0.9% v/v. La
mezcla se sometié a los siguientes pasos para dispersar bien las particulas dentro del gel:
(i) vortex - 1 min, (ii) sonicacién - 5 min, (iii) vortex - 1 min. Finalmente, la mezcla se
transfirid a un vial abierto y se mantuvo durante la noche en una atmdsfera saturada
de agua hasta completar el proceso de gelificacion. Una descripcién mas detallada del
protocolo de preparacién de los hidrogeles de alginato magnéticos y su caracterizacién
se puede encontrar en el Capitulo 3 de este trabajo.

2.2.3. Funcionalizacién de particulas de hierro nanométricas

Se recubrieron nanoparticulas de hierro (nFe, NPO), suministradas por BASF
(Alemania), con tres tipos distintos de funcionalizaciones mediante un método de
microemulsién. Estas consisten en particulas esféricas nanométricas de un didmetro
de 90430 nm, seglin se obtuvo mediante imagenes de microscopia electrénica, y una
magnetizacién de saturacion Ms=1521415 kA/m, medida por magnetometria SQUID.

El PEG-400 (polietilenglicol, 400 g/mol, Sigma Aldrich), PEG' (polietilenglicol
terminado en amina, Sigma-Aldrich JKA12009), aminopropiltrietoxisilano (APTES,
97 %, Sigma-Aldrich), n-Hexano (min 99 %, Scharlab S.L), aceite mineral (Sigma
Aldrich), sorbitdn sesquioleato (Sigma Aldrich), glutaraldehido (solucién al 25 % en agua,
Alfa Aesar), fueron utilizados sin ninguna purificacién adicional.

Para funcionalizar estas particulas con PEG se dispersan 100 mg de nanoparticulas
NPO en 7.5 mL de agua Mili-Q y se sonica durante 1 minuto. A continuacién, se afaden
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500 mg de PEG-400 y se homogeiniza mediante sonicacién durante 7 minutos. Por
separado, se prepara una fase oleosa compuesta por 225 mL de n-hexano, 75 mL de
aceite mineral y 400 plL de sorbitdn sesquioleato. Posteriormente, las fases de agua y
aceite se mezclan en un nuevo vial y se sonican durante 5 minutos para obtener una
microemulsion de agua en aceite. Finalmente, para iniciar la polimerizacién del PEG,
se agregan 75 mL de glutaraldehido bajo agitacién mecanica. Después de 2 horas con
una agitacién mecénica fuerte, las particulas nanométricas funcionalizadas se separan
por decantacién magnética y se lavan repetidamente con etanol y n-hexano antes de
secarlas a temperatura ambiente. En el caso de las particulas funcionalizadas con PEG’
y APTES, se sigue el mismo protocolo pero afiadiendo un 90 % de PEG-400 y un 10%
en peso del otro compuesto, PEG' o APTES. La numeracién de las muestras junto con
el alcoxisilano organofuncional utilizado en cada caso para su sintesis se recogen en la
tabla 2.1.

2.2.4. Preparacion de hidrogeles magnéticos supramoleculares de
péptidos con particulas de hierro nanométricas

Para la preparaciéon de hidrogeles supramoleculares de péptidos utilizando las
particulas de hierro nanométricas se siguié un protocolo previamente establecido [27].
Brevemente, se afiadié N-fluorenilmetoxicarbonil difenilalanina (Fmoc-FF, Bachem Co.)
en un vial con agua Mili-Q para obtener una concentracién final del 0.3% p/v. Esta
suspensién se sonicé en un baio de ultrasonidos AL04-03-230 con el agua fria durante
20 minutos. A continuacién, se afiadié gota a gota (10 wlL) una solucién de hidréxido
de sodio (NaOH, Sigma Aldrich) 0.5 M utilizando una micropipeta y sonicando durante
1 minuto tras la adicién de cada gota, hasta que se obtuvo una disolucién transparente
(pH~10.6). Después se anadié la fase magnética a una concentracién 0.3% v/v y se
homogeneizé mediante sonicaciéon durante 5 minutos. Luego se anadieron 20 uplL de
una disolucion de GDL a concentracién 200 mg/mL y se homogeneizé mediante vortex
durante 5 segundos para iniciar la gelificacion. Finalmente, la mezcla se transfirié a los
recipientes de medida y se aplicé rdpidamente un campo magnético externo de 15 kA/m
durante 1 hora mientras se producia la gelificacion. Los hidrogeles se dejaron reposar
durante la noche en una atmdsfera saturada de agua a temperatura ambiente para
asegurar una gelificacion completa. Una descripcidon mas detallada sobre los protocolos de
preparacion de este tipo de hidrogeles se encuentra en el Capitulo 6 de este manuscrito.

2.2.5. Caracterizacion fisico-quimica de las particulas de hierro y los
hidrogeles magnéticos

Las imdgenes de microscopia electrénica de barrido (SEM) de las particulas de hierro
se realizaron en condiciones de alto vacio por medio de un microscopio FEI Quanta3DFEG
con un voltaje de aceleracion de 5/20 kV. La estructura microscépica de los hidrogeles de
alginato seleccionados se analizé mediante un FEI Quanta400 ESEM, mientras que para
los hidrogeles supramoleculares de péptidos se utilizé un FEI QuemScan650F dotado de
un sistema de crioestacion (crio-SEM).
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Para determinar el pH, se suspendieron 0.1 g de particulas de hierro en 50 mL de
agua y se estabilizaron durante la noche antes de la medida. A continuacién, se midié el
pH de la solucién usando un medidor de pH 510 (Oakton Instruments).

El potencial zeta se evalué utilizando un Zetasizer Nano ZS (Malvern Instruments).
Para ello, las suspensiones se prepararon dispersando 5 mg de particulas de hierro en 2
mL de KCI 1 mM.

2.2.6. Caracterizacion reoldgica de los hidrogeles magnéticos

Las propiedades reolégicas de los hidrogeles de alginato magnéticos se determinaron
a temperatura ambiente usando el magnetorredmetro MCR 300 (Physica Anton Paar)
con una geometria plato-plato de 20 mm de didmetro.

Las propiedades reoldgicas de los hidrogeles magnéticos supramoleculares de péptidos
se determinaron a una temperatura constante de 25.0+0.1 °C usando el redmetro de
esfuerzo controlado Haake MARS Il (Thermo Fisher Scientific, Waltham, MA, USA)
con una geometria plato-plato de 35 mm de didmetro (sensor P35 Ti L S serrated).

La zona viscoeldstica lineal (ZVL) de los hidrogeles estudiados en ambos casos
se determind sometiéndolos a pruebas de barrido de amplitud de deformacién a una
frecuencia constante de 1 Hz y aumentando gradualmente la amplitud de deformacion
por cizalla, vo. A partir de estas medidas se determinaron los valores de los mdédulos de
almacenamiento (G") y pérdidas (G") en funcidn de 7y, junto con los valores promediados
de G' y G" dentro de la ZVL. Las pruebas de barrido de frecuencia se realizaron a una
amplitud de deformacién fija (79=0.03% y ¥o=0.02 %, respectivamente) dentro de la
ZVL, y una frecuencia creciente en el rango de 0.15 a 15 Hz. En el caso de los hidrogeles
de alginato, tanto los barridos de amplitud como de frecuencia se llevaron también a cabo
con la presencia de un campo magnético de dos intensidades distintas de 141 kA/m vy
242 kA/m.

2.2.7. Ensayos de viabilidad celular

Para evaluar la citotoxicidad de los hidrogeles magnéticos se llevaron a cabo ensayos
de viabilidad celular en los que se analizaron cultivos celulares de fibroblastos humanos
que estuvieron en contacto con las distintas muestras durante 48 horas.

En primer lugar, se analizé la viabilidad de los fibroblastos mediante ensayos
funcionales WST-1 (Cell Proliferation Reagent WST-1, Roche Diagnostics, Alemania)
basados en la transformacién colorimétrica de la sal de tetrazolio (WST-1) en formazan,
impulsada por la actividad de la deshidrogenasa mitocondrial de células vivas, que
es directamente proporcional al ndmero de células viables (es decir, metabdlicamente
activas). Se midié la absorbancia de la reaccién colorimétrica de cada muestra por
triplicado con un espectrofotémetro Assay UVM 340.

Para determinar la integridad estructural de las células cultivadas en contacto con los
biomateriales, se cuantificd el ADN total liberado por las células correspondiente a cada



36 2.2. Materiales y métodos

condicién con un espectrofotémetro UV-vis NanoDrop 2000 (Thermo Fisher Scientific).
Se utilizaron 10 ulL del medio de cultivo para determinar la cantidad de ADN liberada
por cada condicién. La liberacién de ADN de las células al medio de cultivo se produce
como resultado de un dano irreversible en la membrana celular. Por lo tanto, una mayor
concentracion de ADN en el medio de cultivo indica un mayor ndmero de células muertas
con la membrana alterada estructuralmente.

Por dltimo, se realizaron ensayos de viabilidad de células vivas y muertas (Live/Dead).
Este método combina un ensayo funcional basado en calceina AM, que se activa
metabdlicamente y se vuelve verde por las células vivas, y un ensayo estructural basado
en el homodimero 1 de etidio, que solo puede penetrar en el nticleo celular si la célula esta
muerta. Por lo tanto, las células vivas estan coloreadas en verde y las células muertas
en rojo. Las células se cultivaron en presencia de cada material durante 48 horas y se
lavaron con PBS. Luego, se agregaron calceina AM y homodimero-1 de etidio siguiendo
las instrucciones del fabricante, y se tomaron imagenes representativas de los fibroblastos
humanos utilizando un microscopio de fluorescencia A1R Nikon (Nikon). Las imagenes
se analizaron utilizando el paquete de software NIS-Elements.

2.2.8. Andlisis estadistico

Se utilizé el andlisis paramétrico de varianza (ANOVA) para determinar las diferencias
entre los hidrogeles con respecto a su médulo de almacenamiento (G'). Después del
andlisis ANOVA, se realizé un andlisis de comparaciones miultiples por pares utilizando
las pruebas Tukey HSD y Dunnett post hoc de dos colas. Para la prueba de Dunnett,
el hidrogel con particulas MPO fue solo un control. Se consideré que una diferencia era
estadisticamente significativa si el valor de p era inferior a 0.05. La biocompatibilidad
de los hidrogeles (es decir, WST-1 y cuantificacién del ADN liberado) debido a la falta
de normalidad de las muestras (segtn lo confirmado por la prueba de Shapiro-Wilk),
se evalué mediante la prueba no paramétrica de Kruskal-Wallis, seguida de mdiltiples
comparaciones por pares basadas en la prueba de Conover-Iman post hoc. Se considerd
una diferencia estadisticamente significativa si el valor de p era inferior a 0.05 corregido
por la correccidon de Bonferroni.
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2.3. Resultados y discusién

2.3.1. Caracterizacion de las particulas de hierro

Las particulas micrométricas MPO estan recubiertas por una capa irregular de silice,
por lo que hay muchos grupos silanol presentes en la superficie que hacen que esta sea
muy versatil y esté lista para ser modificada mediante la unién de grupos funcionales
especificos. Por tanto, en este trabajo se eligido la funcionalizacion con diferentes
mondmeros de organosilicio como la estrategia mas sencilla para la funcionalizacién de las
particulas micrométricas. Para ello, se probaron seis mondmeros diferentes, cuyos grupos
funcionales se presentan en la figura 2.1. La razén para elegir una gama tan amplia de
grupos funcionales fue doble: (i) comprobar si se puede lograr la funcionalizacién de la
superficie de hierro utilizando monémeros distintos de APTES; y (ii) estudiar el efecto
de la superficie quimica de las particulas en las propiedades de los hidrogeles magnéticos
de alginato resultantes. Ademas, la eleccién de los grupos funcionales utilizados en este
trabajo fue dictada por el hecho de que pueden interactuar con la red de alginato de
varias formas. Por ejemplo, los grupos amino o tiocianato pueden formar enlaces de
hidrégeno con los grupos hidroxilo del alginato, mientras que se espera que los grupos
fenilo interaccionen de forma repulsiva con una red de hidrogel de alginato cargada
negativamente.
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Figura 2.1: Imagenes de microscopia electrénica de barrido (SEM) de las particulas de hierro
micrométricas con las distintas funcionalizaciones.

En la figura 2.1 se presentan las imagenes de SEM de las microparticulas resultantes.
Como puede verse, la muestra MPO estd compuesta por particulas esféricas de multiples
tamafos y, a menudo, formando agregados. Después de la funcionalizacién, las particulas
permanecen sin cambios; con la tnica excepcion de la muestra MP6, donde se observa la
formacién de un complejo o corrosién a grandes aumentos. De hecho, los tiocianatos se
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consideran altamente corrosivos para el hierro y el acero [83,84] y también pueden formar
complejos rojos con el hierro. La aparicion de esta corrosién confirma el hecho de que
el recubrimiento de silice de las particulas MPO no es lo suficientemente perfecto como
para proteger el nicleo de hierro del contacto con el entorno externo. El rdpido proceso
de corrosién de la muestra MP6 se confirmé mediante la observacién de dispersiones
de las distintas particulas en agua, las cuales se mantuvieron en viales cerrados durante
30 dias. Pasado ese tiempo, se formé una capa de éxido de hierro rojizo en el caso de
las muestras MP4 (después de 10 dias aprox.) y MP6 (después del primer dfa), pero no
en el caso de las muestras restantes. Estos experimentos demuestran claramente que
las microparticulas de hierro tienen diferentes tipos de capas externas, algunas de las
cuales inhiben y otras aceleran el proceso de corrosién. Desde el punto de vista de las
aplicaciones biomédicas, la inhibicién efectiva de la corrosiéon es muy importante debido
al contacto permanente de las particulas de hierro con diferentes fluidos fisioldgicos.
Por tanto, los grupos funcionales que aceleran la corrosién no pueden utilizarse en esas
aplicaciones independientemente de su utilidad funcional.

Particulas sin funcionalizar Funcionalizacién con PEG Funcionalizacién con PEG+ Funcionalizacion con APTES
NPO NP1 NP2 NP3

Figura 2.2: Imagenes de microscopfa electrénica de barrido (SEM) de las particulas de hierro
nanométricas con las distintas funcionalizaciones.

Por otro lado, las particulas de hierro nanométricas NPO presentan una superficie
desnuda. En este caso, se partié de trabajos previos en los que se prepararon hidrogeles
supramoleculares de péptidos con este tipo de particulas recubiertas de PEG [27].
Partiendo de este recubrimiento, se estudiaron los casos en que se anadia una pequefa
cantidad de PEG y de PEG heterobifuncional de forma que la cantidad de grupos
funcionales hidroxilo cambia, y por otro lado se combina con grupos amina mediante
la adicién de APTES. De la misma forma que en el caso de las particulas micrométricas,
aqui se pretende estudiar cédmo afecta el grupo funcional en la interaccién de las
particulas magnéticas con los péptidos que forman la estructura supramolecular del
hidrogel, ya que los grupos hidroxilo proporcionan una mejor hidrofilia, mientras que
los grupos amina mejoran la interaccién con el péptido. Para este tipo de particulas,
vemos en las imagenes de SEM (Figura 2.2) que la muestra NPQ estd compuesta por
particulas esféricas polidispersas que forman agregados. Después de la funcionalizacién,
las particulas permanecen sin cambios, con la Unica aparicién de la capa de PEG y/o
APTES que las recubre completamente.
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Los valores del pH de la superficie y del potencial zeta también varian segln las
muestras, lo que demuestra los notables cambios del cardcter quimico de la superficie
que se producen durante la funcionalizacion. Como puede verse en la tabla 2.1, en
el caso de las muestras MP1 y MP2 los valores del potencial zeta se desplazan
significativamente hacia valores mas positivos, probablemente debido a la presencia de
grupos amina protonados. Por el contrario, para la muestra MP4 el valor del potencial
zeta es ligeramente negativo, debido a la presencia de electrones m de los anillos de
fenilo introducidos durante la funcionalizacién. Asimismo, en el caso de la muestra NP3,
el potencial zeta se desplaza hacia valores mas negativos con respecto a las NPO y
las funcionalizaciones con PEG. Los cambios de los valores de pH son mas sutiles; sin
embargo, incluso esos pequenos cambios muestran que la superficie de las particulas
magnéticas es diferente en cada caso. Por ejemplo, la reduccion del pH de 5.8 para la
muestra MPO a 4.7, 5.2 y 5.2 para las muestras MP1, MP2 y MP5, respectivamente,
atestigua la liberacién de iones HsO™" a partir de la hidrélisis de los grupos amina
protonados. La mayoria de los grupos amina de las particulas micrométricas estan
protonados porque durante la funcionalizacién (ver la seccién 2.2.1 para mas detalles)
se usé una pequena cantidad de acido clorhidrico para catalizar la hidrdlisis de los grupos
alcoxi de los mondmeros de silice.

Tabla 2.1: Propiedades quimicas y estructurales de las particulas de hierro funcionalizadas.

| Muestra | Monémero | Grupo funcional pH [ ¢(mV) |
MPO - - 5.80+0.05 ~7
MP1 APTES amina [° 4.704+0.03 | ~20
MP2 TMSPD amina [° y II° 5.20+0.03 ~20
MP3 GPTMS glicidoxi 5.60+0.05 ~3
MP4 PTES fenilo 5.20£0.02 ~-1
MP5 PATES fenilamina 5.80+0.04 ~9
MP6 TCTES tiocianato 6.304+0.07 ~3
NPO - - 6.5040.12 ~26
NP1 PEG-400 hidroxilo 6.3040.03 ~26
NP2 PEG-400/PEG’ hidroxilo 5.80+0.02 ~22
NP3 PEG-400/APTES | hidroxilo/amina 1° | 6.70+0.08 ~10

2.3.2. Caracterizacion estructural de los hidrogeles magnéticos

En primer lugar, los hidrogeles de alginato magnéticos con microparticulas de hierro
funcionalizadas y no funcionalizadas se estudiaron visualmente. Como puede observarse
en la figura 2.3, conservan la forma del recipiente utilizado para su preparacion.
Todos los ferrogeles eran negros, aunque con diferente apariencia macroscépica: los
hidrogeles con MP1, MP2 y MP5 eran muy homogéneos, mientras que en el caso
de las muestras restantes se observé una separacion parcial del agua al dia siguiente.
En el caso del hidrogel con MP6, la estructura se colapsé y el color cambié debido
a la formacién de complejos rojos con el hierro y/o a la corrosiéon progresiva. Dado
que todos los hidrogeles se obtuvieron al mismo tiempo utilizando la misma disolucién
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madre de alginato, los cambios resultantes en el aspecto fisico se atribuyen sin duda
a la diferente funcionalizacién quimica de las microparticulas magnéticas incorporadas.
Para los hidrogeles bien formados (muestras con MP1, MP2 y MP5), las microparticulas
magnéticas no solo quedaron atrapadas dentro de la red polimérica, sino que se unieron
eficazmente a las cadenas de alginato y, en consecuencia, no se observaron fugas de
microparticulas magnéticas en estos hidrogeles (incluso después de sumergir las muestras
en agua durante varios dias). Por el contrario, como se observa en la figura 2.3, se produjo
una fuga de particulas para los otros hidrogeles.

MP2

MP5 MP6

Hidrogel
' homogéneo
bien formado

Figura 2.3: Apariencia fisica de los hidrogeles de alginato magnéticos. Nétese que en el caso
de los hidrogeles con MP3, MP4 y MP6 se ve una fase liquida separada de la estructura de
hidrogel.

Figura 2.4: Imagenes SEM de los hidrogeles de alginato magnéticos seleccionados (los circulos
rosas muestran uniones tipo telaraia en un solo punto, mientras que los circulos azules muestran
uniones multipunto de las microparticulas con la red de alginato).
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Se tomaron imagenes de SEM para comprobar si la funcionalizaciéon de las
microparticulas afecta a la microestructura de los hidrogeles de alginato resultantes. En
la figura 2.4 se muestran algunas de las imagenes mas representativas seleccionadas, las
cuales muestran que existen diferencias notables entre las formas de unién de las fibras de
alginato a la superficie de las microparticulas para los sistemas considerados. En el caso
de las particulas MPQO y MP4, es visible una red caracteristica similar a una telarafia que
estd conectada solo a algunos puntos especificos de la superficie de las microparticulas
(marcados con circulos rosas en la figura 2.4). Sin embargo, la mayor parte de la superficie
estd desnuda debido a una inadecuada funcionalizacién quimica. Por otro lado, en el caso
de los hidrogeles con particulas MP1y MP2 (es decir, particulas con abundancia de grupos
amina en la superficie), existe un tipo de unién completamente diferente entre ambas
fases. Las microparticulas estdn rodeadas por el hidrogel de alginato, sin una formacion
significativa de estructuras en forma de telarafia, sino que cubren la mayor parte de la
superficie de las microparticulas (marcada con circulos azules). En el caso del hidrogel
con particulas MP1, se observan cambios notables en la morfologia de las cadenas de
alginato que rodean a algunas microparticulas, es decir, en algunos lugares las cadenas
de alginato son claramente mas gruesas probablemente debido a fuertes interacciones
atractivas entre ambas fases.

NPO

Figura 2.5: Apariencia fisica e imagenes de SEM de los hidrogeles magnéticos supramoleculares
de péptidos seleccionados.

En cuanto a los hidrogeles magnéticos supramoleculares de péptidos, el estudio visual
de los mismos muestra una apariencia macroscépica homogénea, de color negro debido
a la presencia de las particulas magnéticas y sin diferencias entre los distintos grupos,
tal y como puede observarse en la figura 2.5. Ademas, en todos los casos las particulas
quedaron bien atrapadas en la red supramolecular, sin fugas de particulas al exterior y
no se observaron cambios de color en el medio debido a la corrosién para ninguno de los
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casos en los que las particulas fueron funcionalizadas (NP1, NP2 y NP3), incluso varios
meses después de su preparacion. Sin embargo, las particulas magnéticas sin funcionalizar
(NPO), si que muestran una oxidacién de la superficie al no estar esta recubierta.

Finalmente, para comprobar si la funcionalizaciéon de las nanoparticulas de hierro
afecta a la microestructura de los hidrogeles supramoleculares de péptidos, se tomaron
imdgenes de crio-SEM (Figura 2.5). En todos los casos se observa que las particulas
tienden a agruparse entre si formando agregados que quedan atrapados en la red, de
manera que se encuentran recubiertas por las fibras de péptidos a su alrededor. De
hecho, la morfologia abultada de las fibras de péptidos cuando se observan en detalle,
da cuenta del hecho de que las particulas mas pequefias que no se encuentran formando
agregados han quedado totalmente recubiertas dentro de las fibras. Sin embargo, no se
observan grandes cambios en la morfologia general de la red dependiendo del tipo de
funcionalizacién de las particulas.

2.3.3. Caracterizacion reoldgica de los hidrogeles magnéticos

Se estudiaron las caracteristicas reoldgicas de los hidrogeles magnéticos con todas
las particulas de este estudio excepto las MP6 para el caso de los hidrogeles de alginato.
En todos los casos, los barridos de amplitud de deformacién de cizalla muestran la
tendencia tipica de un material viscoeldstico similar a un sélido, caracterizado por valores
constantes con G'>G" dentro de la ZVL, y seguidos por una disminucién drastica de los
mddulos viscoelasticos hasta que se alcanza una destruccién irreversible del material a
amplitudes de deformacién altas [68]. También se analizé la dependencia de los mddulos
viscoelasticos (G' y G") en funcién de la frecuencia dentro de la ZVL, los cuales solo
cambian ligeramente con la frecuencia de oscilacion, manteniéndose G'>G" . En el caso de
los hidrogeles supramoleculares de péptidos, los valores de G” aumentan ligeramente con
la frecuencia hasta experimentar una caida brusca en torno a una frecuencia de 5 Hz para
después continuar con un valor constante hasta las frecuencias mas elevadas. Ademas,
para los hidrogeles de alginato los valores de G' y G" aumentan notablemente cuando
se aplica un campo magnético durante las medidas reoldgicas. Por simplicidad, los datos
resultantes de estos experimentos no se muestran aqui. Una descripcion mas detallada al
respecto se encuentra en el Capitulo 3 de esta tesis doctoral, dedicado exclusivamente a
la preparacién y caracterizacién de los hidrogeles de alginato magnéticos y homogéneos.

En la figura 2.6, se muestran los valores promedio de G' dentro de la ZVL para
las distintas condiciones estudiadas. Para los hidrogeles de alginato, las diferencias
observadas en los valores promedio de G' sin campo magnético aplicado (Figura 2.6a),
son significativas en el caso de los hidrogeles con particulas MP1, MP2 y MP5 en
comparacién con las MPO (prueba post hoc de Dunnett, @=0.05) con valores p
respectivamente 0.0001, 0.001 y 0.044. Sin embargo, para los hidrogeles con particulas
MP3y MP4, no se observaron diferencias significativas en comparacién con las MPO. Por
tanto, se puede ver que la incorporacién de microparticulas MP1 y MP2 modificadas con
amina da como resultado valores mucho mas altos de G' en comparacién con el hidrogel
que incluye MPOQ. Por el contrario, los hidrogeles formados con particulas funcionalizadas
con glicidoxi y fenilo (MP3 y MP4, respectivamente) tienen valores de G' muy similares.
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Estos resultados concuerdan con las diferencias en la adhesion entre las cadenas
poliméricas y las particulas observadas mediante microscopia electrénica (Figura 2.4), y
demuestran claramente el papel critico de la funcionalizacién adecuada de las particulas
de hierro en el control de las propiedades mecanicas finales de los hidrogeles resultantes.
Ademids, tal y como se muestra en la figura 2.6b, en presencia del campo magnético
aparece un fuerte aumento de los médulos viscoeldsticos debido a la reorganizacién de
las particulas, que no fue obstaculizada por la matriz eldstica del hidrogel de alginato, y
por tanto de la estructura interna del hidrogel. De la misma manera, en la figura 2.6¢
se muestran los valores para los hidrogeles magnéticos supramoleculares de péptidos. En
el caso de las muestras NP1 y NP2, es decir, las muestras funcionalizadas con PEG vy
por tanto con grupos hidroxilo, se obtienen valores promedio de G’ mas bajos que los del
grupo control NPO. Por el contrario, las particulas funcionalizadas con APTES dan como
resultados hidrogeles supramoleculares de péptidos con mejores propiedades mecanicas,
ya que se obtienen valores similares a los que contienen particulas de tipo NPO. Asi, estos
resultados corroboran el hecho de que la funcionalizacién de las particulas magnéticas
tiene un papel muy importante en las propiedades macroscépicas finales de los hidrogeles.
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Figura 2.6: Comparacién de los valores promedio de G' dentro de la ZVL para los distintos
tipos de hidrogeles (a) de alginato sin campo magnético aplicado, (b) de alginato con campo
magnético aplicado durante la medida, y (c) supramoleculares de péptidos sin campo magnético
aplicado.

2.3.4. Ensayos de viabilidad celular

Por dltimo, se llevaron a cabo ensayos de viabilidad celular para los hidrogeles de
alginato magnéticos seleccionados. En este punto, es importante aclarar que el objetivo
fue simplemente comparar los hidrogeles seleccionados entre si en lugar de evaluar
la citotoxicidad absoluta. Esto se debe al hecho de que un estudio de citotoxicidad
completo requeriria encontrar interrelaciones entre la viabilidad celular y la concentracion
de alginato, la densidad celular, la concentracién de calcio y el tiempo de exposicidn,
lo que conlleva un estudio demasiado extenso, no pudiendo ser abarcado durante la
realizacién de esta tesis doctoral. En la figura 2.7 se muestran imagenes de fluorescencia
representativas de células vivas tefiidas con calceina-AM (verde) y células muertas tefiidas
con yoduro de propidio (rojo), correspondientes al ensayo Live/Dead. Como puede
verse, el nimero de células vivas se redujo significativamente para todos los hidrogeles
magnéticos de alginato estudiados en comparacién con las células del grupo control. Lo
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mas importante es que se observan diferencias entre los hidrogeles estudiados: en el caso
de la muestra de MPO, no se observaron células muertas, mientras que en el caso de la
muestra con MP4, se encontré un ndmero significativo de células muertas en algunas
imdgenes. El andlisis estadistico de los ensayos funcionales de WST-1 (Figura 2.7b)
mostré diferencias significativas entre los hidrogeles con particulas MPO y MP4 (valor
p <0.0001) pero no entre MP0O y MP2 (valor p = 0.016). Esto significa que los grupos
amina presentes en la superficie de la muestra MP2 no dan como resultado una menor
viabilidad celular. Por el contrario, la funcionalizacién con grupos fenilo (muestra MP4)
hace que el hidrogel resultante sea menos biocompatible. Por tanto, se puede concluir
que la biocompatibilidad de los hidrogeles magnéticos depende también de la quimica
superficial de las microparticulas funcionalizadas. Estos resultados se confirman mediante
el anélisis de cuantificacion de ADN libre que muestra diferencias estadisticamente
significativas entre todas las muestras comparadas. Como puede verse en la figura 2.7c,
el hidrogel con particulas MP4 se asocié con los niveles mas altos de dafio celular y
liberacion de ADN al medio de cultivo, mientras que los hidrogeles con MP0 y MP2
mostraron una biocompatibilidad mucho mejor.
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Figura 2.7: Citotoxicidad de los hidrogeles seleccionados revelada por (a) microscopia de
fluorescencia en los ensayos de Live/Dead, (b) prueba de absorbancia WST-1, y (c)
cuantificacion de ADN liberado en el medio de cultivo celular.
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2.4. Conclusiones

Las particulas de hierro se modificaron introduciendo una serie de funcionalizaciones
en su superficie, que van desde grupos amina hasta grupos fenilo. Aunque las
funcionalizaciones de la superficie no han afectado significativamente a las propiedades
de las microparticulas en si mismas, cambiaron notablemente las propiedades finales de
los hidrogeles magnéticos obtenidos al incluirlas en una matriz de alginato o de péptidos.
Asi, la dispersion de las particulas funcionalizadas en los hidrogeles de alginato fue muy
beneficiosa, ya que se logré mejorar las propiedades macroscépicas y mecanicas de
los hidrogeles gracias a las interacciones del alginato con la superficie funcionalizada
de las microparticulas. Entre todos los sistemas estudiados, los hidrogeles basados
en microparticulas funcionalizadas con grupos amina exhibieron propiedades superiores
en comparaciéon con los hidrogeles preparados con particulas no funcionalizadas.
Propiedades como la integridad o los mddulos viscoelasticos de los hidrogeles a base
de amina mejoraron significativamente en comparacién con el hidrogel con particulas
no funcionalizadas. Asimismo, las imagenes SEM revelaron que la falta de una
funcionalizacién quimica superficial adecuada limita el contacto entre ambas fases, la
cuales estarian unidas solo por un niimero limitado de puntos de anclaje. Por el contrario,
la aminacién de la superficie de las microparticulas de hierro da como resultado un
recubrimiento mas compacto mediante multiples uniones entre las fibras de alginato
y la superficie de las particulas. Asi mismo, debido a la interaccién atractiva entre los
grupos carboxilo del péptido Fmoc-FF y los grupos amina protonados de las particulas
recubiertas con APTES, se obtienen hidrogeles supramoleculares de péptidos con mejores
propiedades mecanicas que aquellos en los que se funcionaliza con PEG. Por tanto, se ha
demostrado que la correcta funcionalizacién de las particulas de hierro se puede utilizar
para la modulacién de las propiedades finales de los hidrogeles preparados con estas
particulas.
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Capitulo 3.

Sintesis y  caracterizacion  de
hidrogeles de alginato 1sotropos

3.1. Introduccion

Los hidrogeles se definen como redes tridimensionales (3D) formadas por cadenas
poliméricas flexibles dispersas en un medio acuoso [1]. Desde un punto de vista
fundamental, los hidrogeles son sistemas (nicos que combinan una gran porosidad con
un comportamiento mecanico propio de un sélido eldstico. Debido a su flexibilidad,
consistencia blanda, alto contenido de agua y la versatilidad de sus propiedades
mecdnicas, los hidrogeles se utilizan para diversas aplicaciones en tecnologia y
biomedicina, algunas de ellas ya explotadas a nivel comercial [1-8]. Por ejemplo,
los hidrogeles se han utilizado como miusculos artificiales [85, 86], depdsitos para el
almacenamiento y suministro de células, farmacos o factores ambientales en medicina
clinica [87,88], asi como matrices extracelulares artificiales en ingenieria tisular [89]. De
hecho, siempre que la biocompatibilidad sea adecuada, los hidrogeles imitan la matriz
extracelular de los tejidos vivos mejor que cualquier otro tipo de biomaterial sintético [1].

La investigacidn bdasica actual dentro de este campo se centra principalmente en
los hidrogeles que responden a estimulos como la temperatura, los productos quimicos
o el pH, cambiando sus propiedades en respuesta a los mismos [14]. Una categoria
importante dentro de estos geles inteligentes estd constituida por los geles magnéticos
(o ferrogeles), que desde el punto de vista estructural consisten en dispersiones de micro
0 nanoparticulas magnéticas embebidas dentro de un gel polimérico [18-22]. Por su
composiciéon, los geles magnéticos combinan en un solo material el comportamiento
paramagnético proporcionado por las particulas con la flexibilidad que aporta la red
polimérica. La principal ventaja de los ferrogeles frente a los hidrogeles no magnéticos

Parte del contenido de este capitulo ha sido publicado en:
C. Gila-Vilchez, A. B. Bonhome-Espinosa, P. Kuzhir, A. Zubarev, J. D. G. Duran, M. T. Lopez-
Lopez. Rheology of magnetic alginate hydrogels, Journal of Rheology, 62, 1083-1096, 2018.
C. Gila-Vilchez, J. D. G. Duran, F. Gonzalez-Caballero, A. Zubarev, M. T. Lopez-Lopez.
Magnetorheology of alginate ferrogels, Smart Materials and Structures, 28, 035018, 2019.
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es que pueden ser manipulados y controlados sin contacto mediante fuerzas magnéticas,
cambiando tanto su microestructura como sus propiedades macroscépicas (forma,
tamafo, comportamiento mecanico, etc.) [23, 35,90, 91].

En cuanto a las propiedades especificas de cualquier gel magnético, estas dependen
tanto del tipo de red polimérica como de las particulas magnéticas incluidas. Por un lado,
la rigidez de los hidrogeles esta predefinida principalmente por la red de polimeros, siendo
las redes formadas por enlaces quimicos bastante rigidas, mientras que las redes fisicas
(formadas por enlaces iénicos, enlaces por puentes de H, etc.) tienden a ser mas flexibles
e incluso inyectables [92]. Entre los polimeros utilizados para la preparacién de hidrogeles
magnéticos, el alginato es una de las opciones mdas usadas por muchos investigadores.
Esto se debe al bajo precio y la biocompatibilidad de las sales de alginato, ademds de
la facilidad de preparacién de los hidrogeles de alginato iénicos [93]. Por otro lado, el
tamaio de las particulas también juega un papel relevante, ya que las particulas pequenas
(nanométricas) sélo experimentan una débil atraccién entre ellas bajo campos magnéticos
moderados, mientras que las particulas grandes (micrométricas) interactlian fuertemente
incluso con campos magnéticos bajos [94]. En el caso de los ferrogeles, la migracién y
agregacion de particulas magnéticas inducida por el campo magnético se ve parcialmente
obstaculizada por las fuerzas eldsticas de la red polimérica y, en consecuencia, el efecto
magnetorreolégico (MR - capacidad de modificar las propiedades mecdnicas de una
dispersion de particulas magnetizables mediante la aplicacién de un campo magnético)
desarrollado por los ferrogeles suele ser débil en comparacién con las suspensiones de
particulas magnéticas en un portador liquido (o fluidos magnetorreoldgicos).

Teniendo todo esto en cuenta, se ha disefiado un nuevo protocolo de dos pasos
para la preparacién de hidrogeles magnéticos homogéneos formados por particulas de
hierro micrométricas incluidas dentro de una red polimérica de alginato. Este protocolo
permite obtener hidrogeles homogéneos con un porcentaje de particulas magnéticas
de hasta el 33% en volumen que mostraron una gran sensibilidad ante la presencia
de campos magnéticos. Se ha llevado a cabo una caracterizacién completa de la
morfologia, microestructura y propiedades mecdnicas de los hidrogeles magnéticos
resultantes. Ademas, se realizé un estudio completo desde un punto de vista experimental
del comportamiento magnetorreolégico de los ferrogeles de alginato y analizamos los
mecanismos detrds del efecto MR tan grande observado en estos sistemas. Como se
mostrard, el fuerte efecto MR en los ferrogeles de alginato es causado por la interaccion,
bajo un campo magnético, de grupos preexistentes de particulas magnéticas dentro de la
red polimérica de alginato. Nétese también que, a diferencia del caso de los fluidos MR, en
los que debe evitarse la agrupacién de particulas, ya que conducen a una rdpida separacion
de fases bajo la fuerza gravitatoria, la presencia de agrupaciones de particulas en los
ferrogeles no representa un inconveniente ya que la red polimérica confiere estabilidad
coloidal frente a la sedimentacién.
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3.2. Materiales y métodos

3.2.1. Preparacion de hidrogeles y ferrogeles de alginato

El método mas simple para la preparaciéon de hidrogeles de alginato magnéticos es
la dispersién de particulas magnéticas en una solucién de alginato de sodio, seguida
de la adicién de una fuente de iones de calcio (Ca®*). Cada ién calcio puede unirse por
interaccién iénica a dos cadenas de alginato cargadas negativamente (valencia -1), dando
lugar a la formacién de una red de polimero iénico [93]. Cuando la fuente de iones de calcio
es una sal altamente soluble, como el cloruro de calcio (CaCly), los hidrogeles resultantes
carecen de homogeneidad debido a una densidad de reticulacion no homogénea, la cual
es apreciablemente mayor cerca del lugar de adicién de la fuente de calcio [95]. Esta
falta de homogeneidad se puede prevenir utilizando sales poco solubles (por ejemplo,
carbonato de calcio - CaCO3) como fuente de iones de calcio, lo que da lugar a una
cinética de gelificacién lenta que conlleva como resultado una densidad de reticulacién
homogénea [96]. Sin embargo, debe evitarse una cinética de gelificacién lenta en el caso
de hidrogeles magnéticos basados en particulas magnéticas de tamafo micrométrico, ya
que estas particulas poseen una alta densidad y un movimiento browniano insignificante
que provocan su sedimentacién y, por lo tanto, gradientes de particulas no deseados, e
incluso separacion de fases en los hidrogeles resultantes, si la cinética de gelificacién es
demasiado lenta. Para resolver simultaneamente la falta de homogeneidad en la densidad
de reticulacion (si se usa sal de calcio altamente soluble) y los fuertes gradientes de
particulas (si se usa sal de calcio poco soluble), se ha disefiado un nuevo protocolo de
dos pasos que permite obtener hidrogeles magnéticos con una distribucién homogénea
de particulas y de densidad de reticulacién.

Para ello, se sigue un procedimiento estdndar de preparaciéon de muestras para
garantizar la reproducibilidad de los resultados. En primer lugar, se prepara una red
polimérica utilizando alginato de sodio [férmula empirica (CgH7NaOg),] obtenido a partir
de la matriz extracelular de algas pardas, con un peso molecular de 176.10 g/mol (Sigma
Aldrich, EE. UU.). Se dispersé el alginato de sodio en agua destilada a una concentracién
del 1% p/v. Luego, se usé CaCOsz como fuente de iones de calcio para iniciar la
gelificacién en combinacién con D-glucono-d-lactona (GDL) (Sigma Aldrich, EE. UU.),
teniendo en cuenta que la GDL se hidroliza en agua a dcido glucénico, lo que mejora la
solubilidad del CaCO3 como consecuencia de la acidificacidn resultante del medio. Para un
volumen final de 5 mL de la solucién de alginato de sodio, se afiaden 7.5 mg de CaCOj;
y 26.7 mg de GDL, agitando la mezcla con vortex hasta que es macroscépicamente
homogénea. A continuacidn, se coloca la mezcla en una placa Petri y se deja en reposo
a temperatura ambiente y en una atmdsfera saturada de agua para su gelificacion. Para
obtener un hidrogel magnético, se rompe la mezcla con vortex 90 minutos después de
iniciada la gelificacion. Después de romper el hidrogel, agregamos la fase magnética y
sonicamos la mezcla resultante durante 10 minutos antes de volver a colocarla en reposo
en una placa de Petri. Como fase magnética utilizamos particulas micrométricas de hierro
recubiertas de silice (Fe-CC), suministradas por BASF (Alemania), que fueron descritas
en el Capitulo 2, subseccion 2.2.1. Finalmente, se agregan 5 mL de CaCl, 45 mM (Sigma
Aldrich, EE. UU.) a la muestra magnética previamente colocada en una placa Petri, y se
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guarda hasta el dia siguiente a temperatura ambiente en una atmdsfera saturada de agua.
A modo de comparacién, preparamos hidrogeles de alginato no magnéticos siguiendo el
mismo protocolo sin la adicién de particulas.

3.2.2. Apariencia macroscépica, grado de hinchamiento y
estructura microscépica de los hidrogeles

Se analizé la apariencia macroscépica de los hidrogeles mediante observacién directa
y fotografia con una cdmara digital. Se llevaron a cabo pruebas de hinchamiento para
obtener informacién sobre la densidad de reticulacién y la estructura porosa de los
hidrogeles. Para este fin, se procedié de la siguiente manera: (i) colocamos los hidrogeles
en placas de Petri secas y medimos su masa mediante una microbalanza digital, (ii)
secamos los hidrogeles durante 24 horas a temperatura ambiente en contacto con
papel secante para obtener su masa después de la deshidratacion, (iii) rehidratamos
los hidrogeles nuevamente sumergiéndolos en agua durante otras 24 horas y obtuvimos
su masa. La estructura microscépica de los hidrogeles se analizé mediante imagenes de
microscopia optica conectada a una camara CCD, asi como mediante imagenes de SEM
(microscopia electrénica de barrido), que se realizaron utilizando un FEI Quanta 400
ESEM.

3.2.3. Caracterizacion reolégica de los hidrogeles

Se determinaron las propiedades reoldgicas bajo esfuerzos de cizalla de los hidrogeles
tanto magnéticos como no magnéticos utilizando un (magneto)redmetro rotacional
(Physica MCR 300) con una geometria plato-plato de 20 mm de didmetro y a una
temperatura constante de 25.04+0.1°C. Para ello, se colocan las muestras en forma de
disco en el sistema de medicién del redmetro, con la superficie inferior de las muestras
en contacto con el plato inferior del sistema. En algunos experimentos especificos, y
con el fin de investigar la influencia potencial de la existencia de un gradiente vertical
en la concentracion de particulas magnéticas dentro del hidrogel, giramos las muestras
antes de colocarlas en el sistema de mediciéon del redmetro; es decir, en estos casos,
la superficie superior de los hidrogeles en forma de disco (como se ve con referencia a
la direccidn de la gravedad durante la gelificacién) se colocé en contacto con el plato
inferior del sistema de medicién.

Primero, se determiné la zona viscoeldstica lineal (ZVL) de los diferentes hidrogeles
sometiéndolos a pruebas de barrido de amplitud de deformacién a una frecuencia
constante de 1 Hz y aumentando gradualmente la amplitud de deformacion de cizalla, .
A partir de estas medidas, se obtuvieron los valores de los médulos de almacenamiento
(G") y pérdidas (G") en funcién de 7. A partir de las curvas resultantes, se calculan los
valores caracteristicos de G' y G" dentro de la ZVL promediando en la extensién total de
la misma. Posteriormente, se realizaron pruebas de barrido de frecuencia a una amplitud
de deformacién de cizalla fija (v9=0.03 %) dentro de la ZVL y una frecuencia creciente
en el rango de 0.15 - 15 Hz. A partir de estas medidas, se obtienen los valores de G’
y G" en funcién de la frecuencia de deformacién. Tanto los barridos de amplitud como
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de frecuencia se llevaron a cabo bajo la aplicacién de campos magnéticos de diferentes
intensidades dentro del rango 0 - 282 kA/m.

Por ultimo, la diferentes muestras se sometieron a pruebas de barrido de campo
magnético. Para ello, se sometieron las muestras a una deformacién oscilatoria de
amplitud (v9=0.03%) y frecuencia (f=1 Hz) fijas, y se aumentd gradualmente la
intensidad del campo magnético aplicado desde 0 hasta 282 kA/m. Durante la duracién
total del experimento (300 s), se hizo un seguimiento de los valores de los mdédulos
viscoeldsticos en funciéon del tiempo.

Hay que tener en cuenta que los hidrogeles magnéticos experimentan
magnetostriccién, lo que podria resultar en la pérdida de contacto entre el plato superior
y la muestra. Por tanto, durante las diferentes medidas reoldgicas llevadas a cabo, se
impuso una fuerza normal de compresién constante de 0.1 N con el fin de asegurar
que siempre hubiera contacto entre el plato superior del redmetro y los hidrogeles. Las
diferencias en el espesor de las muestras dentro de un barrido de amplitud o frecuencia
fueron siempre inferiores al 10%. Ademds, durante la medida se creé una atmdsfera
saturada de vapor de agua alrededor de la muestra para evitar la pérdida de agua del
hidrogel; y se utilizé una muestra nueva para cada experimento con el fin de descartar la
influencia de cambios en la microestructura.

3.2.4. Estadistica

Para cada conjunto de condiciones experimentales, se midieron al menos tres
muestras diferentes. En el caso de algunas de las medidas reoldgicas, se realizaron
tres repeticiones diferentes para cada muestra. Por lo tanto, para cada conjunto de
condiciones experimentales se tienen en total al menos tres medidas distintas en general
y nueve en el caso particular de algunas de las medidas reolégicas. En este trabajo,
se proporcionan los valores medios y las desviaciones estandar correspondientes a los
distintos experimentos realizados.
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3.3.1. Apariencia macroscépica, grado de hinchamiento vy
estructura microscépica de los hidrogeles

Tanto los hidrogeles magnéticos como los no magnéticos conservan la forma de disco
del recipiente utilizado para su preparacion (Figura 3.1). Los hidrogeles no magnéticos
son transparentes, mientras que los magnéticos son de color negro debido a la inclusién de
las particulas magnéticas. Ambos tipos de hidrogeles presentan un aspecto macroscépico
homogéneo, incluso para una fraccion de volumen de particulas magnéticas (¢) tan
alta como 0.33. Es importante recalcar que, en general, los hidrogeles mantuvieron
su forma e integridad bajo la manipulaciéon y medidas realizadas en este trabajo. Una
excepcién fue la magnetostriccion que experimentaban los hidrogeles magnéticos bajo
una intensidad suficientemente alta de campo magnético aplicado (Tabla 3.1). Ademas
de la magnetostriccion, para una fraccién de volumen de particulas igual o mayor a 0.09,
los hidrogeles sufren roturas macroscépicas irreversibles cuando se someten a esfuerzos
de cizalla fuera de la ZVL bajo la aplicacién de un campo magnético (Figura 3.1c).

Figura 3.1: (a) Hidrogel no magnético, (b) hidrogel magnético que contiene una fraccién en
volumen de 0.29 de particulas magnéticas; los hidrogeles magnéticos que contienen diferentes
concentraciones de particulas presentan un aspecto similar, (c) hidrogel magnético que contiene
una fraccién de volumen de 0.17 de particulas magnéticas después de haber sido sometido, bajo
la presencia de un campo magnético aplicado de 282 kA/m, a una prueba de barrido de amplitud
con una amplitud maxima de deformacién por cizalla, Yo—max=100 %.

Tabla 3.1: Cambio maximo de espesor experimentado por los hidrogeles magnéticos bajo el
campo magnético maximo aplicado en este estudio (282 kA/m).

Fraccién de volumen de || 0.046 0.09 0.17 | 0.23 | 0.29 | 0.33
particulas FeCC
Incremento de espesor || <10% | <10% | 50% | 50% | 50% | 70%
(magnetostriccién)
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Tabla 3.2: Resultados correspondientes a los experimentos de hinchamiento de los hidrogeles.
Wi, es la masa inicial del hidrogel, Wy es la masa del hidrogel tras la deshidratacion, y W, es la
masa del hidrogel rehidratado.

- W, %%
Fraccién de W, (mg) | Wy (mg) | =2 (%) | W, (mg) | — (%)
Wi Wi
volumen de FeCC
0 440470 | 7.6x0.5 1.7+0.3 | 84.940.3 19+3
0.046 399+19 | 160+£10 4043 269+17 6745
0.09 700470 330+30 47+6 440440 63+8

Figura 3.2: Imdgenes de microscopia electrénica de barrido (SEM) de los hidrogeles. (a)
Hidrogel no magnético; (b), (c) y (d) hidrogeles magnéticos que contienen una fraccién de
volumen de particulas Fe-CC de 0.01. El hidrogel (d) fue sometido a un campo magnético de
aproximadamente 280 kA/m antes de tomar las imdgenes. Longitud de la barra de escala: (a)
4 um, (b) 30 um, (c) 4 um, (d) 10 um.

También se analizé el comportamiento de hinchamiento de los hidrogeles (Tabla 3.2).
Los hidrogeles totalmente hidratados presentan grandes diferencias de masa debido a la
masa de las particulas incrustadas, siendo similar la cantidad de agua absorbida en todos
los casos. La cantidad de agua absorbida estd directamente relacionada con la porosidad
de los hidrogeles, por lo que podemos concluir que esta no se ve afectada por la presencia
de las particulas magnéticas. Es importante tener en cuenta que la porosidad de los
hidrogeles juega un papel crucial en las aplicaciones biomédicas. Por ejemplo, cuando se
utilizan hidrogeles como matrices de soporte para la regeneracién de tejidos, se requiere
una gran porosidad y tamafo del poro adecuado para la correcta difusién de células,
nutrientes y oxigeno, asi como para la eliminacién de desechos.
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Todos los hidrogeles experimentaron una pérdida considerable de masa cuando se
deshidrataron. La pérdida de masa fue aproximadamente del 98 % de la masa inicial en el
caso de los hidrogeles no magnéticos y del 50 % para un hidrogel magnético que contiene
una fracciéon de volumen de particulas magnéticas de 0.09. Estos resultados tienen
sentido si se tiene en cuenta que, ademas de las particulas magnéticas, el agua era el
principal compuesto de los hidrogeles en términos de masa. Después de la deshidratacion,
se intentd rehidratar los hidrogeles sumergiéndolos en agua. Sin embargo, tanto para
los hidrogeles magnéticos como para los no magnéticos, hubo solo una rehidratacién
marginal, con la mayor parte del aumento de masa debido a la adsorcién de agua
(superficial) en los hidrogeles en lugar de su absorcién. Debe tenerse también en cuenta
que la rehidratacion fue similar para los diferentes hidrogeles en términos de la masa
recuperada. Esta reducida capacidad de rehidratacion de los hidrogeles de alginato es
una indicacién de la posible formacién de enlaces de hidrégeno estables entre las cadenas
de polimeros durante el proceso de secado [97].

Con respecto a la microestructura, los hidrogeles de alginato no magnéticos presentan
una microestructura densa y homogénea en forma de red (Figura 3.2a). Por otro lado,
los hidrogeles magnéticos presentan una microestructura similar a una red interrumpida
por la presencia de agregados de particulas magnéticas homogéneamente dispersos
(Figuras 3.2b-c). Como se observa en las figuras 3.2c y d, las particulas se encuentran
principalmente formando agregados encapsulados dentro de la red polimérica de alginato.
Ademads, se confirmé que la aplicacién de campos magnéticos suficientemente altos
induce la formacién de agregados secundarios permanentes en forma de cadena que
permanecen estables incluso después de apagar el campo magnético (Figura 3.2d). En
consecuencia, se puede concluir que los agregados de particulas pueden moverse en
respuesta a un campo magnético aplicado. Finalmente, debido al tamano mucho mayor
de las particulas en comparacidon con el tamafio de los poros de la red polimérica, esta
dltima puede considerarse como un medio continuo con respecto a las microparticulas
de hierro (Figura. 3.2b).

3.3.2. Caracterizacion reolégica en ausencia de campo magnético

En primer lugar, se analizé la dependencia de los médulos de almacenamiento (G')
y pérdidas (G") en funcién de la amplitud de deformacién en medidas oscilatorias
de frecuencia fija de 1 Hz. Tanto para los hidrogeles magnéticos como para los no
magnéticos, las curvas experimentales mostraron la tendencia tipica de un material
viscoelastico sdlido, caracterizado por valores de G’ mucho mayores que los valores de
G" a una amplitud de deformacién baja (Figura 3.3a). Se puede observar que ambos
moddulos viscoeldsticos presentan una region inicial plana, que se identifica con la ZVL.
Después, a medida que aumenta la amplitud de la deformacién, G’ experimenta una
fuerte disminucién, acompanada por un aumento inicial de G" hasta un maximo, seguido
de una fuerte disminucion para valores mas altos de la amplitud de la deformacién.
Esta region donde los valores de G' y G" ya no se mantienen constantes se conoce
como regién viscoelastica no lineal. Dentro de esta regidn, la estructura interna de los
hidrogeles sufre deformaciones y roturas irreversibles, lo que provoca la disminucién de
elasticidad observada (evidenciada por la disminucién de G'). Asimismo, se analizé la



Sintesis y caracterizacion de hidrogeles de alginato isétropos

dependencia de los mddulos viscoelasticos (G" y G") en funcion de la frecuencia de
oscilacién dentro de la ZVL. Algunas curvas representativas para hidrogeles magnéticos
y no magnéticos se muestran en la figura 3.3b; obteniéndose resultados similares para
otras concentraciones. Como se observa en esta figura, tanto G’ como G" aumentan
ligeramente con la frecuencia de oscilacion para el rango de frecuencias en estudio.
Ademas, en todos los casos, G' fue considerablemente mayor que G". Estas tendencias

son tipicas de los sistemas de polimeros entrecruzados [98].
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Como se observa en las curvas de la figura 3.3, la inclusién de particulas magnéticas
dentro de la composicién de los hidrogeles conlleva un aumento de los mddulos
viscoelasticos. Para analizar mejor este efecto, se calcularon los valores medios de G’
y G" correspondientes a la ZVL en funcién de la concentracion de particulas magnéticas
(Figura 3.4). En este punto, es importante sefialar que se pueden encontrar diferentes
criterios a la hora de definir la extensién de la ZVL [99]. En este trabajo, se utilizé el
criterio de [100], donde se define el limite de la ZVL como el punto donde G’ se desvia un
10 % del valor de la zona plana inicial. Como se observa en la figura 3.4, hay un aumento
de los mdédulos viscoelasticos con la concentracién de particulas.

El efecto de las inclusiones sélidas sobre las propiedades mecdnicas de los materiales
compuestos es un tema muy estudiado desde el punto de vista tedrico y experimental
[101]. En el caso de inclusiones esféricas perfectamente rigidas, a baja concentracién
de la fase dispersa, la formula clasica de Einstein da una buena prediccion. A medida
que aumenta la concentracién de la fase dispersa, la férmula de Batchelor [102] primero
(hasta una fraccién de volumen de 0.09) y la ecuacién de Krieger-Dougherty (KD) [103]
para una concentracién alin mayor, se convierten en expresiones adecuadas. Bajo la
hipdtesis de que el hidrogel es incompresible, lo que se espera puesto que el hidrogel estd
compuesto principalmente de agua (liquido incompresible) y de particulas magnéticas
rigidas, la prediccién de la ecuacién KD dice lo siguiente [103]:

G' = Gy(1— ¢/¢m) 1"

3.1
G" = Gy(1— ¢/pm) tMen G

donde ¢ es la fraccién de volumen de la fase dispersa (particulas individuales o sus
agregados), ¢, es la fraccién de volumen de empaquetamiento méaxima, Gj y G{ son,
respectivamente, los médulos de almacenamiento y pérdidas de la matriz de alginato, y
[n] es un pardmetro que para inclusiones esféricas rigidas toma el valor [n]=2.5 [104].

La validez de esta ecuacién para hidrogeles magnéticos ha sido demostrada
previamente [32]. Sin embargo, para los hidrogeles magnéticos de este trabajo no
se obtiene un buen ajuste con la ecuacion KD, siendo la discrepancia mayor para
concentraciones medias y altas de particulas. Se ha demostrado que las discrepancias
con respecto a la ecuacion KD en este trabajo son consecuencia de la existencia de
agregados de particulas, que se podrian formar debido a interacciones coloidales y/o a
su magnetizacién remanente. De hecho, la formacién de agregados se corrobora en las
imagenes SEM de los hidrogeles (Figura 3.2) y mediante observaciones por microscopia
Optica de suspensiones diluidas de particulas de hierro en agua. La existencia de estos
agregados daria lugar a una concentracién efectiva de inclusiones rigidas dentro de los
hidrogeles mayor que la real, ya que el volumen de un agregado es mayor que el volumen
total de las particulas que lo constituyen. Esta hipdtesis justificaria la subestimacion de
la ecuacion KD con respecto a los resultados experimentales. Por tanto, para tener en
cuenta este efecto se propuso la siguiente ecuacién empirica (que tiene cierta similitud
matematica con la ecuacién KD) que se ajusta razonablemente bien a nuestros resultados
experimentales:



Sintesis y caracterizacion de hidrogeles de alginato isétropos 59

G'=Gy(1—ao - ¢")F

G" = Gi(1— ol ") )

donde B', 8", &', &”, y n’, n” son pardmetros ajustables cuyos valores son 3’ = 5" =
1.6, =a”"=1.06£0.02, " =0.194+0.03y n” = 0.13 £ 0.03. Como se infiere de la
figura 3.4, la ecuacién proporciona un ajuste razonablemente bueno de la dependencia de
los mdédulos viscoeldsticos en el rango de fracciones de volumen de particulas 0.05 - 0.33.
Sin embargo, esta ecuacion no reproduce una dependencia lineal que seria la esperada a
concentraciones mas bajas, mientras que la extrapolaciéon a concentraciones mas altas no
tiene sentido debido a la imposibilidad de preparar y manipular los hidrogeles por encima
de una fraccién de volumen de particulas de aproximadamente 0.35.

3.3.3. Caracterizacion reolégica en presencia de campo magnético

En primer lugar, se analiza la dependencia de los médulos de almacenamiento (G’)
y pérdidas (G') de los hidrogeles magnéticos en funcién de la amplitud de deformacién
en medidas oscilatorias a frecuencia fija de 1Hz, bajo aplicacién de campos magnéticos
de diferente intensidad. De manera similar al caso en ausencia de campo, las curvas
experimentales mostraron una tendencia tipica de un material viscoeldstico sdlido,
caracterizado por una regioén inicial plana, que se identifica como ZVL, y una fuerte
disminucién de ambos médulos para amplitudes de deformacién altas (Figura 3.5a). Del
analisis de la figura 3.5, podemos concluir que la aplicacién de un campo magnético
externo resulta en una mejora de los mddulos viscoelasticos, que aumentan con la
intensidad del campo magnético aplicado. Este fendmeno se conoce como efecto
magnetorreolégico (MR) [105]. Este aumento de los mddulos viscoeldsticos con la
intensidad del campo magnético aplicado también se confirmé mediante medidas en
funcién de la frecuencia (Figura 3.5b). Estos resultados de los barridos de frecuencia
mostraron tendencias similares de G’ y G” a las obtenidas en ausencia de un campo
magnético aplicado (Figura 3.3).

Para analizar el efecto magnetorreoldgico (MR) en funcién de la concentracién de
particulas, en la figura 3.6a se muestran los valores promedio de G' correspondientes a la
ZVL en funcién de la concentracién de particulas magnéticas tanto en ausencia de campo
magnético como en presencia del campo magnético mas intenso del estudio, H = 282
kA/m. Como se observa, cuanto mayor es la concentracién de particulas magnéticas,
mayor es el aumento de G' bajo la aplicacion de un campo magnético. Esta mejora estd
relacionada con el cardcter magnético de las particulas de Fe-CC, que se magnetizan
y atraen entre si bajo la aplicacién de un campo magnético - debe tenerse en cuenta
que estas particulas son multidominio desde el punto de vista magnético - dando lugar a
estructuras en forma de columna de particulas alineadas en la direccién del campo. Asi,
estas estructuras de particulas se oponen a la deformacién inducida por las fuerzas de
cizalla, lo que da lugar al aumento de los médulos viscoelasticos [105].
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para medidas a una amplitud de deformacién fija del 0.03 % dentro de la ZVL, para hidrogeles
magnéticos con una fraccion de volumen de particulas de 0.046 y campos magnéticos aplicados
de distinta intensidad.
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Figura 3.6: (a) Mddulo de almacenamiento (G') en funcién de la fraccién de volumen de
particulas de Fe-CC en los hidrogeles magnéticos. Los valores representan el promedio de G’
correspondiente a la ZVL, segln lo determinado en los barridos de amplitud de deformacién.
(b) Efecto magnetorreolégico (MR), cuantificado como el aumento relativo del médulo de
almacenamiento bajo un campo magnético, G'(H), con respecto al médulo de almacenamiento
en ausencia de campo, G'(H=0), para ferrogeles de alginato con distinta fraccién de volumen
de particulas Fe-CC.

Cuando las particulas se dispersan en un medio eldstico, como un gel de polimero
o elastémero, su migracion y agregacion inducida por el campo magnético se ve
parcialmente obstaculizada por las fuerzas eldsticas de la red polimérica [106]. Como
consecuencia, el efecto MR desarrollado por los geles magnéticos y elastémeros suele
ser mucho mas débil que el desarrollado por los fluidos MR. Sin embargo, como se
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observa en la figura 3.6, nuestros ferrogeles de alginato muestran un fuerte efecto MR,
especialmente para las mayores fracciones de volumen en estudio, a pesar de la red de
alginato relativamente robusta (aqui, el médulo de almacenamiento para hidrogeles no
magnéticos es G'=48001+200Pa). Este efecto MR tan fuerte en nuestros hidrogeles es
una consecuencia de la existencia de agregados de particulas. De hecho, la fuerza de
atraccion magnética entre particulas (agregados) es aproximadamente proporcional al
cubo del didmetro de la particula (agregado), mientras que la fuerza de la resistencia
elastica al desplazamiento de la particula depende linealmente del didmetro. Por lo
tanto, el balance entre las fuerzas magnéticas y las fuerzas eldsticas es mas favorable
a la migraciéon en el caso de agregados relativamente grandes en comparacion con las
particulas individuales. Ademas, la migracién seria mas facil cuanto mayor sea el campo
magnético aplicado, lo que justifica el aumento mas rapido que lineal del mdédulo de
almacenamiento con el campo magnético observado en la figura 3.6b a una intensidad
de campo magnético baja y media. A las intensidades de campo mas altas, el aumento
de G’ es aproximadamente lineal, muy probablemente como consecuencia de la tendencia
a la saturacién de la migracion y de la magnetizacién de las particulas.

3.4. Conclusiones

En este trabajo se ha llevado a cabo un andlisis exhaustivo de la estructura
y las propiedades mecanicas de hidrogeles magnéticos de alginato, consistentes en
particulas de hierro micrométricas dispersas en una red polimérica de alginato. Se ha
disefado un protocolo de dos pasos que permite obtener hidrogeles magnéticos de
alginato macroscépicamente homogéneos, con una fracciéon de volumen de particulas
de hasta 0.33. Sin embargo, a partir del andlisis microscépico se ha encontrado que
las microparticulas de hierro se agregan en cluisteres irregulares. No obstante, estos
agregados se encuentran dispersos homogéneamente dentro de la red de alginato.

A partir del andlisis reolégico bajo esfuerzos de cizalla en ausencia de campo
magnético, se ha encontrado que los hidrogeles, tanto no magnéticos como
magnéticos, presentan un comportamiento tipico de un sistema polimérico entrecruzado,
caracterizado por valores del mdédulo de almacenamiento superiores a los del mddulo
de pérdidas dentro de la ZVL. Ademas, los resultados experimentales han demostrado
un gran aumento de los mddulos viscoeldsticos con la concentracion de particulas
magnéticas. A primera vista, este aumento parece mas fuerte de lo esperado de acuerdo
con las predicciones para esferas dispersas en un medio continuo, como la ley KD. Sin
embargo, en base a la evidencia experimental, parece posible que el aumento mas rdpido
de los médulos viscoeldsticos con la concentracién de particulas se debe a la formacién
de agregados, cuyo volumen es mayor que el volumen total de las particulas individuales.
Se ha encontrado que una ecuacién empirica que tiene cierta similitud matematica con la
ecuacién KD se ajusta bien a la dependencia experimental de los mddulos viscoeldsticos
con la concentracion de particulas dentro de la red de alginato.

Por otro lado, el anélisis del comportamiento reolégico de los hidrogeles magnéticos
bajo campos magnéticos aplicados ha mostrado un intenso aumento de los mddulos
viscoelasticos con la intensidad del campo magnético, especialmente para altas fracciones



62 3.4. Conclusiones

de volumen de particulas magnéticas (superiores a 0.15). Se ha llevado a cabo una
investigacion exhaustiva sobre las propiedades MR de los ferrogeles de alginato, los cuales
muestran un fuerte efecto MR a pesar del impedimento del movimiento de las particulas
por las fuerzas eldsticas de la red polimérica. Como ejemplo, para un ferrogel que contiene
un 10 % en volumen de particulas magnéticas, el aumento de G’ bajo un campo magnético
de 250 kA/m con respecto al médulo en ausencia de campo alcanza aproximadamente el
1600 %. Los agregados de particulas formados en la etapa de preparacién de los ferrogeles
podria justificar este efecto. De hecho, dentro de un medio eldstico como el hidrogel,
los agregados de particulas son mas propensos al encadenamiento inducido por el campo
magnético que las particulas aisladas individualmente. Ademas, dado que la fraccién de
volumen de los agregados es mayor que la fraccion de volumen de las particulas, esto da
como resultado que los agregados estén en promedio mds cerca entre si que las particulas
aisladas, algo que también favorece la atraccién magnética entre particulas y por lo tanto
el encadenamiento.

En conclusion, en este trabajo se presenta una forma conveniente para la preparacion
de ferrogeles homogéneos con un fuerte efecto MR, debido a la formacién de agregados
de particulas durante la etapa de preparacion.



Capitulo 4.

Sintesis y  caracterizacion  de
hidrogeles de alginato anisétropos

4.1. Introduccion

A pesar del creciente interés que se ha producido en las lltimas décadas en el
desarrollo de materiales poliméricos, los hidrogeles sintéticos actualmente disponibles
presentan todavia importantes deficiencias que limitan el pleno desarrollo de sus posibles
aplicaciones en &reas tecnoldgicas [107—-111] y biomédicas [112-117]. Entre ellas,
destacan la falta de propiedades mecdanicas adecuadas y una correcta disposicién
microestructural [118]. Dado que los hidrogeles se definen como redes poliméricas
tridimensionales hidrofilicas hinchadas por un medio acuoso continuo [1], el grado de
hinchamiento serd decisivo no sélo en términos de su estructura interna sino también
de sus propiedades mecdnicas. Es bien sabido que, en equilibrio, los hidrogeles pueden
alcanzar un contenido de agua de hasta el 99% en volumen. Sin embargo, un proceso
de deshidratacion posterior conducird a una disminucién en el grado de hinchamiento
del hidrogel y, por lo tanto, a un correspondiente aumento en la concentracién de
polimero. Este hecho, junto con las interacciones polimero-polimero resultantes, puede
tener un impacto dramatico en las propiedades mecdnicas de estos materiales. Asi como
la resistencia mecdnica y el grado de porosidad de los hidrogeles destinados a estas
aplicaciones son factores muy importantes, no menos relevante es su anisotropia, que es
un aspecto que generalmente se ignora en la mayoria de los estudios. De hecho, la mayoria
de los hidrogeles se sintetizan mediante un entrecruzamiento homogéneo que da como
resultado redes isétropas, en contraste con la mayoria de los sistemas bioldgicos, como el
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and mechanical properties, Phil. Trans. R. Soc. A, 377, 20180217, 2019.
A. Leon-Cecilla, C. Gila-Vilchez, L. Alvarez de Cienfuegos, M. T. Lopez-Lopez. Fabrication
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tejido muscular [119,120], el tejido cutaneo [121,122] o el tejido cartilaginoso [123,124],
que presentan estructuras anisétropas jerarquicas bien definidas. En estos tejidos, la
anisotropia juega un papel fundamental, posibilitando procesos particulares como la
transferencia de masa, la lubricacién superficial y la generaciéon de fuerza. Por ejemplo,
la contracciéon muscular es el resultado de la disposicidén anisétropa de actina-miosina
dentro del sarcémero [119, 120]. Ademads, es bien sabido que otros procesos, como
la proliferacion, migracion y diferenciacidn celular, también estan influenciados por la
anisotropia de la matriz extracelular del tejido huésped [125-128].

Desafortunadamente, la preparacion de hidrogeles anisétropos mediante procesos
biocompatibles es una tarea dificil que requiere la aplicacion de estimulos direccionales
a los hidrogeles, ya sea durante las etapas de formacién o después de la finalizacién
del proceso de reticulacién [129]. Algunos ejemplos incluyen la aplicacién de esfuerzos
mecanicos [97,130], fuerzas magnéticas o eléctricas [129,131,132], asi como gradientes
idnicos o de temperatura [129]. La aplicacion de esfuerzos mecdnicos es el método
mas comun para inducir anisotropia y se puede realizar facilmente sometiendo el
hidrogel a compresion o tracciéon en una direccién determinada. Como cualquier material
viscoeldstico, los hidrogeles se deforman en respuesta a un esfuerzo mecdnico, dando
como resultado la aparicion de anisotropia. Bajo ciertas condiciones, la deformacion se
mantiene después del cese de la fuerza, lo que resulta en una anisotropia permanente.
Por ejemplo, en el trabajo de Scionti et al. [130], se demostré que cuando los hidrogeles
basados en fibrina se sometian a compresién plastica entre membranas de filtro de nailon,
estos se deshidrataban parcialmente, lo que resultaba en la alineacién permanente de las
fibras de polimero en capas paralelas. Del mismo modo, Mredha et al. [97] demostraron
recientemente que en hidrogeles poliméricos sometidos a una alta tension de traccién
y procesos de deshidratacién, se inducian estructuras fibrosas jerarquicas perfectamente
alineadas. Estas estructuras anisétropas se mantuvieron después del cese de la tensidn
debido a la aparicién de enlaces de hidrégeno laterales entre las fibras de polimero
durante el secado. Sin embargo, a pesar de la gran cantidad de trabajos de investigacién
que estudian los efectos de la deshidratacién sobre la microestructura resultante de los
hidrogeles, sus consecuencias sobre las propiedades mecdnicas de estos materiales suelen
ser infravaloradas. Asi, se hace evidente la falta de estudios reolégicos completos a la
hora de centrarse en el papel de la deshidratacion en las propiedades mecanicas de los
hidrogeles y la conexién con los cambios a nivel microscépico.

A diferencia del caso de la fuerza mecéanica, los estimulos direccionales por aplicacion
de campos eléctricos 0 magnéticos no requieren contacto fisico con los hidrogeles, lo que
representa una clara ventaja. En el caso magnético, los estimulos direccionales suelen
estar mediados por particulas magnéticas embebidas, capaces de orientarse de forma
anisétropa por los campos aplicados. Un inconveniente de los campos eléctricos es que
pueden provocar una descomposicion electroquimica no deseada de los polimeros. Por
el contrario, los campos magnéticos se pueden utilizar de forma segura en presencia de
polimeros e incluso de células vivas [35]. Para lograr la manipulacién de los geles por
fuerzas magnéticas, las particulas magnéticas deben ser de un material magnetizable y
su concentracion debe ser lo suficientemente alta.

En este capitulo, en primer lugar, se presentan hidrogeles de alginato deshidratados
por dos métodos diferentes (deshidratacidon bajo esfuerzos de traccién y deshidratacion
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bajo esfuerzos de compresién). Se analiza la influencia del proceso de deshidratacion
sobre las propiedades resultantes de estos hidrogeles, en términos de pérdida de agua,
estructura microscépica y propiedades mecanicas. Asi, se demuestra que el método de
deshidratacién tiene una influencia importante en las propiedades resultantes, ya que estas
dependen no sélo del grado de hinchamiento y la concentracidn de polimero, sino también
de las interacciones fibra-fibra y el reordenamiento microscépico. En segundo lugar, se
presentan hidrogeles magnéticos de alginato, entrecruzados por enlaces electrostaticos,
en los que la anisotropia es inducida por la aplicacién de un campo magnético durante
el proceso de entrecruzamiento del sistema, como consecuencia de la tendencia de las
particulas magnéticas a alinearse en la direcciéon del campo magnético aplicado. En este
caso, la anisotropia se obtiene sin deshidratar la muestra, lo que representa una ventaja
con respecto a los métodos basados en la aplicacién de esfuerzos mecanicos.

4.2. Materiales y métodos

4.2.1. Preparacion de hidrogeles de alginato

En este trabajo se utilizé alginato de sodio de bajo peso molecular (120.000 - 160.000
g/mol, Sigma Aldrich, USA). Los protocolos de preparacion de los hidrogeles de alginato
se han descrito en el Capitulo 3, y se han utilizado aqui con ligeras variaciones.

Preparacion de hidrogeles anisétropos de alginato mediante esfuerzos
controlados

Para el estudio de la generacién de anisotropia mediante deshidratacién, se prepard
una disolucién de alginato de sodio al 4% p/p en agua destilada y se afiadieron 36
mg de CaCOs (Sigma Aldrich, USA) y 128.2 mg de GDL (Sigma Aldrich, USA),
homogeneizando con vortex. Después, se puso la mezcla en un molde cuadrado (80.85
mm x 80.85 mm) y se dejé reposar durante 2 horas. Finalmente, se afiadieron 12 mL de
una disolucién 0.5 M de CaCl, (Sigma Aldrich, USA).

En este trabajo se deshidrataron los hidrogeles por separado bajo esfuerzos
de traccién y compresion para generar diferentes reordenamientos en la estructura
polimérica, generando una anisotropia en la red, y modificando asi sus propiedades
mecanicas. Como se vera mas adelante, esta anisotropia se mantiene después de eliminar
los esfuerzos debido a la creacién de nuevos enlaces de hidrégeno estables entre los
polimeros [97]. Los dos protocolos de deshidratacién controlada por esfuerzo seguidos
en este trabajo se basan en los métodos descritos en [97, 130].

Para deshidratar los hidrogeles de alginato bajo traccién, se utilizé un dispositivo de
fabricacién propia que permite fijar los dos extremos de la muestra y estirarla. En primer
lugar, los hidrogeles se cortaron en forma rectangular (25 mm x 50 mm). Luego, dos
de estos geles se fijaron simultdneamente y se estiraron ligeramente en el dispositivo.
Posteriormente, el sistema se colocé en un desecador a temperatura ambiente y se
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realizé un vacio parcial. Se deshidrataron las muestras durante 8, 14 y 24 horas para
obtener diferentes pérdidas de agua. Durante el proceso, la humedad relativa dentro del
desecador fue regulada mediante una disolucién de hidréxido de sodio (NaOH, Sigma
Aldrich, EE. UU.) al 25,02% en peso en agua destilada, que mantuvo una humedad
relativa del 60 % a 25°C [133]. Debe tenerse en cuenta que, debido a los largos tiempos
de deshidratacién, el control de la temperatura y la humedad relativa es crucial para
obtener diferentes grados reproducibles de pérdida de agua. Durante el proceso descrito,
los hidrogeles se contrajeron a causa de la evaporacién del agua, generando un esfuerzo
de traccion ascendente en la direccién longitudinal de la muestra, ya que los dos extremos
del hidrogel permanecieron fijos. Por lo tanto, el esfuerzo de traccién creciente durante
la deshidratacion fue la razén detras de la alineacion de las fibras de alginato, y no la
pequena tension inicial aplicada a los hidrogeles con nuestro dispositivo.

Para deshidratar los hidrogeles bajo esfuerzos de compresién, se colocaron muestras
cuadradas (28 mm x 28 mm) de hidrogeles entre dos placas de vidrio rodeadas por 5
hojas de papel secante. Sobre la placa superior se colocd un peso aproximado de 6.5 kg.
Luego, se dejaron secar a temperatura ambiente durante 10, 20 y 30 minutos, obteniendo
asi diferentes grados de deshidratacién reproducibles.

Como muestras de control, se utilizaron hidrogeles de alginato no sometidos a
deshidratacion (isétropos).

Preparacion de hidrogeles magnéticos de alginato

Para el estudio de la anisotropia generada mediante campo magnético, se prepararon
hidrogeles magnéticos de alginato utilizando dos tamanos distintos de la fase magnética,
particulas magnéticas de tamano nano- y micrométrico. En el primer caso, utilizamos
particulas de hierro recubiertas de PEG (NP1) como fase magnética, mientras que en
el segundo se utilizaron particulas de hierro recubiertas de silice (MPQ) (Fe-CC, BASF,
Alemania). Ambas se describieron anteriormente en el Capitulo 2. En el caso de los
hidrogeles con las particulas micrométricas (MPO0), se siguié el protocolo descrito en el
Capitulo 3, y una vez anadidas las particulas, se esperd 15 minutos antes de poner la
mezcla entre dos imanes de neodimio (NdFeB, Webcraft GmbH, Germany) de tamafio
30x30x15 mm?3 para crear la anisotropfa. La adicién de la disolucién 45mM de CaCl,
se hizo 10 minutos después de poner la mezcla entre los imanes. Dependiendo de la
posicion de los imanes con respecto a la muestra, se obtuvieron las anisotropias llamadas
" perpendicular” y "paralela” (ver figura 4.1), debido a la formaciéon de cadenas de
particulas en las direcciones del campo magnético. En cuanto a los hidrogeles de alginato
con particulas magnéticas NP1, se preparé una disolucién de alginato de sodio en agua
miliQ a una concentracién del 4% p/p, se tomaron 2.6 mL de esta disolucion y se
agregaron 7.8 mg de carbonato de calcio y las particulas NP1 necesarias dependiendo de
la concentracién deseada. Esta mezcla se agité mediante vértex y se sonicé durante 20
minutos hasta que fue totalmente homogénea. Luego, se inicié el proceso de gelificacion
mediante la adicién de 27.8 mg de GDL. La mezcla final se colocé en una placa Petri y
se dejé en reposo a temperatura ambiente durante 15 minutos antes de colocarla entre
los imanes para crear la anisotropia. Finalmente, se afiadié el mismo volumen (2.6 mL)
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de una disolucion 0.5 M de CaCl, después de 10 minutos con el fin de fortalecer la red
polimérica.

A B

Hidrogel

Figura 4.1: Esquema de la posicién de los imanes con respecto a la muestra para obtener
hidrogeles con anisotropia (a) " perpendicular” y (b) "paralela”.

4.2.2. Estudios de hinchamiento y microestructura de los hidrogeles
de alginato

Con el objetivo de evaluar el grado de hinchamiento y caracterizar la estructura porosa
de los hidrogeles de alginato después de la aplicacién de los procesos de deshidratacion,
se analizé su contenido de agua. Para las muestras deshidratadas en los procesos de
deshidratacién por esfuerzos de traccion y compresién, se midié la masa inicial y final
con el fin de conocer la concentracion de alginato tras la deshidratacion parcial de los
hidrogeles. Como control y para el estudio de la rehidratacién, se cortaron tres muestras
en forma de disco de 20 mm de didmetro con una concentracion de alginato del 4% en
peso y se midié su masa con una microbalanza. Luego, se dejaron secar en contacto con
papel secante en placas Petri durante 24h a temperatura ambiente y se volvieron a pesar.
Finalmente, las muestras se rehidrataron en agua destilada durante otras 24h y se midié
la masa después de la rehidratacién. Este estudio se realizé con el objetivo de asegurar
la formacion de nuevos enlaces de hidrégeno estables entre las fibras de alginato, lo que
se reflejard en una rehidratacién parcial tras la deshidratacién de las muestras.

La estructura microscépica de los hidrogeles de alginato bajo procesos de
deshidratacion se caracterizé mediante microscopia electrénica de barrido (SEM) usando
un microscopio HITACHI S-510, mientras que para los hidrogeles de alginato magnéticos
se utilizé microscopia dptica y microtomografia de rayos X (Xradia 510 VERSA ZEISS).
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4.2.3. Caracterizacion mecanica de los hidrogeles de alginato

Para analizar el efecto de la deshidratacién y la reestructuracién microscépica
asociada a cada uno de los procesos de deshidratacién bajo esfuerzos, asi como de
la anisotropia formada por la aplicaciéon de campo magnético sobre las propiedades
mecdnicas de los hidrogeles de alginato, estudiamos estos materiales bajo esfuerzos
oscilatorios de cizalla. Esta caracterizacién se realizé utilizando un magneto-reémetro
rotacional (Physica MCR 300, Anton Paar) con una geometria plato-plato de 20 mm
de didametro, a una temperatura constante de 25.04+0.1°C. Para este propdsito, los
hidrogeles se colocaron en el plato inferior del sistema de medicién y el plato superior
descendié hasta el contacto con la superficie superior de la muestra. Con el fin de asegurar
el contacto entre el hidrogel y la geometria durante toda la medicién se fijé6 una fuerza
normal constante de 0.1 N. Siguiendo el mismo protocolo establecido en el Capitulo 3,
se determind la zona viscoeldstica lineal (ZVL) y se llevaron a cabo medidas de barridos
de amplitud y de frecuencia para cada condicién estudiada, obteniendo asi los valores de
los médulos elastico (G') y viscoso (G").

4.3. Resultados y discusion

4.3.1. Estudios de hinchamiento de los hidrogeles no magnéticos de
alginato

Con el fin de caracterizar la anisotropia microestructural creada mediante procesos
de deshidratacion en hidrogeles de alginato no magnéticos, se realizé en primer lugar un
estudio de hinchamiento pesando la masa inicial y final de los hidrogeles tras la aplicacién
de cada uno de los dos protocolos de deshidratacién en estudio. En estos procesos
es crucial controlar el esfuerzo aplicado y las condiciones externas para reproducir
aproximadamente la pérdida de agua en cada tipo de muestra. La Tabla 4.1 muestra
la concentracién final media de alginato en los hidrogeles después de ser deshidratados
en tres tiempos diferentes para cada método seguido. Como se puede ver, se logra
obtener grados de deshidratacién similares (es decir, concentracién final de alginato
similar) controlando el tiempo de deshidrataciéon para cada proceso. Mientras que la
concentracién inicial de alginato fue del 4% en peso en todos los casos, una vez
deshidratados obtuvimos un rango de concentraciones de alginato entre el 4.67+0.07 %
y 5.484+0.21 % en peso. Sin embargo, es de destacar que aunque las concentraciones
finales de alginato no fueron muy diferentes, resultaron (como veremos mas adelante)
en diferencias notables desde el punto de vista de sus propiedades, dependiendo del
método utilizado para llegar a este resultado final y del estado de deshidratacion.

Ademas, se estudié la rehidratacién de los hidrogeles siguiendo los pasos descritos
en el apartado de metodologia. En primer lugar, se observé que tras 24 horas de
deshidratacion natural, los hidrogeles perdian un alto porcentaje de agua que provocaba
un encogimiento del material, alcanzando una concentracién de alginato de 7.6940.32 %.
Cuando estos hidrogeles altamente deshidratados se rehidrataron en agua durante 24
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horas, los materiales recuperaron una parte del agua perdida, siendo la concentracién
de alginato en este caso de 5.234+0.17 % en peso, pero en ninglin caso se recuperd el
estado inicial. Por tanto, aunque hubo una rehidratacién parcial de los hidrogeles, el
hecho de que no se recuperara el estado inicial apunta a la formacién de nuevos enlaces
de hidrégeno estables entre las cadenas poliméricas [97], y la consiguiente creacién de
una nueva estructura interna estable.

Tabla 4.1: Concentracidn final de polimero en los hidrogeles anisétropos de alginato parcialmente
deshidratados bajo esfuerzos de traccién y compresion, donde c es la concentraciéon de alginato
dentro del hidrogel tras el esfuerzo y tiempo indicados.

Esfuerzo aplicado | Tiempo | Concentracién, c( %peso)
10 min 4,724+ 0.21
Compresién 20 min 5.00£0.16
30 min 5.32+0.34
8h 4.67 +0.07
Traccién 14h 4.86+0.12
24h 5.48 £+ 0.21

Para contrastar la hipdtesis de la formacién de nuevos enlaces estables entre las
cadenas de polimeros en los procesos de deshidratacién controlada, se analizaron los
cambios en la microestructura interna de los hidrogeles. En las imdgenes SEM observamos
una estructura porosa homogénea de los hidrogeles de alginato tras su preparacién
(Figura 4.2a), en la que las cadenas de polimero forman una red isétropa sin ninguna
organizacion preferencial de fibras. Por el contrario, se logran dos tipos diferentes de
estructuras anisétropas de alginato siguiendo los protocolos de deshidratacién descritos
anteriormente. Los hidrogeles que se deshidrataron bajo compresién (Figura 4.2b)
mostraron en su contorno estructuras planas formadas por el apilamiento de las fibras de
alginato. Sin embargo, los hidrogeles deshidratados bajo esfuerzos de traccién (Figura
4.2¢), para los que se esperaba observar una alineacién paralela dominante de las fibras
de alginato en la direccién de la tensién aplicada, sélo mostraron una estructura isétropa
similar a los hidrogeles no deshidratados.

Figura 4.2: Iméagenes de SEM de los hidrogeles de alginato (a) recién preparados, (b)
tras la deshidratacién controlada bajo esfuerzos de compresién durante 30 min y (c) tras
la deshidratacién controlada bajo esfuerzos de tracciéon durante 24h. Las barras de escala
corresponden al tamafio de 1um.
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4.3.2. Caracterizacion mecanica de los hidrogeles de alginato bajo
procesos de deshidratacidon controlados

Se caracterizaron los hidrogeles bajo esfuerzo oscilatorio de cizalla. Desde el punto
de vista reolégico, estos materiales tienen un comportamiento viscoeldstico sélido
caracterizado por valores mas altos del modulo eldstico (G') que del médulo viscoso
(G"), a valores bajos de deformacién de cizalla (ZVL), seguido por la caida brusca de
ambos mdédulos debido a la rotura del material (Figuras 4.3a-c).
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Figura 4.3: Mdédulos viscoelasticos (G y G”) en funcién de la amplitud de deformacidn para
hidrogeles (a) isétropos control, (b) anisétropos bajo compresidn y (c) anisétropos bajo traccidn.
Médulos viscoeldsticos en funcién de la frecuencia de oscilacion para hidrogeles (d) isétropos
control, (e) anisétropos bajo compresién y (f) anisétropos bajo traccién. Médulos viscoeldsticos
medios dentro de la ZVL para hidrogeles (g) isStropos control, (h) anisétropos bajo compresion
e (i) anisétropos bajo traccidn.
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Con respecto al valor medio de los mddulos viscoelasticos dentro de la ZVL, para
los hidrogeles comprimidos ambos mdédulos muestran un aumento con respecto a los
valores para los hidrogeles de control (Figuras 4.3g,h). Sin embargo, para los hidrogeles
deshidratados bajo esfuerzos de traccién, aunque se observa un aumento, este no es
estadisticamente significativo con respecto a las muestras de control (Figuras 4.3g,i).
Nétese que este aumento es mayor para los hidrogeles deshidratados bajo esfuerzos
de compresion, de acuerdo con un cambio mas fuerte en su microestructura, como se
evidencié en la figura 4.2.

Mediante medidas de barridos de frecuencia (Figuras 4.3d-f), se obtuvo la
dependencia de los mddulos viscoeldsticos con la frecuencia. Todas estas curvas muestran
una ligera dependencia con la frecuencia, aunque el cociente G" /G’ se mantuvo por
encima de 0.1 en todo el rango de frecuencias en estudio. Este comportamiento es
tipico de los geles fisicos, como los hidrogeles de alginato del presente trabajo. Las
cadenas de alginato interactian a través de enlaces iénicos mediados por los cationes
divalentes Ca®* y enlaces de hidrégeno, lo que resulta en hidrogeles fisicos. Teniendo en
cuenta los resultados para los hidrogeles de alginato deshidratados, no hay diferencias
estadisticamente significativas en sus espectros mecanicos, tal y como se esperaba. Por
tanto, la reordenacion de las fibras no cambia la naturaleza de las interacciones entre las
cadenas poliméricas, que son las principales responsables de los espectros mecanicos del
material.

Como era de esperar, el tipo de esfuerzo aplicado en el proceso de deshidratacién y
la concentracién final de polimero alcanzada tienen un impacto crucial en la respuesta
mecdnica de estos materiales. Parece que la reorganizacién de la estructura interna de
los hidrogeles es fundamental. Ademas, cuando se aplica un esfuerzo de compresién se
refuerza notablemente este efecto, lo que confirma la existencia de una reorganizacion de
la red polimérica y la formacién de nuevos enlaces estables entre las fibras. En este caso,
se logra obtener un material anisétropo cuando se aplica un esfuerzo de compresién,
mientras que los hidrogeles deshidratados bajo un esfuerzo de traccién no muestran
una anisotropia tan clara, como ya se comenté en la seccién anterior. Por lo tanto, la
seleccién de cualquiera de los procesos de deshidratacion debe depender principalmente
de la aplicacion final del material, solo si el tipo de anisotropia es importante, como en
el caso de una matriz extracelular sintetizada que imite los tejidos naturales.

4.3.3. Caracterizacion de los hidrogeles magnéticos anisétropos de
alginato

En primer lugar, como se observa en la figura 4.4a para los hidrogeles con NP1,
los hidrogeles anisétropos " perpendiculares’ presentan los valores mas bajos de G’,
incluso inferiores a los de los hidrogeles no magnéticos; mientras que los hidrogeles
anisétropos " paralelos’ mostraron valores intermedios, superiores a los de los hidrogeles
no magnéticos pero inferiores a los de los hidrogeles magnéticos isétropos. Aunque los
valores son muy cercanos y las incertidumbres son pronunciadas, al aplicar pruebas t de
Student de dos colas se verifica que, con un nivel de confianza de 0.05, la diferencia entre
los valores medios es significativamente diferente en todos los casos. Como se observa
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en las figuras 4.4 b y c, la disposicion de las particulas NP1, alineadas en la direccion del
campo magnético aplicado, proporciona la anisotropia buscada que explica las diferencias
encontradas en las propiedades mecdnicas. Sin embargo, la interaccion entre las particulas
magnéticas o entre las particulas magnéticas y las fibras de alginato probablemente no
sea lo suficientemente fuerte como para asegurar un efecto sorprendente de la anisotropia
inducida por este método.
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Figura 4.4: (a) Mddulo de almacenamiento (G') en funcién de la amplitud de deformacién
de cizalla de los hidrogeles magnéticos con una fraccién de volumen del 0.003 de particulas
magnéticas NP1 y frecuencia fija de 1 Hz. (b) y (c) Imdgenes de microtomografia de rayos
X de un hidrogel magnético con una fraccién de volumen del 0.003 de particulas magnéticas
NP1. (b) Linea de observacidn paralela a la direccién de la anisotropia. (c) Linea de observacién
perpendicular a la direccién de la anisotropia.
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Figura 4.5: (a) Mddulo de almacenamiento (G') en funcién de la amplitud de deformacion
de cizalla de los hidrogeles magnéticos con una fraccién de volumen del 0.05 de particulas
magnéticas MPO y frecuencia fija de 1 Hz. (b) y (c) Imagenes de microscopia éptica de un
hidrogel magnético con una fracciéon de volumen del 0.05 de particulas magnéticas MPO. (b)
Linea de observacién perpendicular a la direccién de la anisotropia. (c) Linea de observacion
paralela a la direccién de la anisotropia.
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Asimismo, se midieron los médulos viscoeldsticos de los hidrogeles de alginato
anisétropos con particulas MPO (Fe-CC), comparédndolos con los obtenidos en el trabajo
del Capitulo 3. Enlas figuras 4.5 by ¢, se observa una vez mas la formacion de estructuras
en cadena en la direccion del campo magnético aplicado durante la preparacién de los
hidrogeles. Asi, se confirma que la anisotropia inducida surge de la disposicion de las
particulas magnéticas en la estructura interna del hidrogel. En este caso, y en ausencia
de un campo magnético aplicado durante la medida (Figura 4.5a), siempre se obtuvieron
valores mas altos de G’ para los hidrogeles magnéticos que para los no magnéticos.
Ademas, los valores obtenidos para los hidrogeles anisétropos fueron muy similares a los
de los isétropos. De hecho, no se observan diferencias significativas entre tener o no
esta anisotropia inducida. Sin embargo, cuando se aplica un campo magnético externo
de 282 kA/m de intensidad durante el proceso de medicion, aparece un alto aumento en
G’ para los hidrogeles con anisotropia en la direccion perpendicular del campo magnético,
mientras que no se observan diferencias entre los hidrogeles con anisotropia paralela al
campo magnético y los hidrogeles magnéticos isétropos.

Este efecto corrobora la hipdtesis de que no solo la anisotropia espacial es importante,
sino que también es fundamental una fuerte interaccién entre las particulas y las fibras
del hidrogel (ver Capitulo 2) para proporcionar una mejora notable de sus propiedades
mecdnicas. En el caso de estos ferrogeles de alginato, anteriormente se demostré que
las particulas magnéticas quedan embebidas dentro de la red polimérica, sin la existencia
de un enlace eficaz entre ellas y las cadenas de polimero. Asi, podemos concluir que
diferentes factores experimentales, como la naturaleza del polimero, el recubrimiento de
las particulas o el proceso de gelificacion, son determinantes para crear un sistema con
las interacciones adecuadas y, por tanto, una anisotropia satisfactoria no solo a nivel
estructural, sino también en cuanto a las propiedades mecanicas del material.

4.4. Conclusiones

En este capitulo, se ha investigado el efecto de distintos métodos de generacion
de hidrogeles anisétropos en las propiedades microestructurales y mecdnicas resultantes.
Para ello, se han seguido dos procedimientos distintos: (i) procesos de deshidratacion
parcial controlada, (ii) aplicacién de campos magnéticos externos.

En primer lugar, se han analizado dos procesos de deshidratacién controlados por
esfuerzos para crear la anisotropia deseada, caracterizados por el tipo de esfuerzo aplicado
durante la deshidratacién de los hidrogeles de alginato: esfuerzo de traccién o compresion.
Como muestras de control, se han estudiado hidrogeles de alginato que contienen
concentraciones de polimero similares a aquellos que se sometieron a deshidratacién. Se
ha encontrado que los procesos de deshidratacion parcial dan como resultado cambios
apreciables en la disposicién de los polimeros a nivel microscépico. Ademds, se ha
demostrado que estos cambios a nivel microscépico se correlacionan con cambios en las
propiedades mecanicas de los hidrogeles. Se ha encontrado que las propiedades mecanicas
de los hidrogeles estan influenciadas no solo por la pérdida de agua y la concentracién
final del polimero, sino también por el protocolo de deshidratacién, que parece inducir
la formacién de nuevos enlaces estables entre las fibras del polimero como consecuencia
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de la deshidratacién bajo esfuerzos. Para concluir, estos resultados demuestran que la
deshidratacion parcial bajo esfuerzos de compresién es un método eficiente para inducir
anisotropia en la red microscépica de hidrogeles de alginato, cambio que se refleja en las
propiedades mecanicas macroscopicas de los hidrogeles.

Por otro lado, se estudiaron hidrogeles magnéticos anisétropos preparados por
polimerizaciéon de una mezcla de particulas magnéticas y polimero de alginato. Dado
que las particulas estaban recubiertas por PEG o por silice, y los iones de alginato
precursores estaban cargados negativamente en el agua, solo se esperaban enlaces de
hidrégeno débiles entre las macromoléculas de alginato y las particulas. En consecuencia,
cuando se persiguié la anisotropia mediante la aplicacion de un campo magnético, en este
caso no se obtuvieron resultados completamente satisfactorios, aunque se corroboré la
existencia de estructuras alineadas a nivel microscépico. Sin embargo, las diferencias en
las propiedades mecdnicas macroscépicas en ausencia de un campo magnético aplicado
durante las mediciones fueron marginales. Solo la aplicacién de un campo magnético
moderado durante las medidas reoldgicas da como resultado valores reolégicos mucho
mas fuertes que aquellos para los hidrogeles no magnéticos y propiedades mecanicas
claramente anisétropas. Por tanto, se podria afirmar que la anisotropia se puede lograr
facilmente en hidrogeles magnéticos mediante la aplicacién de un campo magnético
externo, evitando asi los problemas derivados de la deshidratacién parcial de los hidrogeles
en cuanto a posible pérdida de porosidad. Sin embargo, seria necesaria la optimizacién
del comportamiento anisétropo utilizando particulas funcionalizadas adecuadamente.



Capitulo 5.

Aplicaciones de hidrogeles basados en
alginato

5.1. Introduccion

El campo emergente de los actuadores basados en hidrogeles estd evolucionando
rapidamente en los Ultimos anos, aprovechando las propiedades particulares de los
hidrogeles sensibles a estimulos especificos como dispositivos que reemplacen o
complementen muchas de las actuales maquinas convencionales basadas en materiales
rigidos [134]. Gracias a su cardcter blando, alto contenido en agua, capacidad
de respuesta, biocompatibilidad y adaptabilidad, los hidrogeles pueden superar las
limitaciones de las mdquinas rigidas convencionales. Sin embargo, el disefio y la
implementacién de los hidrogeles como nuevos actuadores blandos atin se encuentra en
las primeras etapas de desarrollo, dado que muchos sistemas atin tienen que demostrar
una funcionalidad efectiva. Ademds de tener unas propiedades mecanicas adecuadas,
para poder aplicar los hidrogeles de forma satisfactoria en en el campo de los actuadores
blandos, estos deben mostrar una respuesta significativa, fiable y controlable tras la
aplicacién de un estimulo. Para que sea posible el control mediante campos magnéticos
de los hidrogeles, se requiere una combinacién adecuada de particulas magnéticas con
la red polimérica. Ademas de la composicién del hidrogel, para maximizar la respuesta
al estimulo magnético, los actuadores deben disefarse teniendo en cuenta su naturaleza
tridimensional, de tal manera que la aplicacién del estimulo pueda conllevar una respuesta
fuerte y efectiva. Se requiere un disefio preciso a microescala de la integracion de las
particulas magnéticas dentro de la red polimérica para permitir la activacion magnética
de los compuestos poliméricos [111]. A este respecto, se han probado varias técnicas
diferentes para la preparacion de hidrogeles magnéticos con un control espacial adecuado,
como litografia, fotolitografia, micropatrones blandos guiados por laser, microfluidica o
impresion 3D [135]. La respuesta de estas particulas al estimulo magnético depende

Parte del contenido de este capitulo ha sido publicado en:
C. Gila-Vilchez, A. B. Bonhome-Espinosa, P. Kuzhir, A. Zubarev, J. D. G. Duran, M. T. Lopez-
Lopez. Rheology of magnetic alginate hydrogels, Journal of Rheology, 62, 1083-1096, 2018.

75



76 5.1. Introduccion

obviamente de la rigidez macroscépica de todo el compuesto, pero también de la
viscoelasticidad del medio a nivel de particula y de la concentracién y estado de agregacion
de las particulas, que gobiernan su movimiento en la microescala. Por ejemplo, en el
Capitulo 3 de esta tesis doctoral, se encontraron cambios inesperadamente grandes en
las propiedades viscoeldsticas de los geles magnéticos, que atribuimos a la agrupacion de
las particulas constituyentes en agregados en la etapa de gelificacidn.

Algunos autores también han demostrado que un factor relevante que influye en
la respuesta magnética de los materiales magnéticos poliméricos es una distribucién de
particulas predisefada, de modo que las particulas pueden responder colectivamente al
estimulo magnético [136-138]. De hecho, se requiere una distribuciéon anisétropa de
las particulas magnéticas dentro del hidrogel para programar movimientos complejos de
los actuadores. En este sentido, algunos trabajos han demostrado que la alineacién de
las particulas magnéticas conduce al movimiento direccional de los actuadores blandos
[139-141]. Por ejemplo, para hidrogeles magnéticos basados en una red quimica, el
grupo del Prof. Sitti [142] demostré que la distribucién anisétropa preestablecida de
las particulas magnéticas en cadenas, permitia a unos actuadores en forma de cruz
flexionar los extremos y hacer movimientos de agarre para coger y transportar pequenos
objetos. Sin embargo, aln queda por explotar todo el potencial de la programacion de la
distribucién de las particulas magnéticas. En particular, existe la necesidad de ejercer un
control mas preciso en la distribucién de particulas y su estado de agregacion, lo que debe
resultar en la programacién de deformaciones y movimientos de formas mas complejas.

Este capitulo se centra en la investigacion de hidrogeles magnéticos de alginato
reticulados por interaccién idnica mediada por iones de calcio. Nuestra eleccion de
alginato estuvo motivada por su abundancia y bajo coste, asi como por su excelente
biocompatibilidad y biodegradabilidad [143]. En un capitulo anterior (Capitulo 2) se
evalud la citotoxicidad ex vivo y se encontré que los fibroblastos humanos permanecian
viables después de 48 h de cultivo celular en contacto con los hidrogeles. En el presente
capitulo, se investiga la capacidad de los hidrogeles magnéticos de alginato, tanto
isotropos (ver Capitulo 3) como anisétropos (ver Capitulo 4), para su aplicacion como
actuadores blandos. Para ello, primero se llevé a cabo un analisis de la flexién de los brazos
magnéticos en actuadores en forma de cruz que consisten en dos brazos magnéticos
isétropos y homogéneos conectados a una seccidn rectangular no magnética. Los brazos
magnéticos pueden sufrir flexiones y deformaciones reversibles por la aplicacién de un
campo magnético externo. Asimismo, se estudié el movimiento generado en un actuador
magnético en forma de gusano alternando partes magnéticas isétropas con partes no
magnéticas. Después, se realizé un andlisis de la capacidad de actuacién de hidrogeles
magnéticos anisétropos. Para ello, se prepararon hidrogeles anisétropos de alginato
gelificados bajo campos magnéticos formando distintos dngulos, de forma que se crea
anisotropia por la formacién de cadenas de particulas. Se estudié cémo afecta el dngulo
de formacién de las cadenas de particulas en la posterior actuacién del hidrogel, para
distintas estructuras y formaciones (hidrogeles con forma de disco, de gusano y en forma
de cruz). La combinacién de la forma del hidrogel con el dngulo que forman las cadenas
de particulas permite crear movimientos mas complejos que con hidrogeles isétropos.
Este conocimiento permite disefar actuadores blandos con las caracteristicas especificas
deseadas en funcién de su posterior aplicacién en tecnologia o biomedicina.
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Finalmente, se describe una adaptacion del protocolo de preparacién de los hidrogeles
de alginato magnéticos para ser inyectados, lo que podria ser una gran ventaja para su
implementacién in vivo.

5.2. Materiales y métodos

5.2.1. Preparacién de hidrogeles magnéticos de alginato

Se prepararon hidrogeles magnéticos basados en alginato siguiendo el protocolo
establecido en el Capitulo 3, seccion 3.2.1. Como fase magnética se utilizaron particulas
micrométricas de hierro recubiertas de silice (Fe-CC, MPO0), a distintas fracciones de
volumen segtin el caso.

A [l Disco Cruz C

Hidrogel

Hidrogel

Figura 5.1: (a) Esquemas y fotografias del molde utilizado para la preparacién de los distintos
actuadores. (b) Esquema de la aplicacién durante el proceso de gelificacién de campos
magnéticos a distintos dngulos utilizando un electroiman. (c) Esquema de la aplicacién, durante
la gelificacion de la muestra en forma de cruz, de un gradiente de campo utilizando dos imanes.

Para el estudio de actuadores basados en hidrogeles isétropos de alginato, se
prepararon actuadores en forma de cruz y de gusano (ver Figura 5.1a). Los actuadores
isétropos en forma de cruz consisten en una parte pasiva (sin particulas magnéticas)
y dos brazos activos (con particulas magnéticas dispersas de forma homogénea) a
distintas concentraciones de particulas magnéticas. Como se muestra en la Figura 5.1a,
para el estudio con hidrogeles anisétropos de alginato, se prepararon actuadores con
forma de disco, de gusano y de cruz, aplicando durante el proceso de gelificacién un
campo magnético para agrupar a las particulas magnéticas en estructuras de cadenas.
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La inclinacién del campo magnético aplicado con respecto a los moldes donde gelifican
las muestras, hace que se creen cadenas de particulas con distintos angulos (Figura 5.1b).
En el caso del actuador con forma de cruz, se creé un gradiente de dngulo utilizando dos
imanes pequefos para alinear las particulas (Figura 5.1c).

5.2.2. Anadlisis del efecto de actuacion de los hidrogeles de alginato

Para el andlisis del comportamiento de actuacién de los actuadores basados en
hidrogeles isdtropos de alginato, se colocaron los actuadores en forma de cruz o gusano
(ver Figura 5.1a) en un recipiente con agua ubicado a media altura en el interior de un
par de carretes de Helmholtz y se tomaron fotografias de los mismos cuando se aplicaban
campos magnéticos de distintas intesidades.

Para el andlisis del comportamiento de actuaciéon de los actuadores basados en
hidrogeles anisétropos de alginato, se llevaron a cabo dos tipos de caracterizaciones.
Por un lado, se estudié el comportamiento macroscépico del actuador, analizando
el movimiento realizado por el mismo a través de videos y fotografias tomados con
una camara digital mientras se aplicaban campos magnéticos externos de distintas
intensidades y en varias direcciones utilizando un electroiman rotatorio. Por otro lado, se
caracterizé la actuacién de los hidrogeles a nivel de estructuracién microscépica mediante
un sistema de imdgenes de tomografia de rayos X (microCT, GE Measurement and
Control Solutions, Dresde, Alemania) que permitia escanear los hidrogeles para obtener
informacion sobre la disposicién de las particulas magnéticas dispersas en su interior. Las
imdgenes de proyeccién de las muestras se tomaron con un incremento angular de 0.25°,
un voltaje de aceleracién de 90 kV y un tiempo de exposicidén de 2 s. Para la aplicacién de
campos magnéticos durante las medidas de microCT se utilizaron dos imanes mdviles, de
forma que la muestra quedaba colocada entre ambos y mediante el control de la distancia
entre ellos se podia cambiar la intensidad de campo. La reconstrucciéon de las imagenes de
microCT se llevé a cabo con el programa VGStudio Max 2.1 (Volume Graphics GmbH).
Por ultimo, se estudiaron las curvas de magnetizacién de las muestras mediante un
magnetémetro Lake Shore 7407. Los hidrogeles magnéticos de alginato se prepararon
con una concentracién en volumen de particulas de hierro Fe-CC del 1% para microCT
y del 5% para los estudios de los movimientos de actuacién y de magnetometria.
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5.2.3. Estudio de inyectabilidad: Protocolos y caracterizacion

Se analizé la inyectabilidad de los hidrogeles magnéticos de alginato. Para ello, se
eligieron hidrogeles magnéticos que contenian una fraccién de volumen de particulas
magnéticas de 0.046 y se sometieron a un protocolo de inyeccién con potencial para ser
implementado en aplicaciones in vivo. Este protocolo consiste en los siguientes pasos:

1. Los hidrogeles se prepararon dentro de jeringas siguiendo el protocolo descrito en
la seccion 3.2.1, excepto por la adicion final de la disolucion de cloruro de calcio.
Es posible almacenar estos hidrogeles magnéticos durante varios dias hasta que se
requiera su uso. Para el presente estudio, se almacenaron durante una noche en
una atmosfera saturada de agua a temperatura ambiente.

2. Antes de la inyeccién, los hidrogeles se deshidratan hasta que pierden
aproximadamente el 20 % de su masa total. Para ello, se extraen de las jeringas
(por su abertura posterior) y se colocan en placas de Petri dentro de un horno a
35°C durante 2 horas. La razén de esta deshidratacién parcial es ganar algo de
espacio para la solucién adicional que se debe agregar después de la inyeccién. En
caso contrario, si no realizamos esta deshidratacion parcial, queda una solucién
sobrenadante (no absorbida en los hidrogeles), algo indeseable desde el punto de
vista de las aplicaciones in vivo.

3. Posteriormente, se colocan los hidrogeles nuevamente dentro de las jeringas
(se debe tener en cuenta que los hidrogeles mantienen su forma durante la
deshidratacion parcial) y se inyectan en el lugar deseado.

4. Tras un tiempo dado después de ser inyectados (de 0 a 120 min.), se agrega por
inyeccién un volumen total de una disolucién de CaCl, igual al volumen de agua
perdido durante la deshidratacién parcial (paso 2). La concentracién de CaCl, en
esta disolucién se ajusté de modo que la molaridad final en el hidrogel fuera 22.5
mM; es decir, la misma molaridad que en el protocolo descrito en la seccién 3.2.1.

Mediante un sencillo estudio de laboratorio, se evalué la viabilidad de la inyeccién del
hidrogel magnético en una estructura macroporosa, que simula un modelo aproximado
de tejido biolégico. Para ello, se utilizé una espuma comercial de poliuretano (Procusur,
Espafia) con un mddulo de compresion aproximado de 4600+100 Pa. Se perford un
agujero en forma de copa de aproximadamente 1 cm de didmetro y 2 cm de profundidad
en la espuma. Luego, se cubrid la superficie de la espuma que tenia el agujero con una
espuma adicional del mismo tamafio y se mantuvieron en contacto durante la duracion
total de los experimentos. A continuacién, se siguié el protocolo descrito anteriormente
para la inyeccién del hidrogel magnético en el espacio perforado entre las dos espumas.
Al final del experimento, se separaron las espumas y se recuperd el hidrogel magnético
del agujero. Luego, se analizé su integridad macroscépica mediante observacion directa
y microscopia éptica con una cdmara digital. También se caracterizaron las propiedades
viscoelasticas de los hidrogeles inyectados. Para ello, se siguié el protocolo descrito para
la inyeccion del hidrogel magnético en una placa de Petri, con el fin de obtener un
hidrogel con forma de disco, siguiendo los mismos protocolos de caracterizacién reoldgica
descritos anteriormente en la seccién 3.2.3.
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5.3.1. Actuadores magnéticos basados en hidrogeles isétropos de
alginato

Los hidrogeles estudiados en esta ocasién tenian forma de gusano o de cruz (ver
Figura 5.1), compuestos por partes pasivas (hidrogel de alginato sin particulas) y partes
activas (hidrogeles magnéticos de alginato). Asi, la Unica diferencia entre las partes
activas y pasivas del actuador es que las partes activas fueron dopadas con particulas
magnéticas de hierro (Fe-CC, MP0) para que respondan a estimulos magnéticos externos.
En el caso del actuador en forma de cruz, la finalidad de la parte pasiva era asegurar la
adherencia entre el actuador y la superficie de contacto, ya que de lo contrario toda la
muestra se desplazaria como consecuencia del débil gradiente de campo horizontal.

Cruz Gusano

H=32.5kA/m

Figura 5.2: Fotografias de los actuadores basados en hidrogeles isétropos de alginato con forma
de cruz y de gusano bajo campos magnéticos aplicados de distinta intensidad.

En primer lugar, se realizé un estudio de la respuesta magnética del actuador en
forma de cruz en funcién de la concentracién de particulas en sus partes activas. En
general, existe un aumento del dngulo maximo que alcanzan los brazos magnéticos del
actuador con la concentracidn de las particulas magnéticas. Por ejemplo, el actuador con
un 5% v/v de concentracién de particulas en la parte activa, no consiguié flexionar los
brazos ni siquiera para el méximo valor de intensidad de campo magnético alcanzada (H
~ 49 kA/m), mientras que el que contenia un 20 % v/v (cuatro veces mas de particulas
magnéticas) alcanzé un dangulo maximo de 90° a H ~ 45 kA/m (Figura 5.2). Ademas, de
estos resultados se infiere que la intensidad de campo magnético umbral necesaria para
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obtener una respuesta del actuador disminuye al aumentar la concentracion de particulas.

En segundo lugar, se analizé la capacidad de actuacién de los hidrogeles con forma
de gusano que alternan partes no magnéticas y partes magnéticas isétropas con una
concentracién de particulas del 5% v/v (ver Figura 5.2). Estos actuadores exhiben
un movimiento levantando las partes magnéticas en direcciones opuestas al aplicar
campos magnéticos externos progresivamente de mayor intensidad. Asi, el moviemiento
conseguido con esta configuracién, consiste en la inclinacién de las partes magnéticas
conforme el campo magnético aumenta de intensidad, hasta quedar totalmente alineadas
en la direccion vertical del campo para una intensidad de campo magnético H ~ 42 kA/m.
Es importante también notar que en la figura 5.2 se observa que la muestra con forma
de gusano se inclina hacia un lado debido a los gradientes de campo horizontales.

5.3.2. Actuadores magnéticos basados en hidrogeles anisétropos de
alginato

En primer lugar, se realizé un andlisis de la actuacién de estos hidrogeles a nivel
microscépico mediante ensayos de tomografia de rayos X (microCT). En la Figura 5.3
se muestra la estructura en forma de cadenas de las particulas magnéticas incluidas
en los hidrogeles de alginato con forma de disco, de forma que al aplicar un campo
magnético durante su gelificacién, se crean formaciones de cadenas a distintos dngulos
(0°, 45° y 90°). En todos los casos se incluyen imagenes del hidrogel en una perspectiva
general, acompainada de una captura del corte transversal de la misma, con la finalidad
de observar en detalle las cadenas de particulas magnéticas. Como control (Ctr), se
analizaron asimismo hidrogeles de alginato isétropos, es decir, hidrogeles a los que no se
les aplicd campo magnético durante el proceso de gelificacién y por tanto las particulas
magnéticas quedaron dispersas en la red polimérica de forma homogénea. Una vez
realizada la microCT de los hidrogeles, se les aplicé a estas mismas muestras un campo
magnético de 100 kA/m utilizando dos imanes enfrentados y colocando la muestra entre
los mismos, y se repitid la microCT con estas condiciones. Para la muestra control no
se observan cambios en la estructuracion de las particulas, lo cual indica que estas no
tienen capacidad para moverse en la red polimérica; es decir, las fuerzas magnéticas no
son capaces de superar la fuerza elastica que ejerce la red de alginato. Igualmente, el
hidrogel con particulas alineadas a 90° tampoco sufre cambios con el campo magnético,
ya que este se aplica en la misma direccién en la que las particulas ya se encuentran de
antemano alineadas. Sin embargo, las muestras con alineacién a 0° y 45° si que sufren
cambios al aplicar un campo magnético externo. Debido a que las particulas no tienen
capacidad para moverse dentro de la red polimérica, al aplicar el campo magnético las
cadenas tienden a alinearse en la direccién del campo y arrastran todo el conjunto del
hidrogel, lo que conlleva un movimiento macroscépico de la muestra. Asi, como se ve
en la Figura 5.3, estos hidrogeles prealineados se flexionan de forma que las cadenas de
particulas magnéticas quedan alienadas con el campo magnético externo, de forma que
este movimiento macroscépico se puede controlar en funcién del dngulo inicial en que
las particulas son alineadas.
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Figura 5.3: Imagenes de microCT de los hidrogeles en forma de disco con distintos angulos de
alineacién de las particulas magnéticas (0°, 45° y 90°) y muestra de control isétropa (particulas
sin alinear - Ctr), con y sin campo magnético aplicado durante el andlisis de tomografia. La
concentracién en volumen de particulas magnéticas es del 1 %. La direccién del campo magnético
apicado viene indicada con flechas.
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Figura 5.4: Curvas de magnetizacién normalizada de los hidrogeles anisétropos de alginato con
prealineacién de las particulas magnéticas a 0°, 45° y 90°. Como control, se midié una muestra
isétropa con las particulas dispersas de forma homogénea (sin alinear - Ref). Se realizaron tres
ciclos de magnetizacion para cada muestra. La concentracién en volumen de particulas es del

5%.
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Estos resultados concuerdan con lo obtenido en las curvas de magnetizacion
mostradas en la Figura 5.4a. Se puede ver que el primer ciclo de campo da, a campos
inferiores a la saturacién, valores de la magnetizacion normalizada mds bajos que el
segundo y tercer ciclo, los cuales coinciden entre si. Esto se debe a que las cadenas
de particulas magnéticas se alinean en la direccién del campo aplicado, disminuyendo la
permeabilidad de la muestra, como se ha visto en la Figura 5.3. Nétese que la intensidad
de campo magnético aplicado durante las medidas de magnetizacién es mucho mas alta
(varios 6rdenes de magnitud) que las utilizadas en los procesos de actuacion. Ademas,
en la Figura 5.4b se observa mds claramente que el drea existente entre la curva de
primera magnetizacion y las siguientes es mas grande para el angulo de 0° y baja
progresivamente, siendo la mas baja la de la muestra con angulo de 90°, cuyas particulas
estaban prealineadas en la direccién del campo magnético aplicado durante las medidas
de magnetizacién.

A continuacion, se analizé la capacidad de actuacién de estos hidrogeles anisétropos
aprovechando la alineacion de las particulas magnéticas a distintos angulos y probando
distintas morfologias para crear movimientos macroscépicos complejos. Para ello, se
prepararon hidrogeles de alginato con forma de gusano alternando partes magnéticas
anisétropas con partes no magnéticas (ver Figura 5.1a). La Figura 5.5 muestra cémo
el actuador con alineacidon de 45° en las partes magnéticas realiza un movimiento
parecido al de un gusano cuando se aplica un campo magnético, levantando las bandas
magnéticas en la misma direccién. Conforme el campo aumenta de intensidad, las partes
magnéticas del actuador se inclinan para alinear las cadenas de particulas en la direccién
del campo, hasta llegar a formar un dngulo de 45° para la maxima intensidad aplicada
al quedar las particulas totalmente alineadas con el campo magnético externo. Esto se
corrobora con las imagenes de microCT que se tomaron de las partes magnéticas de estos
actuadores con y sin campo magnético aplicado, y va en concordancia con lo observado
anteriormente en la Figura 5.3. lgualmente, los actuadores con una prealineacion de
las particulas en cadenas a 0° crean un movimiento levantando las partes magnéticas,
esta vez en direcciones contrarias, al aplicar campos externos progresivamente de mayor
intensidad. Por tanto, para una misma morfologia del actuador, un cambio en el dngulo de
alineacién de las cadenas de particulas conlleva un movimiento completamente distinto
cuando se aplican campos magnéticos iguales. Ademas, no sélo el angulo de alineacién
de las particulas es importante, sino también su direccidon. Asi, si las particulas estan
alineadas a un dngulo de 0° pero en la direccién perpendicular, se pueden conseguir
movimientos de rotacion del actuador manteniendo constante la intensidad del campo
aplicado y girdndolo para cambiar su direccién y dirigir el movimiento, tal y como se
muestra en la Ultima parte de la Figura 5.5. Al dejar de aplicarse el campo, los actuadores
vuelven de nuevo a su estado inicial en todos los casos estudiados, pudiendo realizarse
ciclos de encendido y apagado.
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Figura 5.5: Fotografias del actuador con forma de gusano y partes magnéticas alineadas a
0° y 45° bajo campos magnéticos aplicados de distinta intensidad o direccién. Se incluyen las
correspondientes imagenes de microCT para cada condicién estudiada.
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Figura 5.6: Fotografias del actuador con forma de cruz bajo campos magnéticos aplicados de
distinta intensidad. Se incluyen imdgenes de microCT para distintas intensidades de campos
magnéticos y desde tres vistas o perspectivas distintas: de lado, vista lateral y detalle de una de
las patas. Se incluyen también esquemas de la alineacidn inicial de las particulas inicial.

Por otro lado, se prepararon actuadores en forma de cruz bajo un gradiente de
campo utilizando dos imanes enfrentados (ver Figura 5.1c). De esta forma se consigue
que las cadenas de particulas formen un angulo de 90° en el centro de la muestra y
progresivamente vaya disminuyendo con un gradiente de dngulos hasta llegar a 0° en
los extremos de las patas, tal y como se ve en las imagenes de microCT en ausencia
de campo magnético y en los esquemas representados en la Figura 5.6. Mediante esta
técnica, se consigue que la cruz flexione las patas y se cierre con una forma redondeada
al aplicar campos magnéticos externos, en contraposicién al movimiento recto de las
patas que se conseguia con los actuadores isétropos estudiados en el apartado 5.3.1, y
no se necesita de una parte pasiva (hidrogel sin particulas) para conseguir el movimiento
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de flexion deseado, lo que supone otra ventaja frente al actuador isétropo. Ademas, este
movimiento de flexién es reversible, volviendo a su estado inicial cuando se retira el campo
magnético. Asi, con un control preciso de la distribucion de particulas en el hidrogel y
del campo magnético externo aplicado, se puede dar utilidad tecnoldgica y biomédica a
estos actuadores como robots blandos capaces de transportar pequefias cargas [142]. Por
tanto, se demuestra que mediante una combinacién adecuada de morfologia y disposicion
de particulas magnéticas, se pueden conseguir todo tipo de movimientos complejos que le
dan distintas utilidades a estos hidrogeles dentro del campo de los actuadores magnéticos.

5.3.3. Estudio de inyectabilidad

Como se describe en la metodologia, se recuperaron los hidrogeles magnéticos
inyectados pasadas 24 horas desde la adicién de la disolucién de CaCl,, e inmediatamente
después se analizé su integridad macroscépica y propiedades reoldgicas. Cabe senalar
que si bien los hidrogeles resultantes presentaban un aspecto grumoso (Fig. 5.7a), cada
uno de ellos consistia en una pieza maciza que podia manipularse sin fracturarse (Fig.
5.7b). En cuanto a sus propiedades reoldgicas, obtuvimos el promedio del médulo de
almacenamiento (G') y el médulo de pérdidas (G") correspondientes a la ZVL, los
cuales se representan en la figura 5.7c en funcién del tiempo (taca) transcurrido desde
el momento de la adicion de la disolucién de CaCls.
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Figura 5.7: Hidrogel magnético inyectado pasadas 24 horas de la adicién de CaCl,. La imagen (a)
corresponde a un hidrogel magnético inyectado en una placa de Petri. La imagen (b) corresponde
a un hidrogel magnético inyectado a través de una espuma en un orificio en forma de copa
previamente perforado (no hubo difusién del hidrogel a las dreas circundantes). Se obtuvo un
aspecto similar para diferentes valores de tiempo transcurrido desde el momento de la adicién
de la disolucién de CaCly (taca). (c) Mdédulos promedio de almacenamiento (G’) y pérdidas
(G") correspondientes a la ZVL, de los hidrogeles magnéticos en funcién de t,c.. La fraccidn
de volumen de particulas magnéticas fue de 0.046 en todos los casos.
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Como se puede observar, para todo el rango de t,c,, los hidrogeles resultantes
presentan un comportamiento viscoeldstico de tipo sélido, caracterizado por valores
de G' mayores que los de G". En cuanto al papel de t,c,, fue despreciable sobre la
magnitud de G", mientras que en el caso de G' se obtuvo un valor maximo para
taca=30 min. Ademds, en todos los casos, los valores de G' y G" fueron del mismo
orden de magnitud que los presentados en la seccion 3.3.2 para hidrogeles magnéticos
no sometidos a inyeccién. Por ejemplo, G'=10.24+0.4 kPa para el hidrogel no sometido
a inyeccién, mientras que G'=22+6 kPa para los hidrogeles inyectados. Por lo tanto,
el protocolo de inyeccién disenado ha demostrado ser adecuado para conservar la
morfologia y las caracteristicas mecanicas de los hidrogeles magnéticos de alginato y
podria ser adecuado para su implementacidén in vivo. Debe tenerse en cuenta que los
hidrogeles médicos inyectables ideales deben cumplir varios requisitos generales, incluidas
la biocompatibilidad y biodegradabilidad, asi como una fécil inyeccién a través de una
jeringa para reducir las molestias del paciente, y una gelificacién rapida después de
la inyeccién para evitar la difusién a las dreas circundantes [144, 145]. Ademas, para
determinadas aplicaciones, se necesitan otros requisitos especificos, como propiedades
mecanicas similares a los tejidos diana en aplicaciones de ingenieria tisular.

5.4. Conclusiones

Se ha explorado la aplicacion de los hidrogeles de alginato como actuadores
magnéticos blandos. Para ello, se han preparado hidrogeles isétropos en forma de cruz
y de gusano y se ha analizado la capacidad de actuacién sobre las partes magnéticas
de los actuadores en funcién de la intensidad de campo magnético aplicado y de la
concentracion de particulas. En el caso del actuador isétropo en forma de cruz, las
extremidades magnéticas se flexionan progresivamente con dngulos mayores conforme
aumenta la intensidad de campo magnético aplicado y se ha obtenido una mejor respuesta
de flexién para la mayor concentracién de particulas magnéticas estudiadas. Por otro lado,
el hidrogel isétropo con forma de gusano ha realizado un movimiento de levantamiento
de las partes magnéticas de forma progresiva, alinedndose en la direcciéon del campo
magnético aplicado al aumentar su intensidad. Asimismo, se han preparado hidrogeles
anisétropos prealineando las particulas magnéticas en estructuras de cadenas mediante la
aplicacién de un campo magnético durante el proceso de gelificacidn. Se ha estudiado la
capacidad de actuacién de estos hidrogeles en funcion de la disposicién de las particulas,
la morfologia del hidrogel y la intensidad del campo magnético aplicado. Tanto las
observaciones a nivel macroscépico como los andlisis de la microestructura por microCT,
revelan que las cadenas de particulas, que no tienen capacidad de vencer la fuerza elastica
de la matriz polimérica y por tanto de moverse en su interior, tienden a alinearse con
las lineas del campo aplicado, generando un movimiento macroscépico de la estructura
completa del hidrogel. Se ha demostrado que una combinacién adecuada de la morfologia
del hidrogel con la disposiciéon de las particulas en su interior es crucial a la hora de
obtener distintos movimientos complejos para la aplicacién de estos materiales como
actuadores magnéticos. En conjunto, estos resultados evidencian el potencial de los
hidrogeles magnéticos de alginato para aplicaciones como actuadores blandos, un campo
que tradicionalmente ha estado dominado por elastémeros magnéticos.
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Finalmente, se ha propuesto un protocolo para la inyeccién de los hidrogeles
magnéticos de alginato. El punto de partida es un hidrogel magnético parcialmente
deshidratado que se puede inyectar con una jeringa. Después de la inyeccién, el hidrogel
se reconstruye con la adicion de una solucién de CaCl,. Todo esto, junto con la
biocompatibilidad de los hidrogeles, convierte a estos materiales en una referencia para
aplicaciones biomédicas y tecnoldgicas.
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Capitulo 6.

Sintesis y  caracterizacion  de
hidrogeles basados en péptidos

6.1. Introduccion

Durante las tltimas dos décadas, el campo de los polimeros supramoleculares ha
experimentado un gran avance que ha permitido el desarrollo de materiales funcionales
blandos con aplicaciones que van desde la optoelectrénica hasta la biotecnologia y la
medicina [146-154]. La polimerizacién supramolecular ocurre a través de interacciones
no covalentes entre mondmeros, lo que hace que estos procesos sean reversibles y
susceptibles a cambios ambientales. Por lo tanto, parametros como la concentracién,
la temperatura, la composicion del disolvente y la aplicacién de estimulos externos tienen
un gran impacto en el resultado final del correspondiente polimero supramolecular, dando
lugar a materiales que muestran reversibilidad, autocuracién y capacidad de respuesta a
estimulos externos como temperatura, pH, luz, etc. [12,13,151-153, 155, 156]. A pesar
de las diferentes estrategias implementadas para poder controlar la distribucién relativa
de los monémeros, muy pocos estudios han mostrado fuertes evidencias sobre el tipo
de copolimero formado [157]. Ademds, la mayoria de estas estrategias de polimerizacién
recientes se han explorado utilizando disolventes organicos [158-161], mientras que se
han realizado menos estudios con moléculas biomiméticas que se autoensamblan en
agua a temperatura ambiente [162, 163]. En concreto, los péptidos anfifilicos cortos
como los que tienen grupos Fmoc- (fluorenilmetiloxicarbonilo) y Nap- (2-(naftalen-2-
iloxi)acetilo) pueden autoensamblarse mediante un proceso cooperativo en el que, a
partir de una fase inicial de nucleacién, la polimerizacién suele ocurrir bajo un control
cinético desencadenado por la aplicacién de diferentes estimulos [164—168]. El ensamblaje
de mondmeros distintos tiene varias ventajas. Por ejemplo, permite la produccién de
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polimeros novedosos con diferentes morfologias y de materiales con un amplio control
sobre sus propiedades mecanicas [169-172]. Ademas, un control adecuado del proceso de
ensamblaje permite disefiar materiales mas sofisticados con funciones especificas como
biomateriales [173] o para el transporte de energia [174,175]. Sin embargo, el mecanismo
de copolimerizacién de este tipo de péptidos no ha sido estudiado en detalle, y las
pruebas sobre la distribucién de los monémeros dentro de los copolimeros son escasas.
Recientemente se ha demostrado que el mecanismo de polimerizacién de estos péptidos
cortos anfifilicos pasa por un proceso cooperativo o de nucleacién-elongacién [176-178].
Esta fase de nucleacidn es un estado metaestable cuya persistencia en el tiempo depende
de la hidrofobicidad y concentracion del péptido. La formacién de fibras supramoleculares
solo ocurre cuando un cambio en las condiciones ambientales permite que el sistema
supere la barrera de energia libre de la polimerizacién.

Teniendo esto en cuenta, en este capitulo se estudia en detalle el mecanismo de
coensamblaje de péptidos cortos aromaticos que contienen grupos Fmoc- o Nap-, con la
intencién de comprender el proceso de polimerizacion de los mismos. Por tanto, se ha
combinado el péptido Fmoc-FF con otros dipéptidos que contienen grupos Nap- con el
fin de arrojar luz sobre el mecanismo de coensamblaje y estudiar la distribucién relativa de
los mondmeros dentro del polimero supramolecular. Se ha podido demostrar que ambos
tipos de mondmeros poseen una gran tendencia a formar coensamblajes y dar lugar a
copolimeros alternados. Para ello, se han estudiado los coensamblajes formados por la
combinacién de Fmoc-difenilalanina (Fmoc-FF, L) con Fmoc-dialanina (Fmoc-AA, Ly
D), Fmoc-diglicina (Fmoc-GG), Nap-dialanina (Nap-AA, L y D) y Nap-diglicina (Nap-
GG). El proceso de autoensamblaje se ha estudiado mediante microscopia electrénica
de transmision (TEM), espectroscopia infrarroja por transformada de Fourier (FTIR) y
dicroismo circular (CD). Para obtener informacién sobre el proceso de copolimerizacidn,
se han realizado estudios de resonancia Forster de transferencia de energia (FRET)
entre dipéptidos Fmoc- y Nap-. Se han llevado a cabo experimentos adicionales de FTIR,
calorimetria diferencial de barrido (DSC), estudios cinéticos FRET y microscopia de
tiempo de vida de fluorescencia (FLIM) con la mezcla particular de Fmoc-FF (L) y
Nap -GG. Finalmente, las propiedades mecanicas de los copolimeros resultantes se han
analizado mediante reologia de cizalla.
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6.2. Materiales y métodos

6.2.1. Preparacion de los hidrogeles de péptidos

Los péptidos N-Fluorenilmetoxicarbonil-difenilalanina (Fmoc-FF), N-
Fluorenilmetoxicarbonil-dialanina  (Fmoc-AA) 'y  N-Fluorenilmetoxicarbonil-diglicina
(Fmoc-GG) se adquirieron en Bachem Co., Suiza, mientras que los péptidos Nap-
fueron sintetizados siguiendo el protocolo descrito en [179].

Se pesaron simultdneamente los péptidos en la proporcion deseada y se anadié agua
miliQ para obtener una concentracién final de 10 mM. Esta suspensién se sonicé en
un bano de ultrasonidos AL04-03-230 con agua fria durante 25 minutos, hasta que
los péptidos se dispersaron totalmente y se obtuvo una mezcla homogénea. Luego, se
agregé una disolucion 0.5 M de NaOH, de 10 en 10 pL usando una micropipeta, sonicando
durante 2 minutos cuando se agregd cada gota, hasta obtener una solucién transparente.
Para iniciar el proceso de gelificacion, se afiadieron 5 uL de una soluciéon concentrada de
D-glucono-é-lactona (GDL, Sigma Aldrich) (200 mg/mL) por mL de solucién basica de
péptidos y se homogeneizd mediante vortex durante unos segundos. Finalmente, se dejé
reposar la mezcla hasta el dia siguiente en una atmdsfera saturada de agua a temperatura
ambiente para asegurar una gelificacién completa.

Para los estudios de FLIM, los hidrogeles se prepararon anadiendo el fluoréforo
AQui  (9-(azetidin-1-yl)-5-butyl-4H-benzo|de][2,6]naphthyri-dine-4,6(5H)-dione) a la
disolucién transparente de péptidos con una concentracion final del fluoréforo en la
mezcla de 12.5 uM [180].

6.2.2. Caracterizacion de las propiedades microscépicas

La estructura interna de los hidrogeles se estudié utilizando un microscopio
electrénico de transmisidn electrénico (TEM) LIBRA 120 PLUS Carl Zeiss. Para ello,
los hidrogeles se dispersaron en agua ultrapura a proporciéon 1:5 y se sonicaron durante
3 minutos. Se colocé una gota de esta suspension en una rejilla de cobre de malla 300
y se utilizé acetato de uranilo al 2% para realizar una tincién negativa. Después de 2
minutos, la muestra se lavé 3 veces con agua y se secé durante 30 minutos a temperatura
ambiente.

Por otro lado, estos experimentos se llevaron a cabo utilizando un microscopio de
tiempo de vida de fluorescencia (FLIM) MicroTime 200 (PicoQuant GmbH, Berlin,
Alemania) [180]. La fuente de excitacion fue un ldser de diodo pulsado de 470 nm
(LDH-PC-470, PicoQuant), operando en un tasa de repeticién de 20 MHz. El haz de
excitacién se enfocé en la muestra a través de un objetivo de inmersién en aceite x100
de 1.4NA. Se recogié la emisién de fluorescencia, se filtré a través del espejo dicroico
principal y un filtro de corte de limpieza (500LP) y se enfocé en la apertura confocal de
75 pum. La luz emitida se dividié en un canal naranja y un canal rojo usando un espejo
dicroico 600DCXR vy filtros de paso de banda apropiados para definir Issg (filtro de paso de
banda Thorlabs 550/40) e lg3o (filtro de paso de banda Chroma 630/60). Se utilizaron
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dos detectores de avalancha de un solo fotén (Perkin Elmer) para detectar fotones
individuales y se utilizé un médulo de conteo de fotones TimeHarp 200 (PicoQuant)
para el etiquetado de tiempo de fotones individuales. Se tomaron las imagenes FLIM
con una resolucion espacial de 19.5 nm/pixel y una resolucion temporal de 29 ps/canal.
Las imdgenes se analizaron usando SymPhoTime 64 (PicoQuant) y scripts codificados en
FIJI (distribucién de ImageJ) [181]. Se obtuvieron las imdgenes FLIM ajustando todos los
pixeles de la imagen a una funcién de decaimiento monoexponencial, usando una funcién
de respuesta de instrumento reconstruida, después de aplicar una agrupacién espacial
de 5 pixeles y agrupacién temporal de 8 canales. La segmentacion se realizd restando
el fondo definido por un filtro mediano de 50 pixeles [182] y aplicando la herramienta
robust automatic threshold selection tool en FIJI.

6.2.3. Caracterizacion del proceso de coagregacion de los péptidos

Se utilizd un espectrometro Perkin-Elmer Spectrum Two FTIR ATR para llevar a
cabo las medidas de los espectros de infrarrojos (FTIR). Los hidrogeles se comprimieron
sobre el cristal de diamante y los espectros se escanearon en el intervalo de nliimeros
de onda de 4000 a 450 cm™!. La evolucién en el tiempo de los espectros FTIR de
las mezclas de péptidos se estudié utilizando un espectrémetro Bruker IFS-66 (Bruker,
Ettlingen, Alemania) equipado con un detector MCT enfriado con nitrégeno liquido y un
accesorio de reflexidn total atenuada (BioATR-Il) termostatizado a 25°C. Se escanearon
los espectros de las muestras cada 5 minutos en el rango entre 4000 y 900 cm™! con
una resolucién de 2 cm™! y 128 acumulaciones. Las contribuciones espectrales del vapor
de agua residual se eliminaron utilizando el filtro de compensaciéon atmosférica integrado
en el software Bruker OPUS. Los espectros finales se suavizaron usando un filtro FFT
con una ventana de 10 puntos. Los espectros FTIR se adquirieron primero con mezclas
de péptidos recién preparadas disueltas en medio acuoso basico, como se describié en la
seccién 6.2.1. Luego, se anadié GDL y las mezclas se depositaron inmediatamente en
la celda ATR. Los espectros de fondo medidos previamente en medio acuoso basico se
restaron a los espectros de la muestra final para eliminar la contribucién de las bandas
de agua fuertes.

Ademas, los hidrogeles se prepararon dentro de una celda de cuarzo de 0.1 mm
de longitud de trayectoria 6ptica (Hellma Suprasil) y se midieron sus espectros de
dicroismo circular (CD) usando un espectropolarimetro Jasco J-815 equipado con una
[dmpara de xenén de 150 W enfriada por aire. Se mantuvo una temperatura constante
de 20°C durante las medidas utilizando un controlador Peltier PFD-425. Los espectros
se registraron de 200 a 350 nm con un paso de 1 nm y 0.5 s de tiempo de integracién
por paso. Para cada condicién experimental, tomamos el valor promedio de 100 medidas.
Los espectros se realizaron a una concentracion final de dipéptidos de 5 mM para evitar
la saturacion de las medidas.

Los espectros de emision de fluorescencia se obtuvieron en un espectrofluorimetro
Jasco FP-8300 (Jasco, Tokio, Japdn), a una longitud de onda de excitacion Aey de 280
nm.
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Se realizaron medidas de calorimetria diferencial de barrido (DSC) utilizando un
microcalorimetro DASM-4 equipado con celdas capilares de platino [183]. En la celda
de referencia se introdujo una disolucién salina en agua, y la celda de muestra se llené
con una mezcla recién preparada del precursor del hidrogel (sin GDL). Las muestras
se escanearon hasta 100°C a una velocidad de escaneo de 2°C/min, se enfriaron y se
volvieron a escanear para comprobar la reversibilidad de los termogramas. Las lineas
de base instrumentales se registraron llenando ambas celdas con la disolucién salina
en agua y se restaron de los termogramas experimentales. Una vez corregidos, se
normalizaron los termogramas a la capacidad calorifica en relacién con el agua utilizando
las concentraciones molares de Fmoc-FF.

6.2.4. Caracterizacion de las propiedades mecanicas de los
hidrogeles basados en péptidos

Las propiedades reoldgicas bajo esfuerzos de cizalla de los hidrogeles peptidicos se
determinaron utilizando un redmetro de esfuerzo controlado Haake MARS III (Thermo
Fisher Scientific, Waltham, MA, EE. UU.) con una geometria plato-plato de 35 mm de
diametro (sensor P35 Ti LS rugoso) y a una temperatura constante de 25°C. En primer
lugar, los hidrogeles se sometieron a pruebas de barrido de amplitud de deformacién a
una frecuencia constante de 1 Hz y amplitud de deformaciéon de cizalla creciente para
determinar la zona viscoelastica lineal (ZVL). A partir de estas medidas, se obtuvieron
los valores de los mddulos de almacenamiento (G') y de pérdidas (G") en funcién de .
A partir de las curvas resultantes, los valores caracteristicos G’ y G” dentro de la ZVL se
calcularon promediando en la extension total de la misma. La cinética de gelificacién de
los diferentes hidrogeles se estudié utilizando una geometria de doble cono-plato de 60
mm de didmetro y un dngulo de 2° (sensor DC60/2° Ti L) y también a 25°C. Para ello,
se vertid la disolucion de péptidos en el plato de medida inmediatamente después de la
adicién de la GDL y la mezcla se dejé gelificar durante 2 horas bajo parametros fijos de
1 Hz de frecuencia y 0.02 % de amplitud de deformacién de cizalla.
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6.3.1. Analisis del proceso de coagregacion de los dipéptidos

Siguiendo el protocolo descrito en la seccidén 6.2.1, se disolvieron en agua mezclas
de Fmoc-FF y otros dipéptidos [Fmoc-AA(L y D), Fmoc-GG, Nap-AA(L y D), Nap-GG]
a una concentracién total final de 10 mM y en proporciones 1:1 y 1:3, ajustando el
pH a 10.35 con NaOH. Estas mezclas de péptidos forman disoluciones transparentes.
La gelificacion se desencadena mediante un cambio de pH afiadiendo GDL a una
concentracién final de 1 mg/mL [179, 184]. Como se muestra en la Figura 6.1u-z, en
todos los casos se forman hidrogeles de diferente consistencia después de 24 horas [185].
Es importante sefalar que el Fmoc-FF a 2.5 mM vy los otros dipéptidos a 7.5 mM no
forman geles por si mismos, mientras que si lo hacen a esta concentracién cuando se
encuentran en la mezcla 1:3. En una proporcién de 1:4, ninguna de las mezclas formé
geles, y a la concentracién final de 10 mM, solo el Fmoc-FF y el Fmoc-AA(L) forman
geles por si mismos [185].

Para estudiar la capacidad de coensamblaje de los distintos péptidos, se analizaron
mediante microscopia TEM las disoluciones de péptidos antes y después de agregar GDL.
Como se observa en la Figura 6.1b-g, en ausencia de GDL las disoluciones de cada uno
de los dipéptidos individuales muestran de forma predominante pequefas nanoesferas,
excepto en el caso del Nap-GG que también muestra pequenas fibras. Por el contrario, en
la Figura 6.1a se ve como el Fmoc-FF, a la misma concentracidn, muestra exclusivamente
la presencia de fibras delgadas. Como era de esperar, estas imagenes muestran la
mayor propensién del Fmoc-FF a agregarse en conjuntos fibrilares [178, 186—190].
Sorprendentemente, en la Figura 6.1h-m, las imdgenes TEM de las disoluciones que
contienen una mezcla de Fmoc-FF con otros dipéptidos en una proporcién 1:3 muestran
la presencia de pequenas fibras en todos los casos, donde cada mezcla de péptidos muestra
el predominio de un tipo de fibra con una morfologia bien definida. Ademas, la morfologia
de las fibras es diferente para cada tipo de mezcla, lo que indica la formacién preferencial
de coensamblajes. La presencia de nanoesferas es residual en la mayoria de los casos y, en
la Figura 6.1f, se puede ver que estas fibras se forman por la agregacion y transformacion
de las nanoesferas preexistentes. Estos resultados muestran que los dipéptidos Fmoc-(AA
y GG) y Nap-(AA y GG) son capaces de formar fibras en presencia del Fmoc-FF. Se sabe
que este tipo de péptidos forman agregados micelares en presencia de sales metdlicas;
los cuales pueden evolucionar a fibras por un aumento de la concentracién de péptidos
o por la disminucién del pH del medio [178, 186—-189, 191]. En este caso, la formacién
de fibras cuando el Fmoc-FF se combina con otros péptidos sugiere que se han tenido
que formar agregados micelares mixtos responsables de los coensamblajes de fibras a pH
elevado. Tras la adicion de GDL, las imagenes TEM de la Figura 6.1n-t de los hidrogeles
formados por mezclas de los dipéptidos con Fmoc-FF muestran, en todos los casos, fibras
de mayor tamafo con una morfologia mas similar entre si y similar a las fibras formadas
por el Fmoc-FF de forma individual.
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Figura 6.1: Imdgenes TEM de (a), (b), (c), (d), (e), (f), (g) disoluciones de cada uno de
los dipéptidos de forma individual; (h), (i), (i), (k), (1), (m) disoluciones a proporcién 1:3 de
Fmoc-FF y los distintos dipéptidos antes de afiadir GDL; (n), (0), (p), (a), (r), (s), (t) hidrogeles
a proporcién 1:3 de Fmoc-FF y los distintos dipéptidos formados por la adicién de GDL. (u),
(v), (w), (x), (y), (z) Imdgenes macroscépicas de los hidrogeles de Fmoc-FF vy los distintos
dipéptidos a una concentracién final 10 mM.

A continuacién, se obtuvieron imagenes de las fibras afadiendo un fluoréforo sensible
a las condiciones ambientales (AQui) y utilizando microscopia de fluorescencia FLIM, con
el fin de analizar mas en profundidad el entorno intrafibrilar. EI AQui tiene la capacidad
de interactuar con las fibras, experimentando una mejora drastica en la emisién de
fluorescencia e informando sobre los diferentes entornos a través del valor de vida media
de la fluorescencia, 7. La Figura 6.2a muestra la estructura fibrilar de los hidrogeles
formados por Fmoc-FF, mientras que la Figura 6.2b muestra las fibras de los hidrogeles
formados por la mezcla de Fmoc-FF y Nap-GG en proporcién 1:1. En estas figuras se
observa claramente que los hidrogeles compuestos por Fmoc-FF y Nap-GG muestran una
estructura fibrilar con una morfologia parecida a las fibras de Fmoc-FF. Sin embargo, el
AQui da valores de 7 ligeramente mas altos en la mezcla con respecto al Fmoc-FF solo;
con valores promedio 7=4.4+0.1 ns y 7=2.5+0.5 ns, respectivamente, lo que sugiere
que la coagregacién de estos dipéptidos conlleva cambios en el microambiente fibrilar.
Ademas, en algunas fibras se observa la presencia de patrones repetitivos con valores
de T altos, lo que puede deberse a la estructura helicoidal de las fibras, asi como a la
presencia de secciones hidréfobas que estdn mdas presentes en la mezcla del Fmoc-FF
con el Nap-GG.
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6.3.2. Espectroscopia del coensamblaje de diferentes dipéptidos

Se llevé a cabo un analisis adicional de la estructura secundaria de estas mezclas de
péptidos, asi como de la capacidad de interactuar entre si para formar coensamblajes,
mediante técnicas de FTIR (Figura 6.2c-d). En primer lugar, se estudié el proceso de
autoensamblaje de los péptidos Fmoc-FF y Nap-GG en funcién del tiempo, tanto de
forma individual como mezclados en proporcién 1:3. El Fmoc-FF en disolucién (sin GDL)
presenta dos bandas fuertes en la regién amida | a 1638 cm™! y 1690 cm™!, mientras
que el Nap-GG presenta un pico mds ancho a 1652 cm~! y otro més agudo pero menos
intenso a 1629.5 cm™! (Figura 6.2c). El espectro de la disolucién de los dos péptidos
mezclados a proporcién 1:3 exhibe caracteristicas de ambos, lo que sugiere que estos
influyen mutuamente en su estructura. Asimismo, el espectro tedrico simulado de esta
combinacion de péptidos es similar al observado experimentalmente, lo que respalda adn
mas esta hipdtesis.

0.008 | —— Fmoc-FF | —— Fmoc-FF 390 min

\ Nap-GG C Nap-6G 420 min D
Frmoe-FFNap-GG (1:3) Froc-FFiNap-GG{1:3) 300 min
Sim. Espectro{1:3) Fmoc-FF:Nap-GG (1:3) 60 min sin

0.006 - + GO

s aﬂ \_ /
R W o =N

T T T T T T T
1750 1700 1850 1600 1550 1500 1700 1650 1600 1550 1500

Nimero de onda (cm™)

o

=1

(=]
=4
|

Absorbancia

Figura 6.2: Imagenes FLIM del AQui interactuando con hidrogeles (a) Fmoc-FF 10 mM, (b)
Fmoc-FF y Nap-GG a proporcién 1:1 (5 mM: 5 mM). Las flechas sefialan secciones repetitivas
de alto tiempo de vida media del fluoréforo dentro de las fibras del hidrogel. (c) Espectros FTIR
de disoluciones frescas de Fmoc-FF, Nap-GG y mezcla de Fmoc-FF con Nap-GG 1:3 (2.5 mM:
7.5 mM). El espectro simulado de la mezcla también se muestra a modo de comparacién. (d)
Espectros obtenidos restando el espectro inicial medido inmediatamente después de la adicidon
de GDL del espectro medido después de la incubacién de cada péptido en los tiempos indicados;
también se muestra el espectro de la mezcla 1:3 después de la incubacion sin GDL.

A continuacion, se estudiaron los cambios en los espectros de FTIR a medida que
se forman los hidrogeles (Figura 6.2d). Para ello, se siguié durante unas 5 horas la
evolucion de los espectros después de anadir GDL a las disoluciones precursoras. Por
un lado, el espectro del Nap-GG mostré diferentes cambios, como un incermento en
la intensidad de la banda a 1662 cm™!, lo que concuerda con la incapacidad de este
dipéptido para autoensamblarse en estructuras fibrilares de tipo 8. Sin embargo, el
espectro del Fmoc-FF de forma individual mostré el desarrollo de una banda ancha
centrada en ~ 1633 cm™!, la cual si que se puede atribuir a la formacién de estructuras
de tipo 8. En los espectros de la mezcla 1:3, una banda centrada en aproximadamente
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1635 cm™!, muy similar a los espectros del gel de Fmoc-FF solo, evolucioné con el
tiempo de incubacién. Este resultado, consistente con lo observado por TEM, sugiere
la formacién de coensamblajes en los que los agregados resultantes se reorganizan en
[dminas 3. Finalmente, la espectroscopia FTIR del resto de las mezclas de péptidos en
forma de geles a proporciones 1:1 y 1:3 muestra espectros practicamente superpuestos
para todas las mezclas y casi idénticos a los espectros Fmoc-FF solo, presentandose
nuevamente una banda ancha centrada en aproximadamente 1635 cm™!, de acuerdo
con los resultados observados para la mezcla de Fmoc-FF y Nap-GG.

Posteriormente, se analizd mediante espectroscopia CD la quiralidad de las
estructuras supramoleculares formadas en los hidrogeles de dipéptidos a proporciones
1:1 y 1:3 (Figura 6.3). Las distintas mezclas de dipéptidos muestran espectros de CD
parecidos a los del Fmoc-FF de forma individual, para el cual se ha propuesto una
conformacién de tipo B antiparalela [192]. Asi, todas las mezclas estudiadas presentan
espectros con dos bandas negativas principales, una en la regién ultravioleta lejana
alrededor de 220 nm y otra en la regién ultravioleta cercana alrededor de 280 nm.
Esto concuerda con lo observado por TEM y FTIR, donde la estructura secundaria de
tipo B del Fmoc-FF se conserva en las mezclas con otros dipéptidos. Sin embargo, es
interesante observar que los dipéptidos de diferente quiralidad o aquirales no modifican la
quiralidad supramolecular del copolimero. También es importante notar que los valores de
CD para los hidrogeles a proporcién 1:3 son mas bajos que los medidos a proporcidn 1:1,
lo que va en concordancia con el hecho de que la estructura secundaria queda definida
por el Fmoc-FF, obteniendose entonces valores de CD mas altos cuanto mayor es la
proporcién de Fmoc-FF. Estos resultados demuestran también que los copolimeros y
geles supramoleculares pueden formarse con péptidos de diferente quiralidad, como ya lo
demostraron Adams et al., [193] e implica que la principal fuerza impulsora que promueve
la agregacion son las interacciones -7 entre grupos aromdaticos, potenciadas en agua
por el efecto hidrofébico [194-196].
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Figura 6.3: Espectros de CD en funcién de la longitud de onda incidente para los hidrogeles
formados por Fmoc-FF y otros dipéptidos a proporcién (a) 1:1 (2.5 mM: 2.5 mM) y (b) 1:3
(1.25 mM: 3.75 mM).
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Por tanto, los resultados de TEM, FTIR y CD concuerdan y demuestran que los
péptidos son capaces de interactuar ente si a pH alto formando agregados micelares
mixtos que pueden evolucionar y formar estructuras fibrilares mixtas al reducir el pH.
Esto podria deberse al fuerte cardcter hidréfobo del Fmoc-FF, el cual forma micelas
estables que pueden acomodar otros dipéptidos.

Después, se realizaron estudios de fluorescencia con el fin de discernir el tipo de
copolimeros que forman los dipéptidos, ya que a partir de la eficacia y de las propiedades
de emisién del proceso FRET, se puede inferir la capacidad de coagregacién del Fmoc-FF
con los dipéptidos Nap-AA(D), Nap-AA(L) y Nap-GG [197]. Para ello, se aprovecharon
las propiedades fluorescentes del grupo Fmoc-, que emite fluorescencia a 325 nm, y
del grupo Nap-, que no solo emite fluorescencia a 350 nm, sino que también pueden
formar excimeros dindmicos y estaticos [198, 199] con una luminiscencia desplazada al
rojo (A > 400 nm). Ademas, se puede producir la resonancia Forster de transferencia
de energia (FRET) de los grupos Fmoc- a Nap- cuando estan muy cerca, debido a la
absorcién de energia del Nap-. Para confirmar esta transferencia de energia en dipéptidos
coagregados, se midieron los espectros de emisién de cada una de las disoluciones (sin
GDL) de los dipéptidos individuales. En la Figura 6.4a, se observa la emision tipica debida
al anillo aromatico Fmoc a 325 nm, asi como la emisién de monémeros de Nap- (~ 350
nm) y de excimeros estdticos (~ 400 nm). La formacién de estos excimeros para los
péptidos en disolucién con grupos Nap-, da una idea de su grado de autointeraccion,
existiendo diferencias entre los distintos péptidos estudiados. Por ejemplo, el Nap-GG
exhibe una contribucién casi insignificante de mondmeros a 350 nm en comparacién con
el Nap-AA(L). Asi, el Nap-GG muestra un mayor grado de fibrilizacién, mientras que el
Nap-AA(L) tendria una menor capacidad de auto-interaccién (Figura 6.1d,e,9)).

Por dltimo, se midieron los espectros de emisién de mezclas incubadas en proporcion
1:3 de dipéptidos Fmoc-FF y Nap-. Se detecté FRET de Fmoc a Nap, como se identifica
por la extincién casi total de la emisién de Fmoc y la mejora de la emisiéon de Nap, lo
que confirma la coagregacion efectiva de los dipéptidos, especialmente en las mezclas
del Fmoc-FF con el Nap-AA(D) y el Nap-GG, lo que significa que estos péptidos quedan
bien integrados dentro de la red de Fmoc-FF (Figura 6.4). Curiosamente, este efecto
es mucho menos notable en la mezcla con el Nap-AA(L), donde el aumento de la
emisién de excimero de Nap- fue bajo, lo que indica un menor grado de interaccion y
coagregacion de este péptido con el Fmoc-FF (Figura 6.4b). Sin embargo, las imdgenes
de TEM muestran una fibrilizacién eficaz para la mezcla de Fmoc-FF y Nap-AA(L)
(Figura 6.1k). Esto significa que el Nap-AA(L) todavia puede mantener cierta capacidad
de autoagregacién, independientemente de la presencia del Fmoc-FF. De hecho, los
espectros de CD correspondientes a la mezcla de Fmoc-FF y Nap-AA(L) (Figura 6.3b)
muestran una banda negativa distintiva alrededor de 205 nm que puede asignarse a una
estructura desordenada [180, 200], lo que da como resultado una menor efectividad en
la formacion del excimero de Nap- y la consecuente transferencia de energia de Fmoc- a
Nap-. Finalmente, se reconstruyeron los correspondientes espectros de emisién simulando
la ausencia de FRET y de otras interacciones. Para ello, se sumaron los espectros de los
péptidos individuales a proporcion 1:3. En una situacién de ausencia total de interaccién
entre los diferentes dipéptidos, las lineas experimentales y las simuladas deberian ser
comparables.
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Figura 6.4: Espectros de emisién de fluorescencia (Aex = 280 nm) de las mezclas a proporcion
1:3 de Fmoc-FF con los diferentes dipéptidos Nap- en disolucién. Las lineas de puntos muestran
los correspondientes espectros simulados en ausencia de FRET y otras interacciones.

6.3.3. Estados intermedios de coagregacion de los dipéptidos

A continuacién, se llevaron a cabo experimentos de calorimetria diferencial de barrido
(DSC) con disoluciones de Fmoc-FF y Fmoc-/Nap-GG recién preparadas (Figura 6.5),
con el fin de analizar los intercambios de energia y los estados intermedios involucrados
en los procesos de coensamblaje y de formacién de los hidrogeles de péptidos [178].
Por un lado, el termograma del Fmoc-FF muestra un pico endotérmico fuerte cerca
de ~ 50°C que se puede atribuir a la formacién de nanoesferas metaestables. Estas
nanoesferas pueden evolucionar después a un hidrogel fibrilar en una transicién exotérmica
a temperatura mas alta (75°C). En el caso del Fmoc-GG, tanto los picos endotérmicos
como exotérmicos son mucho mds débiles, de manera consistente con una menor
tendencia a formar geles (Figura 6.5a). Las mezclas de Fmoc-FF y Fmoc-GG muestran
perfiles diferentes y mas complejos, con dos picos endotérmicos agudos y una exotermia
mas intensa, consistente con una formacién de gel mas extensa. Los agudos picos
endotérmicos a ~ 44°Cy ~ 50°C podrian atribuirse a la aparicién de pequenos agregados
amorfos. El hecho de que el pico en ~ 44°C aparece solo en las mezclas y que su
intensidad relativa con el otro pico varia con la proporcién relativa de Fmoc-FF y Fmoc-
GG, sugiere la formacién de agregados mixtos.

Con respecto al péptido Nap-GG (Figura 6.5b), este no muestra ninguna transicién, lo
cual concuerda con su caracter de agregacion débil. Sin embargo, las mezclas de Fmoc-FF
y Nap-GG exhiben picos exotérmicos fuertes que indican la formacién de hidrogeles. En
cuanto a la aparicién de picos endotérmicos, solo se observan débilmente en la proporcidn
1:1, la cual muestra una formacién de hidrogel mas fuerte. Estos resultados apoyan la
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hipdtesis de que el proceso de coensamblaje de los dipéptidos en estos hidrogeles es debido
a la formacién de precursores de agregados mixtos y concuerdan con los experimentos
de fluorescencia de la seccién anterior (Figura 6.4).
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Figura 6.5: Medidas de DSC de las disoluciones recién preparadas a una concentracién total 10
mM de Fmoc-FF y (a) Fmoc-GG, (b) Nap-GG. Las zonas planas rojas indican una saturacién de
la sefial del calorimetro debido a la aparicién de picos demasiado intensos. Los termogramas se
han dispuesto verticalmente separados en intervalos de 1 kJ K™! mol™ para darle mas claridad.

6.3.4. Propiedades mecanicas de los hidrogeles de péptidos

A partir de las medidas de barridos de deformacién de amplitud bajo esfuerzos de
cizalla, se calcularon los valores medios de los médulos de almacenamiento (G') y pérdidas
(G") de los hidrogeles a diferentes proporciones entre el Fmoc-FF y los otros dipéptidos
dentro de la ZVL, manteniendo siempre una concentracién final de péptidos de 10 mM.
En primer lugar, es importante notar que solo los péptidos Fmoc-FF y Fmoc-AA(L)
son capaces de formar geles por si mismos, mientras que otras muestras de dipéptidos
individuales se comportan como disoluciones. Por tanto, se tomé como control el hidrogel
formado solo por Fmoc-FF a concentracion 10 mM, y se sustituyé parcialmente por otros
dipéptidos a distintas proporciones, obteniendose un aumento de G’ en la mayoria de los
casos (Figura 6.6a). Asi, cuando la proporcién entre el Fmoc-FF y los otros dipéptidos
era de 3:1, todas las mezclas estudiadas aumentaron su valor medio del mddulo de
almacenamiento, obteniendose un aumento maximo para la mezcla de Fmoc-FF con
Nap-AA(D). Para los hidrogeles formados a proporcién 1:1, solo la mezcla con Fmoc-
GG resulté en un gel mas débil, mientras que el resto de mezclas formaron hidrogeles
mas fuertes, con un aumento de hasta un orden de magnitud en G' para la mezcla
con Nap-AA(D). Finalmente, para la proporcién 1:3 se produce una mejora significativa
con Fmoc-AA(L), seguida de Fmoc-GG y Fmoc-AA(D), mientras que se obtiene una
disminucién con el Nap-GG. A partir de estos resultados se puede concluir que es posible
generar nuevos hidrogeles mediante la mezcla de dipéptidos a concentraciones que no
dan como resultado hidrogeles en solitario [171] y, ademds, que estos hidrogeles donde
el Fmoc-FF se mezcla con otros dipéptidos son significativamente mas fuertes.
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Figura 6.6: Caracterizacion reoldgica de los hidrogeles formados por Fmoc-FF y Fmoc-FF con
otros dipéptidos a distintas proporciones, manteniendo una concentracién total de 10 mM. (a)
Valor medio de los médulos de almacenamiento (G') dentro de la ZVL en funcién de la proporcién
de dipéptidos. (b) Cinéticas de gelificacién representativas para las mezclas a proporcién 1:1.
Las transiciones sol-gel estan indicadas mediante circulos.

También se estudié la cinética de la transicién sol-gel monitoreando los mdédulos
viscoeldsticos de las muestras en funcién del tiempo, que comienza justo después de la
adicion de GDL. Una primera idea aproximada de la cinética viene dada por la tendencia
de la tangente de pérdidas, tand = G" /G’ (Figura 6.6b). A tiempos bajos, los valores de
tand son ruidosos y flucttan alrededor de un valor de 1, que es tipico de la regién sol. A
tiempos mas largos, las oscilaciones de tand desaparecen progresivamente y sus valores
presentan una marcada disminucién que define la transicién sol-gel. Finalmente, a tiempos
mas prolongados, tand tiende a valores constantes a medida que se completa el proceso
de gelificacion. A partir de estas curvas, se pueden obtener los valores del tiempo de
gelificacion de cada muestra, definido como el tiempo durante el cual tané disminuye por
debajo de 1 de manera estable. También se puede obtener informacién acerca de la dureza
de los hidrogeles al final del proceso de gelificacién mediante los valores correspondientes
de tand. Como se observa en la figura 6.6b, las muestras presentan valores de tand en el
rango 0.2-0.6, los cuales son tipicos de geles débiles [201]. Una excepcidn es la muestra
de Fmoc-FF con Nap-AA(L), que se puede definir como gel fuerte (tand <0.1), a pesar
de su valor relativamente bajo de G'.
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6.4. Conclusiones

En este capitulo se ha evaluado el comportamiento de coensamblaje del Fmoc-FF
en agua y a temperatura ambiente, en presencia de diferentes dipéptidos con grupos
Fmoc- y Nap-, utilizando una combinacién de técnicas de microscopia y espectroscopia.
Partiendo de las correspondientes disoluciones de dipéptidos en diferentes proporciones,
se ha estudiado el proceso de coensamblaje antes y después de la adicién de GDL
desde el estado de disolucidn inicial a la fase de gel. El coensamblaje de estos péptidos
sigue un mecanismo de nucleacién-elongacién, en el que, a partir de una fase de
nucleacion inicial, la formacion de fibras se desencadena por un cambio en las condiciones
iniciales [176—178]. Se ha demostrado que estos péptidos tienen una fuerte tendencia a
interactuar entre si en disoluciéon a pH alto para formar estados intermedios hibridos
que son responsables de la composicion final de las fibras. Teniendo en cuenta que la
principal fuerza impulsora de la interaccién entre las moléculas aromaticas en el agua es
el efecto hidréfobo [194-196], las moléculas con un alto porcentaje de grupos aromaticos
interactuarian entre si para formar agregados hibridos. La polimerizacion de las diferentes
especies intermedias solo ocurre cuando estos intermedios son capaces de superar la
barrera de energia libre de la polimerizacién. Los estudios de DSC demostraron que
la copolimerizacion de los intermedios hibridos se favorece termodinamicamente, por
tanto, el copolimero es la especie que predomina en la composicién final. Por otro lado,
el andlisis reoldgico de los hidrogeles demostré que la sustitucion parcial de Fmoc-FF
por otros dipéptidos resulta en una fuerte mejora del mdédulo de almacenamiento de
los mismos. Se ha demostrado que la relacion entre ambos mondémeros determina la
cinética de autoensamblaje y la disposicion de ambos mondmeros dentro del copolimero.
La tendencia de estos dipéptidos a formar coensamblajes abre la puerta para desarrollar
una variedad de copolimeros supramoleculares que tienen diferentes caracteristicas y
geles que también tienen propiedades novedosas, ampliando el alcance e interés de estos
materiales.



Capitulo 7.

Aplicaciones biomédicas de hidrogeles
basados en péptidos

7.1. Introduccion

Los hidrogeles inyectables pueden usarse en aplicaciones biomédicas avanzadas en
los campos de la ingenieria de tejidos y la administracién de farmacos, macromoléculas
y células, y en cirugia como rellenos de huecos, bioadhesivos o antiadhesivos [202-204].
Estos hidrogeles muestran un gran potencial para su uso en terapias con procedimientos
minimamente invasivos y que, por lo tanto, reducen el tiempo quirlrgico, el dolor y las
complicaciones médicas. Para fines clinicos, estos materiales deben cumplir con altos
estandares que implican unos requisitos técnicos especificos para poder realizar con éxito
sus funciones designadas [1,205,206]. Ademas, deben ser completamente biocompatibles
y biodegradables porque estdn destinados a un uso en el interior del cuerpo humano. La
biodegradabilidad dentro del cuerpo es un aspecto clave, ya que la liberacién de fadrmacos
y la adhesion o regeneracién celular estan controladas y pueden verse afectadas por la
tasa de degradacién del hidrogel; en consecuencia, los efectos fisioldgicos y terapéuticos
también quedan modulados por este proceso [207]. Asi mismo, las propiedades fisicas
de estos materiales deben estar bien controladas, permanecer dentro de pardmetros
especificos para garantizar que los materiales sean lo suficientemente fluidos para ser
inyectados y lo suficientemente rigidos o compactos para soportar y/o transportar células
o farmacos. Ademas, deben permanecer localizados temporalmente dentro de un tejido
especifico para ejercer un efecto terapéutico dentro de un periodo especifico [74]. Tanto la
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biocompatibilidad como las propiedades fisicas dependen de la estrategia quimica utilizada
para desarrollar estos sistemas [207].

Para lograr la biocompatibilidad, los hidrogeles se han desarrollado principalmente con
materiales de fuentes naturales como alginato, agarosa, coldgeno, gelatina, fibroina de
seda, acido hialurénico, quitosano, celulosa y almidén, solos o en combinacién con otros
compuestos [208]. Debido a que los hidrogeles inyectables deben ser lo suficientemente
fluidos para pasar a través de la aguja de una jeringa, la estrategia mds comin para
garantizar la inyectabilidad es inyectar una mezcla de pregel que gelifica lentamente [202]
o cuya gelificacién puede desencadenarse en condiciones fisiolégicas mediante enzimas,
sales, cambios de temperatura u otros estimulos [74]. Sin embargo, estos materiales
gelificantes in situ pueden tener algunos inconvenientes ya que, al ser liquidos, su
contenido puede filtrarse al organismo; ademds, el proceso de gelificacién, asi como
las propiedades biomecdnicas finales, pueden verse afectadas por las condiciones in vivo.
De forma alternativa, existen ciertos hidrogeles que presentan la interesante propiedad de
fluir bajo un esfuerzo aplicado (fluidificantes) y recuperan facilmente su rigidez original
después de la eliminacion del esfuerzo (autocuracién) sin la intervenciéon de ningtin
estimulo externo [74]. Los hidrogeles fluidificantes se forman mediante enlaces fisicos
reversibles e incluyen hidrogeles elaborados con péptidos autoensamblantes, en particular,
los péptidos de horquilla B, que fueron estudiados en detalle por Pochan y Schneider
[209-211], entre otros [74,207,212]. Debido a que esta dltima estrategia involucra la
inyeccién de hidrogeles ya preexistentes, sus propiedades mecanicas y bioldgicas pueden
caracterizarse y estudiarse bien. Ademas, la recuperacién de las propiedades mecénicas
puede ser mas rapida y verse menos afectada por el medio que en los geles formados
por cambios en las condiciones ambientales. La matriz de hidrogel también se puede
utilizar para transportar cargas sensibles, como células humanas. En consecuencia, estos
hidrogeles se han considerado excelentes candidatos para la terapia celular [209,211].

Otro grupo de péptidos autoensamblantes que son capaces de formar hidrogeles
fisicos son los dipéptidos anfifilicos [213,214], en particular, los que contienen un grupo
fluorenilmetiloxicarbonilo (Fmoc) o naftaleno (Nap) [149, 164, 165, 215], estudiados
anteriormente en el Capitulo 6 de esta tesis doctoral. Estos péptidos son facilmente
accesibles y econdmicamente competitivos y, por lo tanto, se han utilizado en
muchas aplicaciones biotecnoldgicas importantes [167,216, 217], incluidos los soportes
tridimensionales (3D) para el cultivo celular, ya que muestran autocuracién en condiciones
especificas [218-222]. Sin embargo, la inyectabilidad de estos geles ha sido poco
explorada. En el caso particular del Fmoc-difenilalanina (Fmoc-FF), se demostré que
este gel sufre separacion de fases durante la inyeccion [223]. En este sentido, una
estrategia para mejorar las propiedades de algunos geles consiste en desarrollar hidrogeles
compuestos o hibridos elaborados con diferentes materiales organicos u orgdnicos en
combinacién con inorgénicos [203]. Esta estrategia también se ha aplicado con geles de
Fmoc-dipéptido con el objetivo de mejorar sus propiedades mecanicas [216, 224-226].
Recientemente, Aviv et al. mostraron que la combinacién de Fmoc-FF y acido hialurdénico
daba lugar a hidrogeles compuestos con propiedades mecdnicas mejoradas que, en
proporciones especificas, se podian inyectar debido al proceso fluidificante, lo que
convierte a estos geles en excelentes vehiculos para aplicaciones de administracién
de farmacos [223]. Andlogamente, Li et al. desarrollaron un hidrogel inyectable para
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ingenieria de tejidos basado en la combinacion de Nap-FF y fibroina de seda [227].

Por otro lado, en trabajos anteriores se ha demostrado que las propiedades
mecdnicas de los hidrogeles de Fmoc-FF pueden mejorarse significativamente mediante
la incorporacién de nanoparticulas magnéticas (NPM) mientras la microporosidad del
gel permanece inalterada. Ademas, la incorporacién de NPM permite ejercer un control
remoto sobre las propiedades mecanicas de forma remota mediante la aplicacion de
un campo magnético externo [27]. Recientemente se ha demostrado que los hidrogeles
magnéticos (hidrogeles en los que se han incorporado micro o nanoparticulas magnéticas)
ofrecen ventajas especificas cuando se disenan para aplicaciones biomédicas como la
administracién de farmacos y la ingenieria de tejidos [228]. Esto quedd igualmente
reflejado en el Capitulo 2 de este manuscrito, donde se hizo un andlisis exhaustivo de la
importancia de la funcionalizacién de las particulas magnéticas (micro y nanométricas) en
hidrogeles de alginato y péptidos. Estas ventajas reflejan el mayor grado de controlabilidad
que pueden ofrecer los hidrogeles magnéticos. Ademas, las propiedades mecanicas o
fisicas se pueden controlar de forma remota, una caracteristica que hace que estos
materiales sean compatibles con aplicaciones in vivo. En este sentido, los hidrogeles
magnéticos se han utilizado como vehiculos pulsatiles de administracion de farmacos [23]
y en ingenieria de tejidos para la estimulacion magnetomecdnica de diferentes lineas
celulares [229, 230], entre otras aplicaciones [25, 36,231, 232].

En este capitulo se desarrollan dos tipos nuevos de hidrogeles inyectables siguiendo
cada una de las dos estrategias expuestas: (i) hidrogeles hibridos de polimeros y péptidos
inyectables en la etapa pregel; (ii) hidrogeles magnéticos supramoleculares que combinan
en un solo sistema las ventajas de la inyectabilidad a través de un proceso de autocuracion
con la capacidad de modulacion remota de sus propiedades mecdnicas mediante la
aplicacion de un campo magnético externo (Figura 7.1).

Respuesta
magnética

%ﬁﬂuq

Fe@PEG .

Después de 30 dias

Resistencia a la degradacién y
biocompatibilidad

Figura 7.1: Resumen de las propiedades de los hidrogeles magnéticos basados en péptidos de
cadena corta.
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Los hidrogeles magnéticos supramoleculares se obtuvieron combinando Fmoc-FF,
Fmoc-RGD (Fmoc-arginina-glicina-acido aspartico) y NP1. Estos hidrogeles peptidicos
tienen las siguientes caracteristicas tnicas: (1) alta biocompatibilidad y biodegradabilidad
ex vivo e in vivo; (2) alta rigidez mecénica (G' > 20 kPa), lo que los hace adecuados
como soporte para el crecimiento celular; (3) resistencia a la degradacién con el tiempo;
(4) inyectabilidad con propiedades de fluidificacion y autocuracién; y (5) capacidad de
respuesta a un campo magnético externo. Asi, estos hidrogeles pueden localizarse en un
sitio especifico o pueden moverse después de la inyeccién sin separacion de fases o alterar
su composicién y, por lo tanto, pueden usarse para trasladar el gel o la carga del gel a
un sitio particular por via subcutdnea. Estos nuevos materiales se probaron in vitro como
soportes 3D para el crecimiento de osteoblastos y como vehiculos de administracion
de fibroblastos inyectados. Ademds, la inyectabilidad, toxicidad y persistencia de estos
hidrogeles se evaluaron in vivo mediante inyeccién subcutdnea en ratones.

Por otro lado, los hidrogeles hibridos se prepararon combinando fibrina y los péptidos
de cadena corta Fmoc-FF y Fmoc-RGD. Estos hidrogeles no solo son novedosos en
cuanto a su composicion, sino que ademds poseen propiedades mecdnicas y bioldgicas que
mejoran sustancialmente los biomateriales referenciados hasta el momento al combinar
fibrina con los péptidos adecuados. Asi, la interaccion que se produce entre la fibrina y
los péptidos, da lugar a la aparicién de una estructura interna mas adecuada, a la par que
aportan una buena biocompatibilidad. En los trabajos existentes previamente al trabajo
de esta tesis, los hidrogeles presentan una serie de limitaciones que los diferencian, en
mayor o menor grado, de las matrices extracelulares nativas que se pretenden mimetizar,
como la falta de una estructura interna bien organizada y controlada, o su debilidad
desde el punto de vista biomecdnico. Sin embargo, los hidrogeles hibridos presentados en
este capitulo se basan en el uso de un polimero bien conocido hasta el momento para su
aplicacién en ingenieria tisular, como es la fibrina, combinada con péptidos que aportan
a la vez biocompatibilidad y una nueva estructuracién, que a su vez provoca un cambio
en sus propiedades biomecanicas. Por Uultimo, se evalué su inyectabilidad y toxicidad in
vivo mediante la inyeccién subcutanea en ratas.
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7.2. Materiales y métodos

7.2.1. Preparacion de hidrogeles de péptidos

Para preparar las disoluciones precursoras de los hidrogeles de Fmoc-FF se siguieron
los protocolos previamente descritos en el Capitulo 6. En primer lugar, se pesa la
cantidad deseada de Fmoc-FF (Bachem Co., Bubendorf BL, Switzerland) y se afiade
agua desionizada hasta una concentracién final de 20 mM. Luego se sonica la suspensién
en un bafio de ultrasonidos (HSt Powersonic 603) para lograr una dispersiéon homogénea
de los péptidos (duarnte 1 h). Después, se agregan pequefias cantidades de una solucién
de hidréxido de sodio (NaOH) 0.5 M con una pipeta hasta obtener una solucién clara
a un pH de aproximadamente 10.5. Por otro lado, se agrega la cantidad apropiada de
Fmoc-RGD en agua desionizada en un vial a presién para obtener una concentracion
de péptido de 20 mM. Esta solucidn se vuelve transparente inmediatamente con un pH
de aproximadamente 3.98. Para preparar soluciones mezcla de Fmoc-FF/Fmoc-RGD,
estos se mezclan a proporcién 7:3, mientras que para los hidrogeles Fmoc-FF puros (sin
péptido Fmoc-RGD), se mezcla la solucién de Fmoc-FF con agua a una proporcion de
7:3. Finalmente, se induce la gelificacion en las soluciones de péptidos Fmoc-FF/Fmoc-
RGD o Fmoc-FF puros agregando voltimenes iguales de una mezcla 50:50 de DMEM y
agua. El hidrogele de Fmoc-FF tiene un pH final de aproximadamente 7.4, mientras que
el del hidrogel de Fmoc-FF/Fmoc-RGD es de aproximadamente 7.1.

Para preparar hidrogeles magnéticos, se modifica ligeramente el protocolo anterior
agregando la cantidad necesaria de NP1 (ver Capitulo 2) a las soluciones de péptidos
antes de agregar DMEM, obteniendo una concentracién final de NP1 de 0.1% en
volumen. En algunos casos, se indujo la formacidén de estructuras de cadenas de NP1
en el interior del hidrogel mediante la aplicacién de un campo magnético vertical (H =
15 kA/m) durante la primera hora de gelificacién después de la adicion de DMEM. Se
utilizé para ello una bobina conectada a una fuente de alimentaciéon de CC. En todos los
casos, las propiedades de los hidrogeles se caracterizaron pasadas 24 horas de la adicién
del DMEM con el fin de asegurar una gelificacion completa. En la Tabla 7.1 se muestra
un resumen de los diferentes hidrogeles peptidicos estudiados en este capitulo.

Tabla 7.1: Resumen de las caracteristicas de los hidrogeles de péptidos preparados en este
capitulo.

Muestra Péptidos | Adicién de NP1 | Campo magnético
FF Fmoc-FF No No
FF+NP1 Fmoc-FF Si No
FF+NP1+H Fmoc-FF Si Si
FF+RGD Fmoc-FF 4+ Fmoc-RGD No No
FF+RGD+NP1 Fmoc-FF 4+ Fmoc-RGD Si No
FF+RGD+NP1+H | Fmoc-FF + Fmoc-RGD Si Si
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7.2.2. Preparacién de hidrogeles hibridos de fibrina y péptidos

Para la preparacion de hidrogeles hibridos de fibrina y péptidos, se procede de la
siguiente manera. Los hidrogeles de fibrina (control) se preparan mezclando 3.8 mL de
plasma humano, 875 ulL de DMEM, 75 ulL de amchafibrina (agente anti-fibrinolitico,
Fides-Ecofarma, Valencia, Espafia) y 250 uL de una disolucién de CaCl, al 2% en PBS
(solucidn salina en tampdn fosfato) para promover la gelificacion de la fibrina, hasta un
volumen final de 5 ml. En el caso de los hidrogeles hibridos de fibrina y péptidos, el
precursor de los hidrogeles de fibrina se mezcla con la solucién de péptido (seccién 7.2.1)
y una cantidad adicional de DMEM (para promover la gelificacion del Fmoc-FF) igual al
volumen de péptido, en diferentes proporciones (ver Tabla 7.2). Finalmente, la mezcla
se deja reposar toda la noche a 37°C para asegurar la gelificacién completa.

Para preparar los hidrogeles hibridos nanoestructurados, se sometieron a técnicas
de compresién plastica. Asi, los hidrogeles se colocaron entre un par de membranas
de filtro de nailon con un tamafio de poro de 0.22 um (Merck-Millipore, Darmstadt,
Alemania) y un par de trozos de papel absorbente (ver Capitulo 4). Luego, los hidrogeles
se comprimieron durante 3 minutos bajo una presién mecanica uniforme de 500 ¢
distribuidos homogéneamente.

Tabla 7.2: Resumen de las proporciones de los precursores de fibrina y de péptidos de los
hidrogeles hibridos preparados en este capitulo. La concentracién de los precursores de péptidos
es 20 mM en todos los casos. La proporcién Fmoc-FF/Fmoc-RGD es 7:3.

Muestra | Fibrina | Péptidos | DMEM

Fibrina 5 mL 0 0
Fibrina-péptidos (6:1) | 4.25 mL | 357 uL | 357 ulL
Fibrina-péptidos (3:1) | 3.57 mL | 625 uL | 625 ulL

7.2.3. Caracterizacion fisicoquimica de los hidrogeles

Se registraron los espectros FTIR (Fourier-Transform Infrared Spectroscopy) usando
un espectrometro Perkin-Elmer Two FTIR ATR. Los hidrogeles se comprimieron en el
cristal de diamante y los espectros se registraron en el intervalo de niimero de onda de
4000 a 450 cm~!.

Se midieron los espectros de dicroismo circular (CD) de las distintas muestras
siguiendos los protocolos de caracterizacion descritos en el Capitulo 6. Se mantuvo una
temperatura constante de 20°C durante las medidas utilizando un controlador Peltier
PFD-425. Los espectros se registraron de 200 a 350 nm con un paso de 1 nmy 0.5 s
de tiempo de integracién por paso. Para cada condicién experimental, se tomd el valor
promedio de 100 medidas.

La microestructura de los hidrogeles se analizé por Microscopia Electrénica de Barrido
(SEM) por medio de un microscopio electrénico FEI Quanta 400 SEM. Los hidrogeles
se prepararon previamente seglin un protocolo bien establecido para someterlos a secado
en punto critico con CO, [233] y recubrirlos con Au-Pd (método lon Sputtering).
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Asi mismo, la microestructura de los hidrogeles también se analizé por Microscopia
Electrénica de Transmision (TEM) por medio de un microscopio LIBRA 120 PLUS Carl
Zeiss. Para ello, los hidrogeles se sonicaron y diluyeron con agua a proporcién 1:10,
se colocaron en una rejilla de cobre de malla 300, se tifieron con una solucién acuosa
de acetato de uranilo al 1% y se secaron a temperatura ambiente durante 30 min. Se
analizaron al menos seis dreas diferentes en cada condicién experimental.

7.2.4. Caracterizacion de las propiedades mecanicas

Se analizo la cinética de gelificacién de los hidrogeles mediante medidas reoldgicas,
utilizando un reémetro de esfuerzo controlado Haake MARS Il (Thermo Fisher Scientific,
Waltham, MA, EE. UU.) provisto de una geometria de doble cono-plato con un cono
de 60 mm de didmetro y un dngulo de 2° (sensor DC60/2° Ti L). Para ello, se
sigue el protocolo de preparacion de los hidrogeles descrito anteriormente y se vierte
la mezcla precursora en el sistema de medicion del redmetro. Luego, se somete la
muestra gelificante a una deformacién de cizalla oscilatoria de frecuencia fija (1 Hz) y
amplitud (7o = 0.001), haciendo un seguimiento de los médulos viscoeldsticos resultantes
en funcién del tiempo y a una temperatura constante de 37°C. Para las muestras
magnéticas, se aplica un campo magnético de 15 kA/m durante la gelificaciéon usando
una bobina conectada a una fuente de alimentaciéon colocada coaxialmente al eje del
redmetro. La amplitud de deformacién utilizada en estas medidas es lo suficientemente
baja como para garantizar que no se altere la formacién de la microestructura del gel.

Por otro lado, se caracterizaron las propiedades mecdnicas de los hidrogeles bajo
esfuerzos oscilatorios de cizalla utilizando el mismo reédmetro provisto de una geometria
plato-plato de 35 mm de didmetro y superficies rugosas para evitar el deslizamiento de
las muestras (sensor P35 Ti L S dentado, Thermo Fisher Scientific, Waltham, MA, EE.
UU.). De nuevo, la caracterizacidn se realizé a una temperatura constante de 37°C. En
primer lugar, se sometieron los hidrogeles a barridos de amplitud de deformacién, para
los cuales la frecuencia de oscilacion se mantuvo constante en 1 Hz y la amplitud de
deformacion, g, se incrementé gradualmente de 0.0001 a 2. A partir de estas medidas,
se obtienen los valores del médulo de almacenamiento (G') y de pérdidas (G") en funcién
de 7. Posteriormente, se realizaron barridos de frecuencia, para los cuales la amplitud
de deformacidn se fijé en o = 0.001 (dentro de la ZVL), y la frecuencia de oscilacién
se incrementé gradualmente de 0.1 a 16 Hz. Para analizar el médulo de cizalla (G) de
estos hidrogeles, se llevaron a cabo barridos de esfuerzos de cizalla de 0.1 a 300 Pa.

Para los hidrogeles peptidicos, se investigé el comportamiento de autocuracion
mediante medidas reoldgicas con el mismo redmetro equipado con una geometria de doble
cono-plato (sensor DC60/2° Ti L) como se ha descrito para los estudios de gelificacién.
En este caso, el hidrogel se preparé de acuerdo con el protocolo de preparacion descrito
en la seccién 7.2.1, se rompid con un vortex, se cogié con una jeringa con una aguja
de calibre 20G y se inyecté en el sistema de medida del reémetro. La combinacién de
la agitacion del vértex junto con el esfuerzo producido durante la inyeccién, condujo a
la ruptura completa de la muestra. La muestra se sometié inmediatamente después de
ser inyectada a un esfuerzo oscilatorio de cizalla de frecuencia fija (1 Hz) y amplitud de
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deformacién (-yo = 0.001) mientras se registraban los mddulos viscoeldsticos resultantes
en funcién del tiempo. Para las muestras magnéticas, se aplicé un campo magnético
de 15 kA/m durante la gelificacién con una bobina colocada coaxialmente al eje del
reémetro.

Ademads, se caracterizaron las propiedades mecanicas de los hidrogeles hibridos bajo
esfuerzos de traccion utilizando un reédmetro hibrido Discovery (DHR1, TA Instruments).
Para ello, se fijan los hidrogeles con las pinzas del reémetro y se someten a deformaciones
axiales crecientes a una velocidad constante de 50 um/s hasta la rotura de la muestra y
a temperatura ambiente. Luego, se analiza el médulo de Young obtenido a partir estos
experimentos.

En todos los casos, se usé una muestra fresca para cada prueba y condicién
experimental, y se realizaron medidas para al menos tres muestras diferentes de la
misma condicién experimental. En este manuscrito se proporcionan los valores medios
correspondientes y el error estandar de los mismos.

7.2.5. Evaluacion de la biocompatibilidad ex vivo

En todos los procedimientos aqui descritos se esterilizaron todos los reactivos con
el fin de llevar a cabo la preparacién de los hidrogeles en condiciones estériles. Para
los hidrogeles peptidicos, se modificd ligeramente el protocolo de preparacién con el fin
de incorporar las células, de forma que en lugar de DMEM, se agregaron osteoblastos
humanos normales (hOB #35, pase 8) dispersos en aMEM completo. Para ello, se utilizé
una densidad de 1 millén de células por pocillo de cultivo (osteoblastos primarios humanos,
Lonza, Basilea, Suiza), se agregé aMEM complementado con Hyclone FBS al 10 %, U-
GIn (2 mM) y penicilina/estreptomicina (100 U/mL y 100 ug/mL, respectivamente) y se
cultivaron las muestras en condiciones de cultivo estandar durante dos periodos de cultivo
diferentes de 12 y 38 dias. Al final de cada periodo, se examinaron las muestras después
de la tincién con hematoxilina y eosina (HE). Para ello, las muestras se fijaron durante 72
h en formaldehido a temperatura ambiente y luego se incluyeron en parafina; se realizaron
secciones de 4 um de espesor, se desparafinizaron en xileno, se hidrataron, y se tineron
con HE. La proliferacion celular para las muestras seleccionadas se analizé después de
la inmunotincién con un anticuerpo contra el antigeno Ki-67 humano (antigeno Ki-67
antihumano monoclonal de ratén, clon MIB-1, de Agilent, Santa Clara, CA, EE. UU.).

Para los estudios de biocompatibilidad ex vivo de los hidrogeles hibridos, se cultivd
una dispersion de fibroblastos derivados de piel humana (pase 13) de donantes sanos en
DMEM en el fondo de pocillos de cultivo a una densidad de 15000 células por pocillo
de cultivo y se mantuvo en cultivo durante 24 h. Luego, los hidrogeles se pusieron en
contacto con las células cultivadas y se mantuvieron asi durante 48h. Finalmente, se
retiraron los hidrogeles y las células se sometieron a un ensayo de viabilidad Live/Dead (kit
de viabilidad/citotoxicidad; Molecular Probes, Eugene, Oregén, EE. UU.) y un ensayo de
sal de tetrazolio soluble en agua (WST-1). En todos los casos, se utilizaron como control
hidrogeles donde no se cultivaron células en el fondo del pocillo de cultivo. Ademas,
las células cultivadas en pocillos sin contacto con hidrogeles se utilizaron como control
positivo, mientras que las células cultivadas en los pocillos e incubadas con Triton X-100



Aplicaciones biomédicas de hidrogeles basados en péptidos 113

al 2% se utilizaron como control negativo. Para el andlisis estadistico se estudiaron
tres muestras de cada condicién. Para realizar el ensayo de viabilidad celular Live/Dead
(L/D), los pocillos de cultivo se lavaron tres veces con PBS (5 minutos cada vez) y
luego se incubaron con los reactivos de L/D durante 30 minutos. Después, se lavaron
de nuevo con PBS y se analizaron con un microscopio invertido de luz y fluorescencia
Nikon Eclipse Ti (Nikon) equipado con una cdmara digital Nikon DXM 1200c (Nikon).
De manera similar, después del cultivo celular y una vez retirados los hidrogeles y el
medio, los pocillos de cultivo se lavaron con PBS vy luego se incubaron con el reactivo
WST-1 (Cell Proliferation Reagent WST-1, Roche Diagnostics, Mannheim, Alemania)
durante 4h a 37°C.

7.2.6. Evaluacion de la biocompatibilidad in vivo

Primero, tanto la biocompatibilidad de las particulas magnéticas NP1 como de los
hidrogeles peptidicos se evalué en 12 ratones de laboratorio BALB/c. Los animales
fueron profundamente anestesiados con ketamina y acepromacina, y se realizaron cuatro
inyecciones subcutaneas en cada ratén (una por condicién estudiada) que constaban cada
una de 300 pL de (i) solo solucién salina (utilizada como control), (ii) NP1 diluidas en
solucion salina (0.1% v/v), (iii) hidrogel de FF+RGD (FF/RGD en una proporcién de
7:3), e (iv) hidrogel de FF+RGD+NP1 (0.1% v/v de NP1). Cada animal recibié una
inyeccién de cada uno de los cuatro materiales en diferentes partes del area dorsal, con
una separacion de 1 cm entre los sitios de implante (ver Figura 7.2a). Se sacrificaron
seis animales mediante inyeccidn intraperitoneal de una solucién de eutanasia (Eutanax
200, Fatro Ibérica, Barcelona, Espafia) después de 7 o 30 dias de seguimiento, y los
principales érganos (bazo, higado, rifién, corazén y pulmén), junto con cada una de las
cuatro areas de inyeccion, fueron analizados histolégicamente. Como control, se utilizé
un ratén BALB/c sin implantes para cada uno de los dos periodos de seguimiento.

(i) Suero

(i} Hidrogel Fibrina
8 (iii) Hidrogel (6:1)
\ (iv) Hidrogel (3:1)

(i) Suero

(i) NP1 (1% v/v) en suero

{iii) Hidrogel FF + RGD

{iv) Hidrogel FF + RGD +NP1 (1% v/v)

Figura 7.2: Imagenes de los animales utilizados para los ensayos in vivo y esquema de la posicion
y composicién de las inyecciones subcutaneas.
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De manera similar, se evalué la biocompatibilidad in vivo de los hidrogeles
hibridos usando 6 ratas de laboratorio Wistar macho. De nuevo, los animales fueron
profundamente anestesiados con ketamina y acepromacina, y se realizaron cuatro
inyecciones subcutaneas en cada rata (una por condicion estudiada) que constaban cada
una de 500 pL de (i) solo solucién salina (utilizada como control), (ii) hidrogel de fibrina,
(iii) hidrogel de fibrina-péptidos (6:1) (FF/RGD en una proporcién de 7:3), e (iv) hidrogel
de fibrina-péptidos (3:1) (FF/RGD en una proporcién de 7:3). Cada animal recibidé una
inyeccién de cada uno de los cuatro materiales en diferentes partes del area dorsal (ver
Figura 7.2b). Se sacrificaron tres animales mediante inyeccion intraperitoneal de una
solucién de eutanasia (Eutanax 200, Fatro Ibérica, Barcelona, Espafia) después de 7 o
21 dias de seguimiento, y los principales érganos junto con cada una de las cuatro areas
de inyeccién fueron analizados histolégicamente.

7.3. Resultados y discusion

7.3.1. Hidrogeles magnéticos basados en péptidos

Caracterizacion microestuctural

Se estudié mediante microscopia TEM la morfologia de las fibras de los hidrogeles
de péptidos de Fmoc-FF (en adelante, Fmoc-FF = FF) y FF/Fmoc-RGD (en adelante,
Fmoc-RGD = RGD) para muestras con y sin NP1. Estudios previos de TEM del péptido
FF y de la mezcla FF/RGD han mostrado la presencia de fibras largas y en forma de cintas
de didmetros que van de 10 a 150 nm, y varios micrémetros de longitud [192, 220, 234].
Como se ve en la Figura 7.3, las imdgenes TEM del péptido FF (Figura 7.3a) muestran
fibras similares a las expuestas anteriormente y similares a las que se muestran en la
Figura 7.3b correspondientes a la mezcla FF/RGD, de acuerdo con los resultados de
Zhou et al. [220]. Por dltimo, la incorporacién de NP1 en ambos casos (Figura 7.3c,d)
no modifica apreciablemente la morfologia de las fibras cuando se incluyeron [27].
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Figura 7.3: Imagenes representativas de TEM para los hidrogeles de (a) Fmoc-FF, (b) Fmoc-
FF/Fmoc-RGD, (c) Fmoc-FF + NP1, (d) Fmoc-FF/Fmoc-RGD + NP1.



Aplicaciones biomédicas de hidrogeles basados en péptidos 115

Caracterizacion mecanica

Primero, se estudiaron las cinéticas de gelificacion de los hidrogeles haciendo un
seguimiento de la evolucién de los médulos de almacenamiento (G') y pérdidas (G") en
funcion del tiempo. Como se observa en la Figura 7.4a, G' aumenta de forma brusca
desde el inicio de la medida y continda aumentando después de unos minutos de forma
mas suave y progresiva, lo que puede deberse a una formacién rapida del hidrogel. De
hecho, como se muestra en la Figura 7.4b para las curvas de las tangentes de pérdidas
(tan(6) = G"/G’) frente al tiempo, las mezclas presentan caracteristicas similares a las
de un gel desde el comienzo de las medidas. Cabe sefialar que 0.1 < tan(d) < 1 es
un intervalo tipico de geles débiles, mientras que los geles fuertes presentan valores de
tan(d) < 0.1. Por lo tanto, estas muestras exhiben un comportamiento limite entre geles
débiles y fuertes con una cinética de gelificacion similar entre las distintas condiciones.
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Figura 7.4: Curvas representativas (a) del médulo de almacenamiento (G’) y (b) de la tangente
de pérdidas en funcién del tiempo de gelificacién de los hidrogeles.

También se caracterizaron las propiedades mecdanicas de los hidrogeles bajo esfuerzos
oscilatorios de cizalla después de la gelificacion completa. En la Figura 7.5a, se observan
dos regiones identificables para los barridos de amplitud. Por un lado, la zona viscoelastica
lineal (ZVL), caracterizada por valores de G' y G" practicamente independientes de la
amplitud de deformacion y con G* > G", tal y como se espera para materiales con
comportamiento de tipo gel. Por otro lado, a valores mds altos de la amplitud de
deformacion, G” aumenta hasta un valor maximo, conocido como punto de fluencia,
mientras que G' disminuye constantemente. Estos cambios de tendencia marcan el inicio
de la segunda region denominada zona viscoeldstica no lineal (ZVNL). Dentro de la
ZVNL, los médulos viscoeldsticos disminuyen notablemente en relacién con la destrucciéon
de la red supramolecular y, finalmente, se produce la transicién a un comportamiento
similar al liquido (G’ < G"). Ademds, como se observa en la Figura 7.5b, los barridos de
frecuencia (o = 0.001, dentro de la ZVL) muestran tendencias casi independientes de
la frecuencia para G', comportamiento tipico de geles densamente reticulados; mientras
que G” muestra una tendencia débil a aumentar hasta una frecuencia de 4 Hz y luego
disminuye. Por ultimo, de la comparacién de los mdédulos viscoeldsticos para diferentes
muestras (Figura 7.5¢) se concluye que los hidrogeles de FF son los mas débiles desde
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el punto de vista mecanico (valores mas pequefios de G' y G" dentro de la ZVL) vy la
adicién de RGD resulta en una ligera mejora, mientras que la adicion de NP1 mejora
notablemente la dureza de los hidrogeles al producir un aumento de G' y G" de casi 7
veces. El efecto en las propiedades mecanicas de la inclusion de particulas sélidas en la
formulacién de hidrogeles poliméricos es bien conocido. Asi, el fortalecimiento mecénico
de los hidrogeles proviene de cambios en la reticulacién o en la microestructura de la red
polimérica, bien debido a la inclusién de las particulas sdlidas, o bien por una combinacién
de todos estos efectos [22, 27, 32, 235], tal y como se ha comprobado en capitulos
anteriores de esta tesis doctoral. Sin embargo, la aplicaciéon de un campo magnético
durante la gelificacién (muestra FF+RGD+NP1+H) resulta en una gran disminucién de
G’ y G” en comparacién con las muestras con NP1 gelificadas en ausencia de campo
magnético (muestra FF+RGD+NP1).
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Figura 7.5: (a) Barridos de amplitud de deformacién, (b) barridos de frecuencia, y (c) valores
medios de los médulos viscoeldsticos en la ZVL para los distintos hidrogeles peptidicos. Los datos
representan los valores medios y los errores estandar de al menos tres medidas independientes
para cada condicion.

Finalmente, se estudié si los hidrogeles recuperan sus caracteristicas de gel tras ser
inyectados a través de una jeringa. Para ello, se inyectaron los hidrogeles directamente
en el sistema de medida del reémetro y se hizo un seguimiento de la evolucién de los
mddulos viscoeldsticos en funcién del tiempo. En la Figura 7.6a se observa que todas
las condiciones muestran un aumento constante de G’ tras la inyeccion, aunque sélo la
muestra gelificada en presencia de campo magnético alcanza valores de G' del mismo
orden de magnitud que antes de ser inyectada. Para otras muestras no sujetas a un
campo magnético durante el paso posterior a la inyeccién, el mddulo de almacenamiento
después de 120 min de autocuracién es casi dos érdenes de magnitud menor que antes
de la inyeccién. Esta recuperacién incompleta de la elasticidad de los hidrogeles después
de la inyeccidn también es evidente en las curvas tan(§). Como se observa en la Figura
7.6b, los valores de tan(d) son apreciablemente superiores a 0.1y, por lo tanto, tipicos
de geles débiles, especialmente en los tiempos mas cortos y para muestras no sujetas
a un campo magnético en el paso posterior a la inyeccion, en contraste con los valores
de tan(d) = 0.1 observados en las cinéticas de gelificacién (Figura 7.4b). Aunque los
valores previos a la inyeccidon no se recuperaron por completo, los hidrogeles mostraron
una clara autocuracion.
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Figura 7.6: Curvas representativas (a) del médulo de almacenamiento (G’) y (b) de la tangente
de pérdidas, en funcion del tiempo de autocuracién de los hidrogeles tras ser inyectados.

Evaluacion de la biocompatibilidad ex vivo

Se prepararon cultivos celulares 3D de osteoblastos en las distintas condiciones de
este estudio con el fin de analizar la biocompatibilidad ex vivo de los hidrogeles de
péptidos a dos tiempos de cultivo diferentes. Debe tenerse en cuenta que los hidrogeles de
péptidos sin particulas magnéticas no se pudieron evaluar a los 38 dias de cultivo celular
puesto que se degradaron por completo. En la Figura 7.7 se muestran los resultados
de los experimentos con tincién HE, los cuales revelaron un aumento estadisticamente
significativo en el nimero de células vivas entre los dias 12 y 38 de cultivo. La presencia
de NP1 y/o RGD parecié tener un efecto positivo en la supervivencia o proliferacion
de los osteoblastos para ambas condiciones temporales. Este efecto positivo del RGD
en cultivos celulares no es sorprendente, ya que se sabe que es un promotor de la
adhesién celular [220, 236]. Con respecto al papel de las NP1, y de acuerdo con varios
estudios previos, cuando se agregan particulas magnéticas a los soportes poliméricos para
aplicaciones de ingenieria tisular, se estimulan la adhesion, proliferacion y diferenciacion de
células in vitro e incluso formaciones éseas in vivo [56,57,237]. Ademas, es importante
notar que en este trabajo, la proliferacion celular en los distintos tipos de hidrogeles
estudiados estd correlacionada con las propiedades mecdnicas de los mismos, de forma
que se observa un mayor niimero de células vivas cuanto mayor es el valor de G'. Este
resultado no es sorprendente, ya que las propiedades mecanicas del medio condicionan la
viabilidad celular. De hecho, unas propiedades mecanicas adecuadas suelen considerarse
una caracteristica esencial para la biocompatibilidad de los biomateriales [238]. Por lo
tanto, los resultados mostrados en este capitulo parecen indicar que la mejora en la
proliferacién celular de los hidrogeles magnéticos se debid, al menos parcialmente, a las
mejores propiedades mecdnicas de los mismos.

Ademas, se utilizé una tincién inmunohistoquimica para analizar la expresién del
antigeno Ki-67, una proteina que se expresa durante las fases activas del ciclo celular, y
contrastar asi los resultados de proliferacion celular en los hidrogeles de péptidos. De los
resultados de este ensayo se infiere que a los 38 dias de cultivo celular, entre el 15 vy el
20 % de las células se encontraban en fases activas del ciclo celular para los hidrogeles
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magnéticos en general. En conjunto, estos resultados respaldan atin mas la idea de que los
hidrogeles de péptidos que contienen particulas magnéticas son adecuados para promover
el crecimiento de osteoblastos.

En experimentos separados, se cuantificd el ADN liberado por los fibroblastos
cultivados en hidrogeles de FF + RGD después de 24 h, 72 h 'y 1 semana de cultivo celular.
Los resultados mostraron una liberaciéon de ADN de 566.2+178.47 ng/uL en fibroblastos
cultivados durante 24 h en presencia de estos hidrogeles, 628.764+192.95 ng/ul a las 72
h'y 439.55+159.41 ng/ulL pasada una semana. Estos hallazgos confirman la presencia
de células dentro de los hidrogeles después de diferentes periodos de cultivo celular y
sugieren que pudieron proliferar dentro de los hidrogeles. En este sentido, trabajos previos
de nuestro grupo demostraron que las células permanecian viables y podian proliferar
dentro de hidrogeles que contenian particulas magnéticas, segtin lo determinado por la
cuantificacién del ADN y la actividad del WST-1 [36, 239].

12 dias de cultivo celular 38 dias de cultivo celular
| I
Hidrogel FF ) Hidrogel FF + RGD M Hidrogel FF Hidrogel FF + R

800

= | 38 dias de cultivo celular

g

£

Sin NP1

g

Mimero de células {cel imm)

3
wn
&

EEETY RS

Figura 7.7: Tincidon con hematoxilina y eosina. Los puntos rosas brillantes representan células.
Las areas de color rosa palido son los hidrogeles que no contienen nanoparticulas magnéticas
(NP1). Los hidrogeles que contienen NP1 son en su mayoria de color oscuro. Debe tenerse en
cuenta que los hidrogeles que no contienen NP1 se degradaron por completo a los 38 dias de
cultivo celular, lo que imposibilitd realizar andlisis histoquimicos. Las fotografias son imdgenes
representativas de cada condicién experimental. Los datos de los gréaficos representan los valores
medios = los errores estdndar del recuento de células de cuatro secciones transversales diferentes
de un solo hidrogel.
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Evaluacion de la biocompatibilidad in vivo

En primer lugar, se usaron métodos histoldgicos para analizar los cinco 6rganos
principales (bazo, higado, rifiidn, corazén y pulmén), y se encontré que los implantes no
estaban asociados con alteraciones estructurales significativas en ningtin érgano después
de 1 semana y 1 mes de seguimiento in vivo (Figura 7.8a). La estructura histoldgica
del bazo era compatible con un érgano normal en todos los casos, con abundantes
células linfoides organizadas en pulpa blanca y pulpa roja como se conoce para el bazo
normal. El andlisis del higado revelé la presencia de numerosos hepatocitos formando
lobulillos normales alrededor de una vena central. En el rindn se encuentran abundantes
corpusculos renales y tubos colectores sin alteraciones detectables. El anélisis histolégico
del corazén mostré una estructura normal consistente en cardiomiocitos interconectados,
y la estructura del pulmén también era compatible con un érgano normal, con abundantes
alvéolos revestidos por neumocitos aplanados en todos los animales. Por tanto, ninguno
de los érganos mostré signos microscépicos de migracién de particulas magnéticas o
alteraciones detectables. Estos resultados sugieren que las particulas y los diferentes
hidrogeles analizados aqui eran seguros para el animal huésped y no estaban asociados
con ningtin efecto secundario sistémico.
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Figura 7.8: Andlisis histolégico con tincién de hematoxilina y eosina de (a) cinco 6rganos
principales en ratones (bazo, higado, rifién, corazén y pulmén) y (b) la zona del implante, una
semana y un mes después de la inyeccion in vivo. Barra de escala, 200 um. Las fotografias son
imdgenes representativas de cada condicién experimental. (c) Prueba de inyectabilidad. Imagen
de un hidrogel magnético formado en un tubo Eppendorf antes y después de la rotura por vortex.
A continuacién se muestra el hidrogel magnético inyectado y conducido a través de un laberinto
con un iman.

En segundo lugar, se analizaron las zonas del implante para buscar efectos locales
de cada condicién inyectada. Como se encontré en los estudios hematoldgicos e
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histoldgicos de los érganos, ninguno de los ratones inyectados mostré signos histolégicos
de inflamacién, necrosis, infeccion, tumorigénesis o hemorragia ni una semana y ni un
mes tras ser inyectados, lo que confirma la biocompatibilidad de estas particulas e
hidrogeles (Figura 7.8b). Debe tenerse en cuenta también que no se observaron signos
de corrosiéon de las NP1 en ninguna de las condiciones estudiadas. Las imdgenes de
la zona donde se inyectd la solucion salina son compatibles con un tejido subcutdneo
normal, que consiste en tejido conjuntivo fibroso y adipocitos. Las zonas dorsales
donde se inyectaron NP1 dispersas en solucién salina muestran una capa subcutanea
delgada donde las NP1 ocupan un drea relativamente grande de tejido subcutdaneo. No
obstante, no se observaron particulas en otras estructuras circundantes, observandose el
ancapsulamiento de las NP1 por el tejido conectivo denso tras un mes de seguimiento.
En las zonas inyectadas con FF + RGD, se encontré que tras una semana los hidrogeles
eran detectables en la zona del implante, formando una estructura fibrilar homogénea
en el tejido subcutdneo donde fueron inyectados, mientras que tras un mes la muestra
se reabsorbié por completo. Cuando los hidrogeles FF + RGD + NP1 se implantaron
por via subcutdnea, permanecieron encapsulados en la zona donde se inyectaron y no se
dispersaron a los tejidos circundantes, tanto después de una semana como después de
un mes de seguimiento. Asi mismo, el analisis morfométrico preliminar de las muestras
de control y los tejidos injertados con los diferentes biomateriales no mostré diferencias
significativas entre los grupos en tamafo celular, tamaino nuclear o densidad nuclear.

Finalmente, los resultados de los andlisis in vivo también brindan informacién valiosa
sobre la estabilidad de las NP1 en los hidrogeles y su biodistribucién en animales. La
estabilidad es un pardmetro clave relacionado con la biocompatibilidad y, en este sentido,
los resultados de este trabajo sugieren que las NP1 permanecen estables dentro del
hidrogel y no migran a otros tejidos o estructuras. Especificamente, se detectaron NP1
en la zona de la inyeccion, donde se encapsularon, pero no en tejidos periféricos ni
en érganos distales. Ademas, el andlisis de los érganos principales no reveld signos de
migracion de las particulas, lo que es consistente con los resultados de los andlisis de
sangre, y sugiere que la funcién se conservé en estos érganos principales.

Por otro lado, como se observa en la Figura 7.8c, ni los hidrogeles magnéticos ni los
no magnéticos muestran signos apreciables de separacion de fases tras ser inyectados.
Ademas, la aplicacién de un campo magnético sin contacto permite el desplazamiento
controlado de los hidrogeles magnéticos a través de un laberinto sin que se observe una
separacién de fases, lo cual es potencialmente (til en aplicaciones biomédicas con el fin
de rellenar lesiones internas o de liberar y dispersar cargas de forma completa en un
drea interna especifica. En trabajos previos se demuestra que los hidrogeles fluidificantes
pueden utilizarse como plataformas para el suministro de células a través de su inyeccién
para posibles aplicaciones in vivo [74,209-211]. En los experimentos desarrollados en
este capitulo, se corrobora que los hidrogeles magnéticos supramoleculares estudiados
aqui, también podrian usarse para este propdsito con un dafo celular minimo durante la
inyeccién, junto con la caracteristica adicional de la capacidad de activacidon magnética
sin contacto.
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7.3.2. Hidrogeles hibridos de fibrina y péptidos

Caracterizacion fisicoquimica

En primer lugar, las imagenes SEM de los hidrogeles de fibrina y fibrina-péptidos
(Figura 7.9a,b) muestran una red tridimensional porosa formada por fibras. Ambos
hidrogeles, con y sin péptidos en su composicién, mostraron una estructura interna y una
morfologia de las fibras muy similar, lo que indica que los péptidos estan bien integrados
en las fibras de fibrina. Sin embargo, se observa un aumento de la porosidad cuando se
incluyen péptidos en la composicion de los hidrogeles. Asi, se puede observar claramente
que en la Figura 7.9a aparece una mayor densidad de fibras, en comparacién con la red de
la Figura 7.9b. Por tanto, la inclusién de péptidos en la composicién, mejora la porosidad
de los hidrogeles sin cambiar la estructura interna de la fibrina.
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Figura 7.9: Imdgenes representativas de SEM de un hidrogel de (a) fibrina y (b) fibrina+FF+RGD
(6:1). Espectros de (c) FTIR y (d) CD de hidrogeles de fibrina y fibrina-péptidos (6:1).

Los espectros de FTIR (Figura 7.9c) y de CD (Figura 7.9d) mostraron un andlisis
adicional de la estructura secundaria de estos hidrogeles, asi como la capacidad de la
fibrina y los péptidos para interactuar entre si. La espectroscopia FTIR de los hidrogeles
de fibrina-péptidos mostré espectros practicamente superpuestos para todas las mezclas
y casi idénticos a los espectros de fibrina solos (Figura 7.9¢), los cuales exhiben bandas
intensas de amida | en 1633 cm™! y amida Il en 1541 cm~!. Estas bandas de amidas
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corresponden a la formacién de estructuras de tipo lamina beta originadas por la fibrina.
Los geles constituidos por la mezcla fibrina-péptidos conservaron estas dos bandas
practicamente inalteradas, lo cual sugiere que la integracion de la fibrina con los péptidos
origina fibras en forma de laminas G muy similares a las formadas por la fibrina sola, como
puede apreciarse en las imagenes de TEM. De igual modo, los espectros de CD de los
hidrogeles de fibrina-péptidos son casi idénticos a los espectros del hidrogel de fibrina sola.
En todos los casos, los espectros presentaron una banda principal negativa en la region
ultravioleta lejana alrededor de 235 nm. Este resultado es consecuente con lo observado
mediante FTIR, considerando que estos péptidos, similares a las proteinas, presentan
bandas de CD en la regién ultravioleta lejana (210-240 nm) derivadas principalmente de
los grupos amida y relacionadas con la estructura secundaria de las fibras.

Por tanto, el andlisis de los datos obtenidos por SEM, FTIR y CD son todos
concordantes si se considera que los péptidos estdn interactuando con la fibrina, dando
lugar a fibras de similares caracteristicas morfoldgicas en forma de lamina beta.

Caracterizacion mecanica

Se estudiaron los cambios de masa y altura de los distintos hidrogeles tras la
aplicacién de diferentes fuerzas normales, utilizando para ello la geometria plato-plato
del reémetro Haake Mars Ill. En la Figura 7.10a, se puede observar que en general la
masa inicial de los hidrogeles que incluyen péptidos es ligeramente mas alta que los
de fibrina sola. Esta tendencia se mantiene tras la aplicacién de las diferentes fuerzas
normales, siendo las diferencias entre las distintas condiciones mayores a medida que
aumenta la fuerza normal, con la Unica excepcién de los hidrogeles de fibrina-péptidos
que incluyen Fmoc-RGD vy para las fuerzas normales mas bajas. En la Figura 7.10b se
observa una situacion similar para la altura de los hidrogeles, mientras que en este caso las
diferencias entre los hidrogeles de fibrina y los hidrogeles hibridos que incluyen péptidos es
atin mayor. Estos resultados concuerdan con el aspecto macroscépico de los hidrogeles
(Figura 7.10c-€), ya que se observa que los hidrogeles de fibrina-péptidos presentan una
mejor consistencia que los que solo contienen fibrina. Esto también estd relacionado
con las imdgenes de microscopia SEM, ya que la mayor porosidad dada por la presencia
de los péptidos puede hacer que los hidrogeles retengan mas liquido y muestren mayor
masa, mejor consistencia y mayor resistencia a una fuerzas externa. Esto puede deberse
al cardcter polianiénico de los péptidos Fmoc-FF, que a pH fisiolégico pueden estar
parcialmente ionizados. La repulsién electrénica puede ser la responsable de la mayor
porosidad en estos geles y de la mayor retencién de agua.

Se siguid la evolucién de los médulos de almacenamiento (G') y pérdidas (G") en
funciéon del tiempo para estudiar las cinéticas de gelificacion de los hidrogeles. En todos
los casos, se observé un fuerte aumento de los médulos viscoeldsticos relacionado con
una formacién de gel rdpida, asi como un caracter similar a gel al comienzo de los
experimentos, seqguido de un aumento mas lento después de unos minutos relacionado
con la formacion completa del gel. Asi, para tiempos de gelificacion bajos, se obtienen
geles débiles con valores de tan(§) = G" /G’ entre 1 y 0.1. Ademas, las curvas de la
tangente de pérdidas evidencian que la gelificacién completa de los hidrogeles de fibrina
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es mas rapida en comparacién con aquellos que contienen péptidos en su composicién. Sin
embargo, los hidrogeles de fibrina presentan valores finales de tan(6) ~ 0.1, mientras que
los hidrogeles de fibrina-péptidos presentan valores de tan(§) < 0.1, lo que corresponde a
un comportamiento tipico de geles fuertes en comparacion con los de fibrina sola (Figura
7.11a).
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Figura 7.10: (a) Masa y (b) altura de los hidrogeles tras la aplicacién de una fuerza normal dada.
Apariencia macroscépica de un hidrogel recién preparado de (c) fibrina, (d) fibrina+FF (6:1), y
(e) fibrina+FF (3:1).

También se caracterizaron las propiedades mecdnicas de los hidrogeles hibridos bajo
esfuerzos oscilatorios de cizalla después de la gelificacion completa de los mismos.
Mientras que los hidrogeles frescos (recién preparados, sin nanoestructurar) muestran
pequenas diferencias en sus valores medios del médulo de almacenamiento (G') dentro
de la zona viscoeldstica lineal (ZVL), después de la compresidn plastica, los hidrogeles
nanoestructurados que contienen péptidos en su formulacién alcanzan valores de G' de
un orden de magnitud mayor que los de fibrina sola (Figura 7.11b). Ademads, el médulo de
cizalla (G) de estos hidrogeles va desde 0.13 kPa para los hidrogeles nanoestructurados de
fibrina hasta 16 kPa para los que contienen péptidos, es decir, la inclusién de los péptidos
en la formulacién mejora el médulo de cizalla de los hidrogeles nanoestructurados en dos
6rdenes de magnitud (Figura 7.11c). De hecho, en comparacién con los hidrogeles de
fibrina-agarosa analizados en trabajos previos [130], que alcanzan valores de G' y G en
torno a 5 kPay 3 kPa, respectivamente, para la mayor concentracién de agarosa (0.5%),
los hidrogeles de fibrina-péptidos nanoestructurados presentan una mejora considerable
en las propiedades mecanicas. Finalmente, se analizaron las propiedades mecdnicas de
los hidrogeles bajo esfuerzos estaticos de traccién para obtener el médulo de Young (E)
de cada hidrogel, tanto frescos como nanoestructurados. En la Figura 7.11d, se observa
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ahora como el mdédulo de Young disminuye cuando se incluyen péptidos para el caso de
los hidrogeles frescos, mientras que se obtuvieron valores mds similares entre ellos y mas
altos después de la nanoestructuracién. Debe tenerse en cuenta que se obtuvieron valores
altos de E =~ 100 kPa para los hidrogeles hibridos de fibrina+FF a proporcién (6:1) e
incluso mas altos para aquellos que incluyen Fmoc-RGD en esa proporcién.
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Figura 7.11: (a) Tangente de pérdidas en funcién del tiempo de gelificacién de los distintos
hidrogeles. Valores medios (b) del médulo de almacenamiento (G') dentro de la ZVL y (c) del
mddulo de cizalla (G) para los distintos hidrogeles nanoestructurados. (d) Mdédulo de Young (E)
para los distintos hidrogeles antes y después de la nanoestructuracion.
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Evaluacion de la biocompatibilidad ex vivo

Para el andlisis de la biocompatibilidad ex vivo de los hidrogeles, se realizaron cultivos
celulares 2D de fibroblastos en pocillos de cultivo que se pusieron en contacto con los
diferentes grupos experimentales durante 48 h. A partir del anélisis L/D de las muestras,
quedé claro que la inclusion de Fmoc-RGD en la formulacion de los hidrogeles hibridos
de fibrina y péptidos resulta en un gran aumento en el ndmero de células vivas (Figura
7.12a,b), en comparacion con aquellos hidrogeles hibridos que contienen solo el péptido
Fmoc-FF en su composicién. De hecho, la adicién de Fmoc-FF (sin Fmoc-RGD) resulté
en una reduccién del nimero de células vivas con respecto a los cultivos celulares del
control positivo y a los que estaban en contacto con hidrogeles de fibrina —obsérvese
que no existen diferencias estadisticamente significativas entre los hidrogeles de fibrina
y el control positivo. Asi, la presencia de Fmoc-RGD en la formulacién de los hidrogeles
de fibrina-péptidos resulté en un aumento del nimero de células vivas con respecto a
las muestras que no contenian Fmoc-RGD. Como ya se comenté en la seccién anterior,
el efecto positivo del Fmoc-RGD en los cultivos celulares no es sorprendente, ya que se
sabe que es un promotor de la adhesién celular [220,236]. Con respecto al papel de los
péptidos, los mejores resultados del ensayo ex vivo se obtuvieron para aquellos hidrogeles
en los que los péptidos se encuentran en una pequefa proporcién (6:1) con respecto a
la fibrina.
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Figura 7.12: (a) Imagenes de microscopia de las células en los ensayos de Live/Dead. Barra de
escala 200 um. Andlisis estadistico de (b) el nimero de células vivas en los ensayos de Live/Dead
y (c) los ensayos de WST-1.
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Para analizar mds a fondo la biocompatibilidad de los hidrogeles, se llevaron a
cabo ensayos basados en la transformacién colorimétrica de la sal de tetrazolio (WST-
1) en formazan impulsada por la actividad de la deshidrogenasa mitocondrial de las
células vivas, que es directamente proporcional al nimero de células viables (es decir,
metabdlicamente activas). Los resultados de la Figura 7.12c demuestran que no existen
diferencias estadisticas entre los hidrogeles de fibrina y los hidrogeles de fibrina-péptidos
(6:1) que contienen Fmoc-RGD. Por el contrario, los hidrogeles de fibrina-péptidos
(6:1) sin Fmoc-RGD vy los hidrogeles de fibrina-péptidos en proporcién (3:1) redujeron
considerablemente la viabilidad celular. Aun asi, la inclusion de Fmoc-RGD mejora la
viabilidad celular en las dos proporciones estudiadas de hidrogeles hibridos, comparadas
con aquellos geles que incluyen solo el péptido Fmoc-FF. Nuevamente, los mejores
resultados para la viabilidad de los hidrogeles hibridos de fibrina-péptidos se obtuvieron
en los casos en los que los péptidos estaban presentes en una pequeia proporcion en
comparacion con la fibrina. Por lo tanto, la inclusién de una pequefa cantidad de péptidos
en la formulacion de hidrogeles hibridos crea un ambiente adecuado para la viabilidad de
las células y una gran mejora en sus propiedades mecanicas. Debe tenerse en cuenta
que no solo la biocompatibilidad, sino también la estructura interna y las propiedades
mecdnicas adecuadas se consideran caracteristicas esenciales de los biomateriales para
un potencial uso en aplicaciones biomédicas [238].

Evaluacion de la biocompatibilidad in vivo

Para determinar la biocompatibilidad /n vivo de los hidrogeles hibridos, se inyectaron
por via subcutdnea en ratas de laboratorio las distintas condiciones estudiadas. Para ello,
se inyectaron las mezclas precursoras recién preparadas de forma subcutdnea y gelificaron
en el lugar del implante. Se comprobé que las distintas mezclas precursoras gelificaban
una vez inyectadas en placas petri a modo de prueba. Pasadas unas horas tras el paso
por la jeringa, todas las condiciones formaron geles en las placas petri donde fueron
inyectadas. Los animales implantados no mostraron signos detectables de alteraciones
sistémicas determinadas por pruebas hematolégicas. Ademads, se analizaron tanto los
organos principales como las zonas del implante para buscar efectos locales de cada
condicién inyectada pasadas 1 y 3 semanas de la inyecciéon. En ningtin caso se encontré
rastro de los hidrogeles inyectados en las zonas del implante, los cuales se degradaron con
el tiempo. Por tanto, estos resultados preliminares sugieren que los diferentes hidrogeles
analizados eran seguros para el animal huésped y no estaban asociados con ningtin efecto
secundario sistémico.
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7.4. Conclusiones

Se prepararon y estudiaron nuevos hidrogeles inyectables basados en péptidos
que muestran propiedades fisicas mejoradas para aplicaciones biomédicas. Para ello,
se siguieron dos estrategias de preparacion diferentes: (i) hidrogeles magnéticos
supramoleculares que combinan péptidos de cadena corta y particulas magnéticas; (ii)
hidrogeles hibridos formados por una combinaciéon de fibrina y péptidos.

En el primer caso, la inclusién de particulas magnéticas en la matriz supramolecular
mejord significativamente las propiedades mecdnicas y la estabilidad de los hidrogeles
y, al mismo tiempo, permitié la inyectabilidad a través de un proceso de fluidificacién
por cizalla y autocuracién. Estas propiedades fisicas hacen que los materiales probados
aqui sean candidatos ideales y versatiles para numerosas aplicaciones biomédicas. Se
probaron estos hidrogeles como soportes para el crecimiento 3D de osteoblastos y los
resultados demostraron que no solo promueven el crecimiento celular, sino que ademas
no se degradan después de 30 dias de cultivo. La inyectabilidad de estos biomateriales
se evalud in vivo mediante inyecciones subcutdneas en ratones. Se demostrd que estos
hidrogeles permanecen localizados en el drea de inyeccion sin degradarse hasta un mes
después de la administraciéon. Durante este tiempo, los hidrogeles no produjeron toxicidad
y promovieron el crecimiento celular y la migracién celular a través de la matriz de
hidrogel. Ademas, como propiedad adicional de estos hidrogeles se encuentra la capacidad
de movilizacién en respuesta a fuerzas magnéticas sin contacto. Por tanto, los hidrogeles
magnéticos analizados en este capitulo también son candidatos potenciales para atrapar
y administrar cargas sensibles, como células, con una via de administraciéon minimamente
invasiva.

Por otro lado, la combinacién de un polimero (en este caso, fibrina) con péptidos
de cadena corta para dar hidrogeles hibridos, aumenté la consistencia y la resistencia
a fuerzas externas, asi como mejord considerablemente las propiedades mecdanicas y
estructurales, en comparacién con aquellos hidrogeles formados solo por polimeros como
la fibrina o fibrina-agarosa. Ademds, se probdé la biocompatibilidad ex vivo de estos
hidrogeles hibridos para el crecimiento de fibroblastos y los resultados demostraron
que una proporcion adecuada entre la fibrina y los péptidos conlleva una adecuada
viabilidad y proliferacion celular para su uso en aplicaciones como la ingenieria tisular. Por
dltimo, se evalué la inyectabilidad de los hidrogeles hibridos in vivo mediante inyecciones
subcutaneas en ratas de laboratorio. Se demostré que se puede inyectar una mezcla
precursora de estos hidrogeles y que en unas pocas horas gelifica en la zona del implante.
Los hidrogeles se degradaron en menos de una semana sin producir toxicidad.
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Capitulo 8.
Conclusiones

El objetivo principal de este trabajo ha sido la preparacién de hidrogeles magnéticos
inyectables, basados en péptidos de cadena corta y/o en polimeros, que tengan
una microestructura y propiedades mecdnicas adecuadas para su uso en aplicaciones
tecnoldgicas y biomédicas como matrices extracelulares para medicina regenerativa e
ingenieria tisular. Para ello, se ha sintetizado un amplio espectro de hidrogeles magnéticos
supramoleculares y poliméricos, se ha analizado el efecto de la inclusién de distintos tipos
de particulas magnéticas con diferentes funcionalizaciones, se ha conseguido controlar la
estructura interna de los hidrogeles cambiando la naturaleza de las fibras y la disposicion
de las mismas, y se han estudiado las propiedades mecanicas resultantes. Esta tesis se
ha dividido en cuatro partes, de las cuales:

La primera parte de la tesis consistié en la funcionalizacién de particulas de hierro
para su posterior uso como fase magnética en hidrogeles de alginato y de péptidos. Las
principales conclusiones de esta primera parte de la tesis son las siguientes:

1. Ha sido posible modificar la superficie de particulas de hierro micro- y nanométricas
introduciendo una serie de funcionalizaciones en su superficie, que van desde grupos
amina hasta grupos fenilo.

2. Ha sido posible mejorar las propiedades macroscépicas (integridad) y mecanicas
(mddulos viscoelasticos) de los hidrogeles de alginato gracias a las interacciones
del polimero con la superficie funcionalizada de las microparticulas de hierro,
especialmente aquellas con grupos amina.

3. Debido a la interaccion atractiva entre los grupos carboxilo del péptido Fmoc-FF y
los grupos amina protonados de las particulas recubiertas con APTES, se obtienen
hidrogeles supramoleculares de péptidos con mejores propiedades mecdnicas que
aquellos en los que se funcionalizan las particulas con PEG.

4. La funcionalizacién de la superficie de las particulas es crucial a la hora de
determinar la toxicidad de las mismas, lo cual influye a su vez en la posterior
biocompatibilidad de los hidrogeles magnéticos para su uso en aplicaciones
biomédicas.
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5. La falta de una funcionalizacién quimica superficial adecuada limita la interaccién

entre las particulas magnéticas y las fibras del hidrogel. Por tanto, la correcta
funcionalizacion de las particulas se puede utilizar para la modulaciéon de las
propiedades finales de los hidrogeles magnéticos resultantes.

En la segunda parte de la tesis se han estudiado hidrogeles magnéticos basados

en alginato. Para ello, se dividi6 el trabajo en tres apartados: (i) hidrogeles isétropos
de alginato (con una dispersion homogénea de la fase magnética), (i) hidrogeles
anisétropos de alginato (con una estructuracién interna de la red y/o la fase magnética),
(iii) aplicaciones de los hidrogeles magnéticos de alginato. Las principales conclusiones
derivadas de esta segunda parte de la tesis son las siguientes:

Ha sido posible obtener hidrogeles de alginato magnéticos macroscépicamente
homogéneos que contienen una fraccién de volumen de particulas de hierro
micrométricas de hasta 0.33, mediante un protocolo de preparacién de dos pasos.

Los resultados experimentales han demostrado una gran mejora de los mdédulos
viscoeldsticos con la concentracion de particulas magnéticas.

Se ha demostrado que el comportamiento de la dependencia de los mddulos
viscoeldsticos con la concentracién de particulas se ve fuertemente influenciado por
la formacion de agregados de particulas, cuyo volumen es mayor que el volumen
total de las particulas individuales, encontrando una ecuacién empirica que ajusta
esta dependencia.

Los hidrogeles magnéticos desarrollados presentan un intenso aumento de
los médulos viscoeldsticos con la intensidad del campo magnético aplicado,
especialmente para altas fracciones de volumen de particulas magnéticas. Los
agregados de particulas formados en la etapa de preparacién de los hidrogeles
de alginato isétropos podrian estar detrds de este efecto.

Se han preparado hidrogeles anisétropos de alginato siguiendo dos procedimientos
distintos: (i) procesos de deshidratacion parcial controlada; (ii) aplicacién de
campos magnéticos externos. Se han investigado dos procesos de deshidratacion
parcial controlados por esfuerzos para crear la anisotropia deseada, caracterizados
por el tipo de esfuerzo aplicado durante la deshidratacion: esfuerzo de traccién o
compresion.

Los procesos de deshidratacién parcial dan como resultado cambios apreciables
en la disposicién de los polimeros a nivel microscépico y que se correlacionan con
cambios en las propiedades mecanicas macroscépicas de los hidrogeles.

Las propiedades mecdnicas de los hidrogeles estdn influenciadas no sdlo por la
pérdida de agua y la concentracion final del polimero, sino también por el protocolo
de deshidratacidn, que parece inducir la formacidn de nuevos enlaces estables entre
las fibras del polimero como consecuencia de la deshidratacién bajo esfuerzos.

La anisotropia se puede lograr facilmente en hidrogeles magnéticos mediante la
aplicacién de un campo magnético externo, creando estructuras de particulas
alineadas a nivel microscépico, y evitando asi los problemas derivados de la
deshidratacion parcial de los hidrogeles en cuanto a posible pérdida de porosidad.
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9. Es posible preparar actuadores isétropos basados en hidrogeles de alginato con
forma de cruz y de gusano, cuyas partes magnéticas se flexionan progresivamente
con angulos mayores conforme aumenta la intensidad de campo magnético
aplicado. Es posible obtener una mejor respuesta de flexién para el hidrogel en
forma de cruz al aumentar la concentracién de particulas.

10. La alineacién de las particulas magnéticas en forma de cadenas y la anisotropia en
el hidrogel resultante permiten obtener distintos movimientos complejos, lo que
es una ventaja para la aplicacién de estos materiales como actuadores magnéticos
blandos. Es crucial a la hora de obtener movimientos complejos una combinacion
adecuada de la morfologia del hidrogel con la disposicién de las particulas en su
Interior.

11. Es posible inyectar los hidrogeles de alginato magnéticos mediante la adaptacién
del protocolo de preparacion, lo que aporta a estos materiales la capacidad de
implementarse in vivo.

La tercera parte de la tesis se dedica al estudio de hidrogeles basados en péptidos
de cadena corta. Para ello, se ha llevado a cabo un anadlisis exhaustivo del proceso
de formacion de estos hidrogeles mediante el coensamblaje de distintos dipéptidos.
Después, se han desarrollado hidrogeles basados en péptidos para su uso en aplicaciones
biomédicas. Las principales conclusiones de esta tercera parte de la tesis son las
siguientes:

1. Se ha evaluado el comportamiento de coensamblaje del Fmoc-FF en presencia de
diferentes dipéptidos con grupos Fmoc- y Nap- en agua y a temperatura ambiente.
Estos péptidos tienen una fuerte tendencia a interactuar entre si en disolucién
a pH alto para formar estados intermedios hibridos que son responsables de la
composicion final de las fibras.

2. Lasustitucién parcial de Fmoc-FF por otros dipéptidos resulta en una fuerte mejora
del médulo de almacenamiento de los mismos.

3. La relacién de proporcion entre ambos mondmeros determina la cinética de
autoensamblaje y la disposicién de ambos mondémeros dentro del copolimero.
La gran tendencia de estos dipéptidos a formar coensamblajes abre la puerta
a desarrollar una variedad de copolimeros supramoleculares con diferentes
caracteristicas y geles que también tienen propiedades novedosas, ampliando el
alcance e interés de estos materiales blandos.

4. La inclusién de particulas magnéticas en la matriz supramolecular mejord
significativamente las propiedades mecanicas y la estabilidad de los hidrogeles
peptidicos y, al mismo tiempo, fue posible su inyectabilidad a través de un proceso
de fluidificacién y autocuracion.

5. Estos hidrogeles de péptidos se usaron como soportes para el crecimiento 3D de
osteoblastos, y los resultados demostraron que no solo promueven el crecimiento
celular, sino que ademas no se degradan después de 30 dias de cultivo.
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6. La inyectabilidad de los hidrogeles de péptidos se evalué in vivo mediante

inyecciones subcutaneas en ratones. La inclusién de particulas magnéticas permitié
que los hidrogeles permanecieran localizados en el drea de inyeccién sin degradarse
hasta un mes después de la administracion. Durante este tiempo, los hidrogeles
no produjeron toxicidad y promovieron el crecimiento celular y la migracién celular
a través de la matriz de hidrogel.

La posibilidad de controlar los hidrogeles magnéticos de péptidos de forma remota
mediante fuerzas magnéticas sin contacto, los hace candidatos potenciales para
atrapar y administrar cargas sensibles, como células, con una via de administracién
minimamente invasiva.

La mezcla de fibrina y péptidos mejora significativamente la estructura interna y las
propiedades mecdnicas de los hidrogeles de fibrina o de otras mezclas previamente
estudiadas como fibrina-agarosa.

Una proporcion adecuada entre la fibrina y los péptidos conlleva una adecuada
viabilidad y proliferaciéon celular para su uso en ingenieria tisular. Ademds, es posible
inyectar una mezcla precursora de estos hidrogeles que gelifique en la zona del
implante. Los hidrogeles se degradaron en menos de una semana sin producir
toxicidad.

Por dltimo, en la cuarta parte se exponen las principales conclusiones derivadas de

esta tesis doctoral, asi como un resumen en inglés.
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0.1. Introduction

9.1.1. Magnetic hydrogels

Hydrogels are defined as three-dimensional networks (3D) formed by flexible polymer
chains dispersed in an aqueous medium [1]. From a fundamental point of view, hydrogels
are unique systems that combine a high porosity with a mechanical behavior typical of
an elastic solid. Due to their flexibility, soft consistency, high water content and the
versatility of their mechanical properties, hydrogels are used for various applications in
technology and biomedicine, some of them already commercially exploited [1-8]. In fact,
as long as biocompatibility is adequate, hydrogels mimic the extracellular matrix of living
tissues better than any other type of synthetic biomaterial [1,9].

Current basic research in this field focuses mainly on hydrogels that respond to
stimuli such as temperature, chemicals or pH, changing their properties in response to
them [14]. An important category among these intelligent gels consists of magnetic gels
(or ferrogels), which from the structural point of view consist of dispersions of magnetic
micro or nanoparticles embedded within a hydrogel [18-22]. Due to their composition,
magnetic hydrogels combine in a single material the paramagnetic behavior provided by
the particles with the flexibility provided by the matrix. These are therefore of particular
interest in many applications from the technological and biomedical point of view.

The properties of magnetic hydrogels depend on several factors, including the type
of gelling agent and magnetic particles used, the concentration of the gelling agent
and magnetic particles, and the size and distribution of the magnetic particles within
the hydrogels. In addition, magnetic particles are solid substrates that can be coated
and functionalized for different purposes. The chemical nature of the coating layer can
modulate the interactions between particles and polymer filaments that form hydrogels,
which has a direct impact on the final properties of the resulting hydrogels [22]. In
fact, magnetic particles with a suitable chemical surface can conjugate drugs, proteins,
enzymes, antibodies or nucleotides that would be used in numerous technical and
biomedical applications.

However, despite the advances made, new magnetic hydrogels that are capable of
modifying, to a large extent, or reversibly modulating their mechanical properties, are
needed. In addition, understanding how to control cell organization and vascularization
accurately in complex tissue constructions is still in a preliminary state. Finally, it is
desirable that hydrogels are injectable, since injectability is the main requirement to
implement minimally invasive surgical methods. Note that an injectable gel must also
have a microstructure that favors cell proliferation. Thus, obtaining new hydrogels with
these characteristics would be a very important advance.



Summary and conclusions 137

9.1.2. Magnetic hydrogels applications

The increasing use of hydrogels as drug delivery vehicles (Figure 9.1) is explained by
their biocompatibility and ability to easily modify their physical and chemical properties.
Hydrogels can be designed with different pore sizes, can allow the administration of
several drugs simultaneously, create hydrophobic or hydrophilic environments and contain
nanoparticles [48,49]. All of these factors change the way and speed of the drug release. In
addition, magnetic particles can act as a drug delivery vehicle. Some of the advantages
of magnetic hydrogels are that they can be used to control drug delivery by applying
an external magnetic field [23], adjusting the drug release profile [51, 52], the remote
control of the frequency and the intensity of the applied magnetic field improves the
drug administration capacity [53].

Likewise, hydrogels are ideal materials for the development of tissue substitutes to
repair or rebuild tissues and organs in the field of tissue engineering [1]. Recent studies
indicate that when magnetic materials are used in tissue engineering, the presence of
magnetic particles (with a diameter of approximately 50-100 nm) stimulates the adhesion,
proliferation and differentiation of cells in vitro and even bone formation in vivo [56-59].
In addition, external magnetic fields can be applied to magnetic hydrogels to control
the assembly and microstructure, creating complex tissue constructions [61] and to
organize cellular tissues [62]. Moreover, the application of cyclic magnetic fields produces
mechanical stresses that mimic the biological behavior of some tissues [64].

Finally, injectable hydrogels are increasingly important in biomedicine (Figure 9.1).
The interest is based on the fact that injectability is one of the main requirements for
carrying out minimally invasive procedures, particularly in tissue engineering and drug
delivery applications. There are two main alternatives for the administration of the
hydrogel by a syringe: (i) in situ gelling hydrogels [71-73]; (ii) shear-thinning hydrogels
(tixotropics) [74, 75]. Unfortunately, despite efforts to improve injectable hydrogels, the
development of robust injectable magnetic hydrogels is an ongoing challenge.
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The main objective of this work was the preparation of injectable magnetic hydrogels,
based on short-chain peptides and/or polymers, having a microstructure and mechanical
properties suitable for their use in both, technological and biomedical applications, in
the creation of extracellular matrices for regenerative medicine and tissue engineering.
To this end, a broad spectrum of peptide and polymeric magnetic hydrogels was
synthesized, the effect of the inclusion of different types of magnetic particles with
different functionizations was analyzed, the internal structure of the hydrogels was
controlled by changing the nature of the fibres and their arrangement, and the resulting
mechanical properties was studied.
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0.2. Functionalization and characterization of the
magnetic phase

In this work, we determined the role of the surface functionalization of iron
particles in the properties of alginate-based and peptide-based magnetic hydrogels. To
do this, micronsized silica-coated iron particles (Fe-CC) and bare nanosized iron particles
(nFe) were taken as the starting magnetic phase. These control particles were later
functionalized with different functional groups including hydroxyl, amine, glycidoxy, phenyl
and thiocyanate. The different functionizations affected the chemical interaction between
the hydrogel matrix and the surface of the iron particles in different ways, contributing
to the appearance of various microstructures, mechanical properties and biocompatibility
of the resulting hydrogels.

0.2.1. Materials and methods

Functionalization of iron particles

Micrometric silica-coated iron particles (Fe-CC, MPO) were used as magnetic phase
(BASF, Germany). They consist of spherical particles of 1.4+0.6um in diameter,
7.71£0.19 g/cm® of density and a typical paramagnetic behavior with saturation
magnetization Ms=15874+2 kA/m. To carry out the functionalization, 2 g of MPO
particles were placed in a vial and mixed with 40 mL of absolute ethanol, previously
acidified with 0.57 mL of hydrochloric acid (HCI) 1.75 M. The suspension was sonicated
for 5 minutes and 1 mmol of the corresponding organo-functional alcoxylane (APTES,
TMSPD, PTES, GPTMS, PATES or TCTES) was added. Then, the suspension was
subjected six times to the following sequence: 5 minutes of sonication and 25 minutes
of agitation. Finally, the particles were separated from the solution by a magnet, washed
twice with absolute ethanol and dried overnight at 40 °C.

Iron nanoparticles (nFe, NP0), supplied by BASF (Germany), were coated with three
different functionalizations using a microemulsion method. They consist of nanometric
spherical particles with a diameter of 90+30 nm and a saturation magnetization
Ms=15214+15 kA/m. To functionalize these particles with PEG, 100 mg of NPO
nanoparticles were dispersed in 7.5 mL of Mili-Q water and sonicated for 1 minute. Then,
500 mg of PEG-400 were added and homogeized by sonication for 7 minutes. Separately,
an oily phase consisting of 225 mL of n-hexane, 75 mL of mineral oil and 400 uL of
sorbitan sesquioleate, was prepared. Subsequently, the water and oil phases are mixed in
a new vial and sonicated for 5 minutes to obtain a microemulsion of water in oil. Finally, 75
mL of glutaraldehyde was added under mechanical stirring to initiate PEG polymerization.
After 2 hours with strong mechanical stirring, functionalized nanometric particles were
separated by magnet washed repeatedly with ethanol and n-hexane before drying at
room temperature. In the case of particles functionalized with PEG' and APTES, the
same protocol was followed but adding 90 % PEG-400 and 10 % in weight of the other
compound, PEG’ or APTES.
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The numbering of the samples together with the organo-functional alkoxylane used
in each case for their synthesis is shown in the table 9.1.

Preparation of magnetic hydrogels

For the preparation of alginate magnetic hydrogels using micronsized iron particles,
sodium alginate (MW:20-40 kDa, Sigma Aldrich) was dissolved in distilled water to
prepare a 1% w/v solution. Then, 9 mg of calcium carbonate (CaCOs, Sigma Aldrich)
was added to 6 ml of this solution and vortexed for 1 minute. Afterwards, 32 mg of D-
glucono-d-lactone (GDL, Sigam Aldrich) was added and the mixture was vortexed again
for 1 min. The solution was then left in a closed vial for 90 min at room temperature.
After that time, the gelling mixture was vortexed (1 min) and the necessary volume
was transferred to the Eppendorf vial containing the iron particles to reach the required
final concentration of 0.9% v/v. The mixture was subjected to the following steps to
properly disperse the particles in the gel: (i) vortex - 1 min, (ii) sonication - 5 min, (iii)
vortex - 1 min. Finally, the mixture was transferred to an open vial and remained in a
water-saturated atmosphere until the gelling process was completed.

For the preparation of peptide hydrogels using nanosized iron particles, N-
fluorenilmetoxicarbonil diphenylalanine (Fmoc-FF, Bachem Co.) was weighted in a vial
and Mili-Q water was added to obtain a final concentration of 0.3 % w/v. This suspension
was sonicated in cold water for 20 minutes. Then, a sodium hydroxide solution (NaOH,
Sigma Aldrich) 0.5 M (10 plL) was added, using a micropipette and sonicating for 1
minute after the addition of each drop, until a transparent solution (pH~10.6) was
obtained. The magnetic phase was then added to a concentration of 0.3% v/v and
homogenized by sonication for 5 minutes. Then, 20 uL of a solution of GDL 200 mg/mL
was added and homogenized by vortex for 5 seconds to start the gelation process. Finally,
the mixture was transferred to the measuring plate and an external magnetic field of 15
kA/m was applied during the first hour of gelation. The hydrogels were allowed to stand
overnight in a water-saturated atmosphere at room temperature to ensure complete
gelation.

Physico-chemical and mechanical characterization of the iron particles and
magnetic hydrogels

Scanning electron microscopy (SEM) images of iron particles were made under high
vacuum conditions by means of a Quanta3DFEG FEI microscope with an acceleration
voltage of 5/20 kV. The microscopic structure of the selected alginate hydrogels
was analyzed using a FEI Quanta400 ESEM, while for peptide hydrogels a FEI
QuemScan650F with a cryostatic system (cryo-SEM) was used.

To determine the pH of the surface, 0.1 g of iron particles were suspended in 50 mL
of water and stabilized overnight before measurement. The zeta potential was evaluated
using a Zetasizer Nano ZS (Malvern Instruments). To do this, the suspensions were
prepared by dispersing 5 mg of iron particles into 2 mL of KCl 1 mM.
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The rheological properties of magnetic alginate hydrogels were determined at room
temperature using a MCR 300 magnetorheometer (Physica, Anton Paar) with a plate-
plate geometry of 20 mm diameter. The rheological properties of magnetic peptide
hydrogels were determined at a constant temperature of 25.0+0.1 °C using a Haake
MARS Il rheometer (Thermo Fisher Scientific, Waltham, MA, USA) with a plate-plate
geometry of 35 mm diameter. The linear viscoelastic region (LVR) of the hydrogels
studied in both cases was determined by undergoing amplitude sweep tests at a constant
frequency of 1 Hz and gradually increasing the shear strain amplitude, 5. From these
measurements the values of the storage (G') and loss (G") moduli were determined as a
function of 7yg together with the average values of G' and G" within the LVR. Frequency
sweep tests were performed at a fixed shear strain amplitude (o = 0.03% and 9 =
0.02 %, respectively) within the LVR, and increasing frequency from 0.15 to 15 Hz.

Cell viability assessments

In order to evaluate the cytotoxicity of the magnetic hydrogels, cell viability
assessments were carried out, and cell cultures of human fibroblasts in contact with the
different samples for 48 hours were analyzed. First, the viability of fibroblasts was analyzed
using functional tests (Cell Proliferation Reagent WST-1, Roche Diagnostics, Germany)
based on the colorimetric transformation of tetrazolium salt (WST-1) in formazan
driven by the mitochondrial dehydrogenase activity of living cells. The absorbance of the
colorimetric reaction of each sample was measured in triplicate with an Assay UVM 340
spectrophotometer. To determine the structural integrity of the cultured cells, the total
DNA released corresponding to each condition was quantified with a UV-vis NanoDrop
2000 (Thermo Fisher Scientific) spectrophotometer. Finally, the Live/Dead viability tests
were analyzed. Representative images of human fibroblasts were taken using a Nikon A1R
fluorescence microscope (Nikon) and the images were analyzed using the NIS-Elements
software package.

0.2.2. Results and discussion

Characterization of the iron particles

According to the SEM images, the MPO sample was composed of spherical particles
of multiple sizes and often forming aggregates. After functionalization, the particles
remained unchanged; with the only exception of the MP6 sample, where the formation of
a complex or corrosion was observed. In fact, thiocyanates are considered highly corrosive
to iron and steel [83,84] and can also form red complexes with iron. From the point
of view of biomedical applications, effective corrosion inhibition is very important due
to the permanent contact of iron particles with different physiological fluids. Therefore,
functional groups that accelerate corrosion cannot be used in such applications regardless
of their functional utility.

Nanometric iron particles (NPQ) have a bare surface. Based on previous work in which
supramolecular peptide hydrogels were prepared with this type of coated PEG particles
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[27], we studied the cases in which a small amount of PEG and heterobifunctional PEG
was added so that the number of hydroxyl functional groups changed, as well as it was
combined with amine groups by the addition of APTES. It was intended to study how
the functional group affects the interaction of magnetic particles with the peptides that
form the supramolecular structure of the hydrogel, since hydroxyl groups provide better
hydrophilia, while amine groups improve interaction with the peptide. For this type of
particles, we see in the SEM images that the NP0 sample was composed of polydisperse
spherical particles that form aggregates. After functionalization, the particles remained
unchanged, with the only appearance of the PEG and/or APTES layer covering them
completely.

Surface pH and zeta potential values also vary from sample to sample, demonstrating
the significant changes in the chemical character of the surface that occur during
functionalization. As can be seen in the table 9.1, in the case of the MP1 and MP2
samples the zeta potential values move significantly towards more positive values,
probably due to the presence of protonated amine groups. In contrast, for sample MP4
the zeta potential value is slightly negative, due to the presence of 7 electrons of the
phenyl rings introduced during functionalization. Likewise, in the case of the NP3 sample,
the zeta potential moves towards more negative values with respect to the NPO and the
functionalizations with PEG. Changes in pH values are more subtle; however, even these
small changes show that the surface of the magnetic particles is different in each case.

Tabla 9.1: Chemical and structural properties of the functionalized iron particles.

[ Sample | Monomer | Functional group pH [ ¢(mV) |
MPO - - 5.80£0.05 ~7
MP1 APTES [° amine 4.70£0.03 ~20
MP2 TMPMT I° and 1l1° amine | 5.20+0.03 | ~20
MP3 GPTMS glycydoxy 5.6040.05 ~3
MP4 PTES phenyl 5.201+0.02 ~-1
MP5 PATES aminophenyl 5.8040.04 ~9
MP6 TCTES thiocyanato 6.3040.07 ~3
NPO - - 6.50+0.12 ~26
NP1 PEG-400 hydroxyl 6.30+0.03 ~26
NP2 PEG-400/PEG’ hydroxyl 5.8040.02 ~22
NP3 | PEG-400/APTES | hydroxyl/I° amine | 6.70+0.08 | ~10

Structural characterization of the magnetic hydrogels

Magnetic alginate hydrogels retained the shape of the mold used for their preparation.
All ferrogels were black, although with different macroscopic appearance: the hydrogels
with MP1, MP2 and MP5 were very homogeneous, while in the case of the remaining
samples a partial separation of the water was observed after 24 h. In the case of hydrogel
with MP6, the structure collapsed and the color changed due to the formation of red
complexes with iron and/or progressive corrosion. Figure 9.2 shows that there were
notable differences between the binding forms of alginate fibres to the surface of the
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microparticles. In the case of MPO and MP4, a characteristic network similar to a spider
net was visible and it was connected only to some specific points on the surface of the
microparticles (marked with pink circles in Figure 9.2). However, most of the surface was
bare due to inadequate chemical functionalization. In the case of hydrogels with particles
MP1 and MP2 (i.e., particles with an abundance of amine groups on the surface), the
microparticles were surrounded by alginate, without significant formation of spider-web-
like structures, but cover most of the surface of the microparticles (marked with blue
circles).

Figura 9.2: SEM images of selected magnetic hydrogels. Pink circles show net-like junctions at
a single point, while blue circles show multipoint junctions of microparticles with the alginate
network.

Magnetic peptide hydrogels showed a homogeneous, black macroscopic appearance
due to the presence of magnetic particles. In all cases the particles were well trapped in
the supramolecular network, no leakage of particles to the outside and no color changes
were observed in the medium due to corrosion for any of the cases in which the particles
were functionalized (NP1, NP2 and NP3) even several months after its preparation.
However, non-functional magnetic particles (NPO) do show an oxidation of the surface.
All SEM images (Figure 9.2) show that the particles tend to clump together forming
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aggregates that are trapped in the network, so that they are coated by the peptide fibers
around them. In fact, the bulging morphology of peptide fibers when observed in detail
accounts for the fact that smaller particles that are not forming aggregates have been
completely coated within the fibers. However, no major changes in the overall network
morphology were observed depending on the type of particle functionalization.

Rheological characterization of the magnetic hydrogels

Figure 9.3 shows the average values of G’ within the LVR for the different conditions
under study. For alginate hydrogels, the observed differences in average values of G’
without applied magnetic field (Figure 9.3a) are significant for hydrogels with MP1,
MP2 and MP5 particles compared to MPO. However, for hydrogels with MP3 and
MP4 particles, no significant differences were observed compared to MPO. These results
agree with the differences in adhesion between polymer chains and particles observed
by SEM (Figure 9.2), and clearly demonstrate the critical role of proper iron particle
functionalization in controlling the final mechanical properties of the resulting hydrogels.
In addition, as shown in Figure 9.3b, in the presence of the magnetic field there appears
a strong increase of the viscoelastic moduli due to the reorganization of the particles,
which was not hindered by the elastic matrix of the alginate hydrogel, and therefore
the internal structure of the hydrogel. Similarly, Figure 9.3c shows that in the case of
NP1 and NP2 samples, that is, the samples functionalized with PEG and therefore with
hydroxyl groups, average values of G' are lower than those of the control group NPO. In
contrast, particles functionalized with APTES give supramolecular peptide hydrogels with
better mechanical properties, since values similar to those containing NPO-type particles
are obtained.
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Figura 9.3: Comparison of average values of G within the LVR for the different types of hydrogels
(a) alginate-based in the absence of magnetic field, (b) alginate-based with applied magnetic
field during measurement, and (c) supramolecular peptides without applied magnetic field.
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Cell viability assessments

Finally, cell viability tests were carried out for the selected magnetic alginate
hydrogels. As can be seen in Figure 9.4a, the number of live cells was significantly
reduced for all the alginate magnetic hydrogels studied compared to the control group
cells. The most important thing is that differences are observed between the hydrogels
under study: in the case of the MPO sample, no dead cells were observed, while in
the case of the MP4 sample, a significant number of dead cells were found in some
images. Statistical analysis of WST-1 functional tests (Figure 9.4b) showed significant
differences between hydrogels with MP0O and MP4 particles but not between MPO and
MP2. This means that the amine groups present on the surface of the MP2 sample do
not result in lower cell viability. In contrast, functionalization with phenyl groups (sample
MP4) makes the resulting hydrogel less biocompatible. It can therefore be concluded
that the biocompatibility of magnetic hydrogels also depends on the surface chemistry
of functionalized microparticles. These results are confirmed by the analysis of free
DNA quantification, showing statistically significant differences between all the samples
compared. As can be seen in Figure 9.4c, hydrogel with MP4 particles was associated
with higher levels of cell damage and DNA release to the culture medium, while hydrogels
with MP0O and MP2 showed much better biocompatibility.
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Figura 9.4: Cytotoxicity of selected hydrogels revealed by (a) fluorescence microscopy in the
Live/Dead assays, (b) WST-1 absorbance test, and (c) quantlﬁcatlon of DNA released in the
cell culture medium.
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9.3. Synthesis and characterization of isotropic alginate
hydrogels

A new two-step protocol was designed for the preparation of homogeneous magnetic
hydrogels formed by micronsized iron particles included within an alginate polymer
network. This protocol allows obtaining homogeneous hydrogels with a percentage of
magnetic particles of up to 33 % in volume, that showed a high sensitivity to the presence
of magnetic fields. A complete characterization of the morphology, microstructure and
mechanical properties of the resulting magnetic hydrogels was carried out. In addition, a
complete study of the magnetoreological (MR) behavior of alginate ferrogels was carried
out and we analyzed the mechanisms behind the large MR effect observed in these
systems.

0.3.1. Materials and methods

Preparation of magnetic alginate hydrogels

First, a polymer network was prepared using sodium alginate obtained from the
extracellular matrix of brown algae (Sigma Aldrich, EE. UU.). Sodium alginate was
dispersed in distilled water at a concentration of 1% w/v. CaCO3 was then used as
a source of calcium ions to initiate gelation in combination with D-glucono-d-lactone
(GDL) (Sigma Aldrich, EE. UU.). GDL is hydrolysed in water to gluconic acid, which
improves the solubility of CaCOj3 as a result of the acidification of the environment. For
a final volume of 5 mL of the sodium alginate solution, we added 7.5 mg of CaCO3
and 26.7 mg of GDL, stirring the mixture with a vortex mixer until a macroscopically
homogeneous system was obtained. The mixture was then placed in a petri dish and left at
rest at room temperature and in a water-saturated atmosphere for gelation. To obtain a
magnetic hydrogel, the mixture was broken with a vortex mixer 90 minutes after gelation
began. After breaking the hydrogel, we added the magnetic phase and sonicated the
resulting mixture for 10 minutes before placing it at rest in a petri dish. As a magnetic
phase we used micronsized particles of silica-coated iron (Fe-CC, MPO0), supplied by
BASF (Germany), which were described in the previous section. Finally, 5 mL of CaCl,
45 mM (Sigma Aldrich, USA) was added to the magnetic sample previously placed in
a petri dish, and stored until the next day at room temperature in a water-saturated
atmosphere.For comparison, we prepared non-magnetic alginate hydrogels following the
same protocol without the addition of particles.
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Structural and rheological characterization of the magnetic alginate
hydrogels

The microscopic structure of the hydrogels was analyzed using SEM (scanning
electron microscopy) images, which were performed using an FEI Quanta 400 ESEM.

Rheological properties under shear stresses of both magnetic and non-magnetic
hydrogels were determined using a rotational (magneto)rheometer (Physica MCR 300)
with a plate-plate geometry of 20 mm diameter and at a constant temperature of
25.0£0.1 °C. First, the linear viscoelastic region (LVR) was determined by undergoing
amplitude sweep tests at a constant frequency of 1 Hz and gradually increasing the shear
strain amplitude, 7y, and thus obtaining the values of the storage (G') and loss (G")
moduli. The characteristic values of G" and G” were calculated as the mean values within
the LVR. Subsequently, frequency sweep tests were performed at a fixed shear strain
amplitude (79=0.03 %) within the LVR and an increasing frequency in the range of 0.15
- 15 Hz. Both amplitude and frequency sweeps were carried out under the application of
magnetic fields of different intensities within the range 0 - 282 kA/m. Finally, the different
samples were subjected to magnetic field sweep tests. For this purpose, the samples were
subjected to a fixed oscillating strain amplitude («9=0.03%) and frequency (f=1 Hz),
and the applied magnetic field intensity was gradually increased from 0 to 282 kA/m.

0.3.2. Results and discussion

Structural properties of the magnetic alginate hydrogels

Both magnetic and non-magnetic hydrogels retained the disc shape of the mold used
for their preparation. Non-magnetic hydrogels were transparent, while magnetic ones
were black in color due to the inclusion of magnetic particles. Both types of hydrogels
had a homogeneous macroscopic appearance, even for a volume fraction of magnetic
particles as high as 0.33. In general, the hydrogels kept their shape and integrity under
the manipulation and measurements carried out in this work. An exception was the
magnetostriction that magnetic hydrogels experienced under a sufficiently high intensity
of applied magnetic field. In addition, for a particle volume fraction equal to or greater
than 0.09, hydrogels underwent irreversible macroscopic breakage when subjected to
shear stresses outside the LVR under the application of a magnetic field.

According to SEM images of Figure 9.2a, non-magnetic alginate hydrogels had
a dense and homogeneous microstructure similar to a network. On the other hand,
magnetic hydrogels had a microstructure similar to a network disrupted by the presence
of homogeneously dispersed magnetic particles (Figures 9.2b-c). As shown in figures 9.2¢
and d, the particles were mainly forming encapsulated aggregates within the alginate
polymer network. In addition, it was confirmed that the application of sufficiently high
magnetic fields induced the formation of permanent secondary aggregates in the form of
a chain that remained stable even after switching off the field (Figure 9.2d).
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Figura 9.5: Scanning electron microscopy (SEM) images of (a) non-magnetic hydrogel; (b), (c)
and (d) magnetic hydrogels containing a volume fraction of 0.01 Fe-CC particles. The hydrogel
(d) was subjected to a magnetic field of approximately 280 kA/m before the images were taken.
Length of the scale bar: (a) 4 um, (b) 30 um, (c) 4 um, (d) 10 um.

Rheological properties of the magnetic alginate hydrogels

For both magnetic and non-magnetic hydrogels, the curves in figure 9.6a showed the
typical trend of a solid-like viscoelastic material, characterized by values of G' much higher
than the values of G" at a low strain amplitude. It can be observed that both viscoelastic
moduli presented an initial plateau region, which was identified with the linear viscoelastic
region (LVR). Then, as the strain amplitude increases, G' undergoes a sharp decrease,
accompanied by an initial increase of G" to a maximum, followed by a sharp decrease
for higher values of the strain amplitude. This region where the values of G’ and G" no
longer remain constant is known as a nonlinear viscoelastic region. Within this region,
the internal structure of the hydrogels undergoes deformations and irreversible breakage.
Also, the dependence of viscoelastic modules (G' and G") was analyzed as a function
of the oscillatory frequency within the LVR. As shown in Figure 9.6b, both G’ and G”
increased slightly with the frequency for the range under study. In addition, in all cases,
G' was considerably greater than G". These trends are typical of cross-linked polymer
systems [98]. As shown in the curves in figure 9.6, the inclusion of magnetic particles
within the hydrogels leads to an enhancement of the viscoelastic moduli.
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Then, the mean values of G’ and G" corresponding to the LVR were calculated as
a function of the concentration of magnetic particles (Figure 9.6¢). The effect of solid
inclusions on the mechanical properties of composite materials is an studied subject from
the theoretical and experimental point of view [101]. The validity of the equation of
Krieger-Dougherty (KD) [103] for magnetic hydrogels has been previously demonstrated
[32]. However, for the magnetic hydrogels of this work there was not a good fit with
the KD equation, being the largest discrepancy for medium and high concentrations of
particles. The discrepancies with respect to the KD equation in this work may be due
to the existence of particle aggregates. The existence of these aggregates results in a
higher effective concentration of rigid inclusions within the hydrogels than the actual
concentrations; since the volume of an aggregate is greater than the total volume of the
constituent particles. Therefore, to take this effect into account, the following empirical
equation was proposed (which has some mathematical similarity to the KD equation)
which fitted reasonably well with our experimental results:

G = Gh(1—o - ¢") P (9.1)
G"=Gy(1-a"-¢") " '

where @', 8", o', &”, and n’, n” are adjustable parameters that take the values
B =p"=16o =ao’" =106+£0.02 n =019+0.03y n”" = 0.13 £ 0.03. As
inferred from figure 9.6¢, the equation provided a reasonably good fit to the dependence
of viscoelastic moduli to the particle volume fraction in the range 0.05 - 0.33. However,
this equation did not reproduce a linear dependence that would be expected at lower
concentrations, while extrapolation to higher concentrations made no sense due to the
impossibility of preparing and handling hydrogels above a particle volume fraction of about
0.35.

Similarly, in the presence of an external magnetic field, the experimental curves
of G’ and G’ as a function of the deformation amplitude and frequency showed a
typical trend of a viscoelastic material similar to a solid (G'>G"). The application of
an external magnetic field resulted in an enhancement of the viscoelastic moduli, that
increased with the intensity of the applied magnetic field. This phenomenon is known as
magnetorheological effect (MR) [105]. The figure 9.7a shows the average values of G’
corresponding to the LVR as a function of the concentration of magnetic particles both
in the absence of a magnetic field and in the presence of the most intense magnetic
field under study, H = 282 kA/m. As observed, the higher the concentration of magnetic
particles, the greater the increase of G' under the application of a magnetic field. This
improvement must be related to the magnetic character of Fe-CC particles, which are
magnetized and attracted to each other under the application of a magnetic field, giving
rise to column-like structures of particles aligned in the direction of the field. Thus, these
particle structures were opposed to deformation induced by shear forces, resulting in the
improvement of viscoelastic modules [105]. As seen in figure 9.7b, our alginate ferrogels
showed a strong MR effect, especially at the highest volume fractions under study, as a
likely consequence of the existence of particle aggregates. In fact, the force of magnetic
attraction between particles (aggregates) was approximately proportional to the cube of
particle size (aggregates), while the force of elastic resistance to particle displacement
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depended linearly on this size.
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9.4. Synthesis and characterization of anisotropic
alginate hydrogels

In this section we present anisotropic alginate hydrogels dehydrated by two different
methods (dehydration under tensile stresses and dehydration under compressive stresses).
The influence of the dehydration process on the resulting properties of these hydrogels
is analyzed, in terms of water loss, microscopic structure and fiber rearrangement,
paying special attention to their mechanical properties. It was found that the method of
dehydration has an influence on the resulting properties, since they depend not only on
the degree of swelling and the concentration of polymer, but also on the fiber interactions
and microscopic rearrangement. Then, we present magnetic alginate hydrogels in which
anisotropy was induced by the application of a magnetic field during the gelation process,
as a consequence of the tendency of magnetic particles to align in the direction of
the applied magnetic field. In this case, anisotropy was obtained without dehydrating
the sample, which represents an advantage over methods based on the application of
mechanical stresses.

0.4.1. Materials and methods

Preparation of anisotropic alginate hydrogels

The preparation protocols for alginate hydrogels were those described in the section
9.3, with slight variations.

For the study of anisotropy generated by magnetic field, magnetic alginate hydrogels
were prepared using two different sizes of magnetic phase (nanometric, NP1; and
micrometric, MPQ), previously described in the section 9.2. For this purpose, once the
particles were added, we waited 15 minutes before placing the mixture between two
neodymium magnets (NdFeB, Webcraft GmbH, Germany) of size 30x30x15 mm? to
create anisotropy. The CaCl, solution was added after placing the mixture between
the magnets. Depending on the position of the magnets with respect to the sample,
anisotropies called " perpendicular” and " parallel” were obtained (see Figure 9.8), by the
formation of particle chains in the directions of the magnetic field.

For the study of dehydration, hydrogels with low molecular weight sodium alginate
(120.000 - 160.000 g/mol, Sigma Aldrich, USA) were prepared. To this end, the
corresponding solution of 4 % w/w sodium alginate was prepared in distilled water and 36
mg of CaCOs3 and 128.2 mg of GDL (Sigma Aldrich, USA) were added, homogenizing
by vortex mixer. The mixture was then placed into a square mould and left at rest for
2 hours. Finally, 12 mL of a 0.5 M solution of CaCl, were added. Then, the hydrogels
were dehydrated separately under tensile and compressive stresses. These processes allow
to restructure and rearrange the alginate fibres in a certain direction, generating an
anisotropy in the polymer network, which modifies its mechanical properties [97, 130].
To dehydrate the alginate hydrogels under traction, a home-made device was used to
fix the two ends of the sample and stretch it. The system was placed in a desiccator at
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room temperature and a partial vacuum was performed. The samples were dehydrated
for 8, 14 and 24 hours to obtain different water losses. During the process, the relative
humidity inside the desiccator was regulated by a solution of sodium hydroxide (NaOH)
at 25.02% w/w in distilled water, which maintained a relative humidity of 60 % at 25
°C [133]. To dehydrate the hydrogels under compressive stresses, square samples (28 x
28 mm) of hydrogels were placed between two glass plates surrounded by 5 sheets of
blotting paper. An approximate weight of 6.5 kg was placed on the upper plate. They
were then left to dry at room temperature for 10, 20 and 30 minutes, thus obtaining
different degrees of reproducible dehydration.

A el
- Magnets -
-

Figura 9.8: Diagram of the position of the magnets with respect to the sample to obtain
hydrogels with anisotropy (a) " perpendicular” and (b) "parallel”.

Hydrogel

Microstructural and mechanical characterization of anisotropic alginate
hydrogels

In order to evaluate the degree of swelling and characterize the porous structure
of the alginate hydrogels after the application of the dehydration processes, the initial
and final masses were measured. The microscopic structure of alginate hydrogels under
dehydration processes was characterized by scanning electron microscopy (SEM) using
a HITACHI S-microscope510, while optical microscopy and X-ray microtomography
(Xradia 510 VERSA ZEISS) were used for magnetic alginate hydrogels.

The characterization of the viscoelastic behavior of the hydrogels under oscillatory
shear stresses was performed using a rotational magneto-rheometer (Physica MCR 300,
Anton Paar) with a plate-plate geometry of 20 mm diameter, at a constant temperature
of 25.0£0.1 °C. Following the same protocol established in the section 9.3, the linear
viscoelastic region (LVR) was determined and measurements of amplitude and frequency
sweeps were carried out.
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0.4.2. Results and discussion

Swelling tests of anisotropic alginate hydrogels prepared by partial
dehydration

Table 9.2 shows the average final concentration of alginate in the hydrogels after
being dehydrated at three different times for each method. While the initial concentration
of alginate was 4 % w/w in all cases, once dehydrated we obtained a range of alginate
concentrations between 4.41+0.04% and 5.48+0.21 % w/w. However, it should be
noted that although the final alginate concentrations were not very different, they resulted
(as we will see below) in differences from a mechanical point of view, depending on the
method used to arrive to this final result and the dehydration state of the hydrogel.

The SEM images show a homogeneous porous structure of alginate hydrogels after
preparation (Figure 9.9a), in which polymer chains form an isotropic network without any
preferential organization of fibres. In contrast, two different types of alginate anisotropic
structures were obtained by following the dehydration protocols described above. The
hydrogels that were dehydrated under compression (Figure 9.9b) showed in their contour
flat structures formed by the stacking of alginate fibers. However, the dehydrated
hydrogels under tensile stresses (Figure 9.9¢) showed an isotropic structure, although
a dominant parallel alignment of alginate fibres in the direction of the applied tension
was expected.

Tabla 9.2: Degree of hydration of anisotropic alginate hydrogels under tensile and compressive
stresses, where ¢ is the concentration of alginate within the hydrogel after the indicated stress
and time.

Stress Time | Concentration, c( % w/w)
10 min 4724+0.21
Compressive | 20 min 5.00£0.16
30 min 5.32+0.34
8h 4.67+0.07
Tensile 14h 4.86 £0.12
24h 5.48+0.21

Figura 9.9: SEM images of alginate hydrogels; (a) freshly prepared, (b) after controlled
dehydration under compressive stress for 30 min, and (c) after controlled dehydration under
tensile stress for 24 h. The scale bars correspond to the size of 1 um.
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Mechanical characterization of anisotropic alginate hydrogels under
dehydration

Regarding the mean values of the viscoelastic moduli within the LVR, for the
compressed hydrogels both modules showed an increase with respect to the values
for the control hydrogels (Figures 9.10a,b). However, for dehydrated hydrogels under
tensile stress, although an increase was observed, this was not statistically significant
with respect to control samples (Figures 9.10a,c). Note that this increase was greater
for dehydrated hydrogels under compressive stresses, according to a stronger change in
their microstructure, as evidenced by SEM.

As expected, the type of stress applied in the dehydration process and the final
polymer concentration achieved have an impact on the mechanical response of these
materials. The reorganization of the internal structure of the hydrogels is crucial. In
addition, when a compressive stress was applied, this effect was significantly reinforced,
confirming the existence of a reorganization of the polymer network and the formation of
new stable bonds between the fibres. In this case, an anisotropic material was obtained
when a compressive effort was applied, while the dehydrated hydrogels under a tensile
effort did not show such a clear anisotropy, as already discussed in the previous section.
Therefore, the selection of any of the dehydration processes should depend mainly on
the final application of the material, only if the type of anisotropy is important, as in the
case of a synthesized extracellular matrix that mimics natural tissues.
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Characterization of anisotropic magnetic alginate hydrogels

As shown in Figure 9.11a for hydrogels with NP1, anisotropic " perpendicular”
hydrogels had the lowest values of G', even lower than those of non-magnetic hydrogels,
while anisotropic " parallel” hydrogels showed intermediate values, higher than those of
non-magnetic hydrogels but lower than those of magnetic isotropic hydrogels. As shown
in figure 9.11c, the arrangement of the NP1 particles, aligned in the direction of the
applied magnetic field, provided the anisotropy that explains the differences found in
mechanical properties. However, the interaction between magnetic particles or between
magnetic particles and alginate fibers is probably not strong enough to ensure a surprising
effect of anisotropy induced by this method. Moreover, in figure 9.11d, the formation of
chain structures in the direction of the magnetic field applied during the preparation of the
hydrogels with MPO is observed again. In this case, and in the absence of a magnetic field
applied during the measurement (Figure 9.11b), higher values of G' were always obtained
for magnetic than for non-magnetic hydrogels. In addition, the values obtained for the
anisotropic hydrogels were very similar to those of the isotropic samples. However, when
an external magnetic field of 282 kA/m was applied during the measurement process, a
high increase in G' appeared for anisotropic hydrogels in the perpendicular direction of
the magnetic field, while no differences were observed between hydrogels with anisotropy
parallel to the magnetic field and isotropic magnetic hydrogels. This effect corroborates
the hypothesis that not only spatial anisotropy is important, but also a strong interaction
between particles and fibres of the hydrogel is essential (see section 9.2) to provide a
noticeable enhancement in their mechanical properties.
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Figura 9.11: Storage modulus (G’) as a function of the shear strain amplitude and at a fixed
frequency of 1 Hz, for magnetic (a) peptide-based and (b) alginate-based hydrogels. Optical
microscopy images of a magnetic (c) peptide-based and (d) alginate-based hydrogels. Line of
observation perpendicular to the direction of anisotropy.
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9.5. Alginate-based hydrogels applications

In this section, we investigate the ability of magnetic alginate hydrogels, both
isotropic and anisotropic (see sections 9.3 and 9.4), for applications as soft actuators.
Finally, an adaptation of the protocol of preparation of the magnetic alginate hydrogels
to inject them is described, which could be a great advantage for their in vivo
implementation.

0.5.1. Materials and methods

Preparation of magnetic alginate hydrogels

Alginate-based magnetic hydrogels were prepared following the protocol set out in the
section 9.3 and using as a magnetic phase the silica-coated iron microparticles (Fe-CC,
MPO0).
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Figura 9.12: (a) Diagrams and photographs of the mould used for the preparation of the different
actuators. (b) Sketch of the applications of magnetic fields at different angles during the gelation.
(c) Outline of the application during the gelation of the cross-shaped sample of a magnetic field
gradient using two magnets.

For the study of soft actuators based on isotropic alginate hydrogels, cross-shaped
and worm-shaped actuators were prepared (see Figure 9.12a), with passive parts (without
magnetic particles) and active parts (with homogeneously dispersed magnetic particles)
at different concentrations of magnetic particles. As shown in Figure 9.12a, disc, worm
and cross-shaped actuators were prepared based on anisotropic alginate hydrogels. To
this end, a magnetic field was applied during the gelation process to group the magnetic
particles into chain-like structures. The angle of inclination of the applied magnetic field
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with respect to the moulds where the samples were gelled induced chains of particles
aligned with different angles (Figure 9.12b). In the case of the cross-shaped actuator, an
angle gradient was created using two small magnets to align the particles (Figure 9.12c).

Analysis of the actuation of magnetic alginate hydrogels

The macroscopic behavior of the actuators was studied by analyzing the movement
through videos and photographs taken with a digital camera while applying external
magnetic fields of different intensities and in various directions. In addition, the
anisotropic hydrogels were characterized at the microscopic structuring level by means of
an X-ray tomography imaging system (microCT, GE Measurement and Control Solutions,
Dresden, Germany) which allowed to scan the hydrogels to obtain information on the
arrangement of the embedded magnetic particles. The projected images of the samples
were taken with an angular increment of 0.25°, an acceleration voltage of 90 kV and an
exposure time of 2 s. For the application of magnetic fields during microCT measurements
two moving magnets were used, so that the sample was placed between them and by
controlling the distance between them the field intensity could be changed too. The
reconstruction of the microCT images was carried out with the VGStudio Max 2.1
(Volume Graphics GmbH) program. The magnetic alginate hydrogels were prepared with
a volume concentration of Fe-CC iron particles of 1 % for microCT and 5% for actuation
studies.

Injectability study: Protocols and characterization

Magnetic hydrogels containing a magnetic particle volume fraction of 0.046 were
chosen and submitted to an injection protocol with potential to be implemented in in
vivo applications. This protocol consisted of the following steps:

1. The hydrogels were prepared inside syringes following the protocol described in
section 9.3, except for the final addition of the calcium chloride solution.

2. Before injection, hydrogels were dehydrated until they lost about 20 % of their
total mass. To do this, they were extracted from the syringes (by its posterior
opening) and placed in petri dishes inside an oven at 35 °C for 2 hours. The
reason for this partial dehydration was to gain some space for the additional
solution to be added after injection. Otherwise, if we did not make this partial
dehydration, a supernatant solution remained (not absorbed in the hydrogels),
something undesirable from the point of view of in vivo applications.

3. The hydrogels were then placed back into the syringes (note that the hydrogels
maintained their shape during partial dehydration) and injected at the desired
location.

4. A given time (from 0 to 120 min.) after injection, a total volume equal to the
volume of water lost during the partial dehydration (step 2) of a CaCl, solution
was added by injection. The concentration of CaCl, in this solution was adjusted
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so that the final molarity in the hydrogel was 22.5 mM; that is, the same molarity
as in the protocol described in the section 9.3.

A commercial polyurethane foam (Procusur, Spain) with a compression module of
approximately 4600+100 Pa was used. A cup-shaped hole approximately 1 cm in diameter
and 2 cm in depth in the foam was drilled. The protocol described above was then
followed for the injection of the magnetic hydrogel into the perforated space in the foam.
After 24 h, the magnetic hydrogel was recovered from the hole. Then, its macroscopic
integrity was analyzed by direct observation and the viscoelastic properties of the injected
hydrogels were characterized.

0.5.2. Results and discussion

Isotropic alginate-based hydrogels as magnetic actuators

First, we studied the magnetic response of the cross-shaped actuator as a function
of the concentration of magnetic particles in their active parts. In general, there was
an increase in the maximum angle reached by the actuator's magnetic arms with the
concentration of magnetic particles. For example, the actuator with a 5% v/v particle
concentration in the active part failed to flex the arms even for the maximum magnetic
field intensity reached (H ~ 49 kA/m), while the one containing 20 % v/v reached a
maximum angle of 90° at H ~ 45 kA/m (Figure 9.13). In this case, the purpose of the
passive part was to ensure the adhesion between the actuator and the contact surface,
otherwise the entire sample would shift as a result of the weak horizontal field gradient.
Secondly, the ability of actuation of worm-shaped hydrogels with a particle concentration
of 5% v/v was analyzed (Figure 9.13). These actuators lifted the magnetic parts in
opposite directions by applying progressively stronger external magnetic fields, until fully
aligned in the vertical direction at H ~ 42 kA/m.

Cross Worm

Figura 9.13: Photographs of the cross-shaped and worm-shaped actuators based on isotropic
alginate hydrogels under applied magnetic fields of different intensities.
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Anisotropic alginate-based hydrogels as magnetic actuators

The actuation of anisotropic alginate hydrogels was analyzed by taking advantage of
the alignment of magnetic particles at different angles and testing different morphologies
to create complex macroscopic movements. To this end, alginate hydrogels were prepared
in the form of a worm alternating anisotropic magnetic parts with non-magnetic parts
(see Figure 9.12b). Figure 9.14 shows that the actuator with alignment of 45° in the
magnetic parts performs a worm-like motion when a magnetic field was applied, lifting
the magnetic parts in the same direction. As the field increased in intensity, the magnetic
parts of the actuator tilted to align the particle chains in the direction of the field, until
they formed an angle of 45° for the maximum intensity applied when the particles were
fully aligned with the external magnetic field. This was corroborated by microCT images
of the magnetic parts of these actuators with and without an applied magnetic field.
Similarly, actuators with a prealignment of particles in chains at 0° created a movement
by lifting the magnetic parts, this time in opposite directions, by applying progressively
higher magnetic field intensities. Therefore, for the same actuator morphology, a change
in the angle of alignment of the particle chains leaded to the appearance of a completely
different movement when applying external magnetic fields. In addition, not only the angle
of alignment of particles was important, but also their direction. Thus, if the particles
were aligned at an angle of 0° but in the perpendicular direction, rotational movements
of the actuator were achieved by keeping the intensity of the applied field constant and
rotating it to change its direction and direct the movement, as shown in the last part of
Figure 9.14. When the field was no longer applied, the actuators returned to their initial
state in all the cases, and on and off cycles were performed.

o =45° a=0° a=0°

Figura 9.14: Photographs of the worm-shaped actuator with the magnetic parts aligned at 0° and
45° under applied magnetic fields of different intensities or directions. Corresponding microCT
images are included for each condition.
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On the other hand, cross-shaped actuators were prepared under a field gradient using
two opposing magnets (see Figure 9.12d). In this way, the chains of particles formed an
angle of 90° in the center of the sample and progressively decreased with a gradient
of angles until reaching 0° at the ends of the legs, as confirmed by microCT images
in the absence of magnetic field in Figure 9.15. This technique allows the cross to
flex the legs and close with a rounded shape when applying external magnetic fields,
as opposed to the straight movement of the legs that was achieved with the isotropic
actuators studied above and shown in Figure 9.12a. In addition, this bending motion was
reversible, returning to its initial state when the magnetic field was removed. Thus, with
a precise control of the particle distribution within the hydrogel and the applied magnetic
field, technological and biomedical utility can be given to these actuators as soft robots
capable of deliver small loads [142].
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Figura 9.15: Photographs of the cross-shaped actuator under applied magnetic fields of different
intensities. MicroCT images are included for different magnetic field strengths and from three
different views or perspectives: side view, lateral view and detail of one of the legs.

Injectability study

Although the injected hydrogels had a lumpy appearance (Figure 9.16a), each of
them consisted of a solid piece that could be handled without fracture (Figure 9.16b).
From the rheological measurements, we obtained the average viscoelastic moduli (G’
and G") corresponding to the LVR, which are represented in the figure 9.16¢c as a
function of the time (tc,) elapsed from the time of addition of the dissolution of CaCls,.
In all cases, the values of G' and G" were of the same order of magnitude as those
presented in the section 9.3 for magnetic hydrogels not subjected to injection, obtaining
a maximum value of G" when t¢,=30 min. For example, G'=10.2+0.4 kPa for hydrogels
not subjected to injection, while G'=224+6 kPa for hydrogels injected. Therefore, the
designed injection protocol has proven to be suitable for retaining the morphology and
mechanical characteristics of magnetic alginate hydrogels and could be suitable for in
vivo implementation.
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Figura 9.16: Injected magnetic hydrogel after 24 hours of addition of CaCl,. The image (a)
corresponds to a magnetic hydrogel injected in a petri dish. Image (b) corresponds to a magnetic
hydrogel injected through a foam into a previously perforated cup-shaped hole (there was no
diffusion of the hydrogel to the surrounding areas). (c) Average viscoelastic moduli (G' and G")
corresponding to the LVR of the magnetic hydrogels as a function of tc,. The volume fraction
of magnetic particles was 0.046 in all cases.
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9.6. Synthesis and characterization of peptide-based
hydrogels

This section studies in detail the mechanism of co-assembly of short
aromatic peptides containing Fmoc- (fluorenilmetiloxicarbonilo) or Nap- (2-(naftalen-
2-iloxi)acetilo) groups, with the intention of understanding their polymerization process.
Thus, the Fmoc-FF peptide was combined with other dipeptides containing Nap- groups
in order to shed light on the co-assembly mechanism and to study the relative distribution
of the monomer within the resulting supramolecular polymer.

0.6.1. Materials and methods

Preparation of supramolecular hydrogels

The peptides N-Fluorenilmetoxicarbonil-diphenylalanine (Fmoc-FF), N-
Fluorenilmetoxicarbonil-dialanine  (Fmoc-AA) and N-Fluorenilmetoxicarbonil-diglicin
(Fmoc-GG) were supplied by Bachem Co., Switzerland, while the peptides Nap- were
synthesized following the protocol described in [179]. The peptides were simultaneously
weighted in the desired proportion and milliQ water was added to obtain a final
concentration of 10 mM. This suspension was sonicated in an AL04-03-230 ultrasound
bath with cold water for 25 minutes, until the peptides were fully dispersed and a
homogeneous mixture was obtained. Then, a 0.5 M NaOH solution was added, drop by
drop using a micropipette, sonicating for 2 minutes when each drop was added, until a
transparent solution was obtained. To start the gelation process, 5ul of a concentrated
solution of D-glucono-d-lactone (GDL, Sigma Aldrich) (200 mg/mL) per mL of basic
peptide solution was added and homogenized by vortex for a few seconds. Finally, the
mixture was left at rest until the next day in an atmosphere saturated with water at
room temperature to ensure complete gelation.

Characterization of the microscopic properties

The internal structure of the hydrogels was studied both, using an electronic
transmission microscope (TEM) LIBRA 120 PLUS Carl Zeiss, and using a fluorescence
lifetime microscope (FLIM) MicroTime 200 (PicoQuant GmbH, Berlin, Germany) [180].

Characterization of the process of co-assembly of the peptides

A Perkin-Elmer Spectrum Two FTIR ATR spectrometer was used to perform
infrared spectra (FTIR) measurements. The time evolution of the FTIR spectra of
peptide mixtures was studied using a Bruker IFS-66 spectrometer (Bruker, Ettlingen,
Germany) equipped with an MCT detector cooled with liquid nitrogen and an attenuated
total reflection accessory (BioATR-II) thermostatized to 25°C. FTIR spectra were first
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acquired with freshly prepared peptide mixtures dissolved in basic aqueous medium.
Then GDL was added and the mixtures were immediately deposited in the ATR cell.
Background spectra previously measured in basic aqueous medium were subtracted from
the spectra of the final sample to eliminate the contribution of strong water bands.
Fluorescence emission spectra were obtained in a Jasco FP-8300 spectrophotometer
(Jasco, Tokyo, Japan), at an excitation wavelength of Aex 280 nm. Differential scanning
calorimetry (DSC) experiments were performed on a DASM-4 microcalorimeter equipped
with platinum capillary cells [183]. The reference cell was filled with a saline solution in
water, and the sample cell was filled with a mixture of the prepared hydrogel precursor
immediately prior to its introduction into the instrument.

Characterization of the mechanical properties of peptide-based hydrogels

The rheological properties under shear stress of peptide hydrogels were determined
using a controlled stress rheometer Haake MARS 11l (Thermo Fisher Scientific, Waltham,
MA, U.S.A.) with a 35 mm diameter plate-plate geometry and at a constant temperature
of 25 °C. First, the hydrogels underwent amplitude sweep tests at a constant frequency of
1 Hz and increasing shear strain amplitude. From the resulting curves, the characteristic
values of G’ and G" within the LVR were calculated by averaging the total extension
of the LVR. The gelation kinetics of the different hydrogels were studied using a double
cone-plate geometry of 60 mm in diameter and an angle of 2 °. To do this, the peptide
solution was poured into the measuring plate immediately after the addition of the GDL
and the mixture was allowed to gelate for 2 hours under fixed parameters of 1 Hz of
frequency and 0.02 % of shear strain amplitude.

0.6.2. Results and discussion

Analysis of the dipeptides co-assembly process

As shown in Figure 9.17u-z, in all cases hydrogels of different consistency were
formed after 24 hours [185]. It is important to note that the Fmoc-FF at 2.5 mM and
the other dipeptides at 7.5 mM did not form gels by themselves, whereas they did at
this concentration when they were in the 1:3 mixture (2.5 mM of Fmoc-FF and 7.5
mM of the other dipeptide). In a ratio of 1:4, none of the mixtures formed gels, and
at the final concentration of 10 mM, only Fmoc-FF and Fmoc-AA(L) formed gels by
themselves [185]. As seen in Figure 9.17b-g, in the absence of GDL the solutions of
each of the individual dipeptides predominantly showed small nanospheres, except in
the case of Nap-GG which also showed small fibres. In contrast, Figure 9.17a shows
that Fmoc-FF, at the same concentration, showed only the presence of thin fibres.
As expected, these images show the increased propensity of Fmoc-FF to be added in
fibrillary arrays [178,186—190]. Interestingly, in Figure 9.17h-m, TEM images of solutions
containing a mixture of Fmoc-FF with other dipeptides in a 1:3 ratio showed the presence
of small fibres in all cases, where each peptide mixture showed the predominance of a
type of fibre with a well-defined morphology. In addition, the morphology of the fibres was
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different for each type of mixture, indicating the preferential formation of coassemblies.
The presence of nanospheres was residual in most cases and, in Figure 9.17f, it can
be seen that these fibres were formed by the aggregation and transformation of pre-
existing nanospheres. These results show that Fmoc-(AA and GG) and Nap-(AA and
GG) dipeptides were able to form fibres in the presence of Fmoc-FF. In this case, the
formation of fibres when Fmoc-FF was combined with other peptides suggests that mixed
micellar aggregates had to be responsible for fiber co-assemblages at high pH. After the
addition of GDL, the TEM images in Figure 9.17n-t of the hydrogels formed by mixtures
of dipeptides with Fmoc-FF show, in all cases, larger fibres with a morphology more
similar to each other and similar to the fibres formed by Fmoc-FF alone.

~ Nap-GG Nap-AA(L)  Fmoc-AA(D)  Nap-AA(D)
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Figura 9.17: TEM images of (a), (b), (c), (d), (e), (f), (g) individual solutions of each dipeptide;
(h), (), (), (k), (1), (m) solution of Fmoc-FF and the other dipeptides at 1:3 proportion in the
absence of GDL; (n), (o), (p). (q). (r), (s), (t) hydrogels of Fmoc-FF and the other dipeptides
at 1:3 proportion after the addition of GDL. (u), (v), (w), (x), (y), (z)Macroscopic images of
the hydrogels formed by Fmoc-FF and the other dipeptides at a 10 mM final concentration.

Before the addition of GDL, the dissolved Fmoc-FF presented two strong bands in
the amide | region at 1638 cm™! and 1690 cm™!, while the Nap-GG had a wider peak
at 1652 cm~! and a sharper but less intense one at 1629.5 cm~! (Figure 9.18a). The
spectrum of the 1:3 mixture shows characteristics of both peptides. In fact, the simulated
theoretical spectrum of the 1:3 mixture is similar, though not identical, to the observed
spectrum, suggesting that the two peptides influenced each other’s dissolving structure.
Subsequently, the evolution of the spectra was followed (for about 5 hours) after adding
GDL, in order to observe the changes that occurred as the gels were formed (Figure
9.18b). In the case of the Fmoc-FF alone, spectral changes showed the development of
a broadband centered at approximately 1633 cm™!, attributable to the formation of a
B type structure. In contrast, the Nap-GG showed different spectral changes, presenting
an increase in band intensity to 1662 cm™!, which is consistent with the lack of ability of
this peptide to self-assemble into a 3 sheet. In the 1:3 mixture spectra, a band centered
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at approximately 1635 cm™!, very similar to the Fmoc-FF gel spectra alone, evolved

with incubation time. This result, consistent with the TEM observations, suggests the
formation of co-assemblages in which the resulting aggregates were rearranged into 3
sheets. Finally, FTIR spectroscopy of the rest of the gel-shaped peptide mixtures at ratios
1:1 and 1:3 shows virtually overlapping spectra for all mixtures and almost identical to the
Fmoc-FF spectra, again presenting a broadband centered at approximately 1635 cm ™1,

according to the observed results for the mixture of Fmoc-FF and Nap-GG.
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Figura 9.18: (a) FTIR spectra of fresh Fmoc-FF, Nap-GG and Fmoc-FF mixture with Nap-GG
1:3 (2.5 mM: 7.5 mM). The simulated spectrum of the mixture is also shown as a comparison.
(b) Spectra obtained by subtracting the initial spectrum measured immediately after addition
of GDL from the spectrum measured after incubation of each peptide at the indicated times;
the spectrum of the mixture 1:3 after incubation without GDL is also shown. (c) Fluorescence
emission spectra (Aex = 280 nm) of Fmoc-FF 1:3 mixtures with different Nap- dipeptides in
solution. The dotted lines show the corresponding simulated spectra in the absence of FRET
and other interactions.

Then the emission spectra of incubated mixtures were measured in 1:3 ratio of
dipeptides Fmoc-FF and Nap-. FRET was detected from Fmoc to Nap, as identified by
the near total extinction of the Fmoc emission (Fmoc-FF presents the typical emission
due to the aromatic ring Fmoc, centered at 325 nm) and the improvement of the
emission of Nap, which confirms the effective coagregation of dipeptides, especially in
mixtures of Fmoc-FF with Nap-AA(D) and Nap-GG, which means that these peptides
were well integrated within the Fmoc-FF network (Figure 9.18c). Interestingly, this effect
is much less noticeable in the mixture with Nap-AA(L), where the increase in Nap-
excimer emission was low, indicating a lower degree of interaction and coagregation of
this peptide with Fmoc-FF. However, TEM images show effective fibrilization for the
mixture of Fmoc-FF and Nap-AA(L) (Figure 9.17k). This means that Nap-AA(L) could
still maintain some self-assembly capability, regardless of the presence of the Fmoc-FF.
Finally, the corresponding emission spectra were reconstructed simulating the absence of
FRET and other interactions. To this end, the spectra of the individual peptides were
added to 1:3 ratio. In a situation where there was no interaction between the different
dipeptides, the experimental and simulated lines should be comparable.
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Figura 9.19: DSC measurements of freshly prepared solutions at a total concentration of 10
mM Fmoc-FF and (a) Fmoc-GG, (b) Nap-GG. The flat red areas indicate a saturation of the
calorimeter signal due to the appearance of too intense peaks. Thermograms have been arranged
vertically apart in intervals of 1 kJ K™ mol™* to give more clarity.

To investigate energy exchanges and intermediate states involved in the formation
of hydrogels [178], differential scanning calorimetry (DSC) experiments were performed
with freshly prepared Fmoc-FF and Fmoc-/Nap-GG solutions. The individual Fmoc-
FF thermogram shows an initial strong endothermic peak near ~ 50 °C attributable
to the disaggregation of metastable nanospheres that then evolved into fibrillar gel
in an exothermic transition to higher temperature (75 °C). In the case of Fmoc-GG,
both endothermic and exothermic peaks were much weaker, consistently with a lower
tendency to form gels (Figure 9.19a). The mixtures of Fmoc-FF and Fmoc-GG showed
different and more complex profiles, with two acute endothermic peaks and a more intense
exotheria, consistent with a more extensive gel formation. The acute endothermic peaks
at ~ 44 °C and ~ 50 °C could be attributed to the appearance of small amorphous
aggregates. The fact that the peak at ~ 44 °C appeared only in mixtures and that its
relative intensity with the other peak varies with the relative ratio of Fmoc-FF and
Fmoc-GG, suggests the formation of mixed aggregates. For Fmoc-FF and Nap-GG
mixtures (Figure 9.19b), while the individual Nap-GG peptide showed no transitions,
according to its weak aggregation character, mixtures showed significant exothermic
peaks indicating the formation of gels. However, acute endothermic peaks only appeared
weakly for the 1:1 mixture, which in fact shows a stronger gel formation. These results
support the hypothesis that the assembly of peptides in mixed hydrogels was promoted
by the formation of precursors of mixed aggregates and agrees with the fluorescence
experiments (Figure 9.18c).
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9.7. Peptide-based hydrogels applications

This section develops two new types of injectable hydrogels following two different
strategies: (i) hybrid hydrogels based on polymer and peptides, injectable at the
pregel stage; (ii) supramolecular magnetic hydrogels combining in a single system the
advantages of injectability through a self-healing process with the ability to remotely
modulate their mechanical properties by applying an external magnetic field.

0.7.1. Materials and methods

Preparation of peptide hydrogels

To prepare the peptide hydrogels, the protocols previously described in section 9.6
were followed. First, we weighted the desired amount of Fmoc-FF and deionised water
was added up to a final concentration of 20 mM. Then the suspension was sonicated in
an ultrasound bath (HSt Powersonic 603) to achieve a homogeneous dispersion of the
peptide. Then, we added small amounts of a 0.5 M NaOH solution until a clear solution
was obtained at a pH of about 10.5. On the other hand, the appropriate amount of
Fmoc-RGD was solved in deionised water at a concentration of 20 mM. To prepare
Fmoc-FF /Fmoc-RGD solutions, they were mixed at a ratio of 7:3, while for pure Fmoc-
FF hydrogels (without Fmoc-RGD), the Fmoc-FF peptide solution was mixed with water
at a ratio 7:3. Finally, gelation was induced by adding an equal volume of a 50:50 mixture
of DMEM and water. To prepare magnetic hydrogels, the above protocol was slightly
modified by adding the desired amount of NP1 (see section 9.2) to the peptide solution
before adding DMEM, at a concentration of 0.1 % v/v. In some cases, the formation of
elongated anisotropic structures of NP1 was induced by the application of a magnetic
field (H = 15 kA/m) during the first hour of gelation.

Preparation of hybrid fibrin-peptide hydrogels

Fibrin hydrogels (control) were prepared by mixing 3.8 mL of human plasma, 875
wl of DMEM, 75 ulL of amchafibrin (anti-fibrinolytic agent) and 250 ulL of a solution
of CaCly at 2% in PBS (phosphate buffer salt) to promote fibrin gelation up to a final
volume of 5 mL. In the case of fibrin-peptide hybrid hydrogels, the fibrin precursor was
mixed with the peptide solution (previous section) and an additional amount of DMEM
equal to the peptide volume (to promote gelation of Fmoc-FF), at proportions (3:1)
and (6:1). Finally, the mixture was left to stand overnight at 37 °C to ensure complete
gelation. To prepare the nanostructured hybrid hydrogels, they were placed between a
pair of nylon filter membranes and a couple of pieces of absorbent paper. The hydrogels
were then compressed for 3 minutes under a uniform mechanical pressure of 500 g evenly
distributed.
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Characterization of the structural and mechanical properties

The microstructure of the hydrogels was analyzed by Scanning Electron Microscopy
(SEM) using a FEI Quanta 400 SEM electron microscope.

Hydrogel gelation kinetics were analyzed using a controlled stress rheometer Haake
MARS Il (Thermo Fisher Scientific, Waltham, MA, U.S.) provided with a double cone-
plate geometry. To this end, the gelling sample was subjected to a fixed shear strain
amplitude of 49 = 0.001 and a fixed frequency of 1 Hz, monitoring the resulting
viscoelastic moduli as a function of time and at a constant temperature of 37°C. For
peptide hydrogels, self-healing behavior was investigated by breaking them with a vortex
mixer, then they were inserted into a syringe with a 20G gauge needle and were injected
into the measuring system of the rheometer. The mechanical properties of the hydrogels
under oscillatory shear forces were characterized using the same rheometer provided with
a 35 mm diameter plate-plate geometry and rough surfaces to prevent slippage of the
samples and at a constant temperature of 37°C. To analyze the shear modulus (G) of
these hydrogels, shear force sweep tests of 0.1 to 300 Pa were carried out. In addition,
the mechanical properties of hybrid hydrogels under tensile stress were characterized
using a Discovery hybrid rheometer (DHR1, TA Instruments). The hydrogels were fixed
with the rheometer clamps and subjected to increasing axial deformations at a constant
speed of 50 um/s until the sample broke at room temperature. Then, Young's modulus
was obtained from these experiments.

Ex vivo biocompatibility

For peptide hydrogels, normal human osteoblasts were added (hOB #35, pass 8)
scattered at complete aMEM. A density of 1 million cells per culture well was chosen and
samples were grown under standard culture conditions during two different culture periods
of 12 and 38 days. At the end of each period, samples were examined after staining with
hematoxylin and eosin (HE). For hybrid hydrogels, a dispersion of fibroblasts derived from
human skin (pass 13) from healthy donors in DMEM at the bottom of culture wells was
grown at a density of 15000 cells per culture well and remained in culture for 24 h. Then,
the hydrogels were kept in contact with the cultured cells and remained in contact for
48h. Finally, the hydrogels were removed and the cells underwent a live/dead cell viability
test and a water-soluble tetrazolium salt (WST-1) test. In all cases, hydrogels without
cells at the bottom of the culture well were used as control. In addition, cells grown in
wells without contact with hydrogels were used as a positive technical control, while cells
grown in wells and incubated with Triton X-100 at 2% were used as a negative control.
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In vivo biocompatibility

First, both the biocompatibility of NP1 magnetic particles and peptide hydrogels
were evaluated in 12 BALB/c laboratory mice. The animals were deeply anesthetized
with ketamine and acepromazine, and four subcutaneous injections were made in each
mouse (one per condition studied) consisting each one of 300 ulL of (i) saline solution
(used as control), (ii) NP1 diluted in saline solution (0.1 % v/v), (iii) FF+RGD hydrogel,
and (iv) hydrogel of FF+RGD+NP1 (0.1% v/v of NP1). Six animals were sacrificed
by intraperitoneal injection of a euthanasia solution after 7 or 30 days, and the main
organs (spleen, liver, kidney, heart and lung), together with each of the four injection
areas, were histologically analyzed. As a control, a BALB/c mouse without implants
was used for each of the two follow-up periods. Similarly, in vivo biocompatibility of
hybrid hydrogels was evaluated in 6 laboratory rats. Four subcutaneous injections were
performed in each rat (one per condition studied), each consisting of 500 pL of (i) saline
solution (used as control), (ii) fibrin hydrogel, (iii) fibrin-peptide hydrogel (6:1), and (iv)
fibrin-peptide hydrogel (3:1). Three animals were slaughtered by intraperitoneal injection
of a euthanasia solution after 7 or 21 days, and major organs along with each of the four
injection areas were histologically analyzed.

0.7.2. Results and discussion

Peptide-based hydrogels characterization

As seen in Figure 9.20a, gel kinetics revealed that G’ increased abruptly over time
from the beginning of measurement and continued to increase more softly after a few
minutes, which can be attributed to rapid gel formation. As shown in Figure 9.20b, these
samples exhibited a boundary behavior between weak gels (0.1 < tan(§) < 1) and strong
gels (tan(d) < 0.1) with similar gelation kinetics among different conditions. Comparison
of viscoelastic moduli for different samples (Figure 9.20c) shows that Fmoc-FF hydrogels
exhibited the weakest response (smaller values of G’ and G" within the LVR) and the
addition of Fmoc-RGD resulted in a slight improvement, while the addition of NP1
significantly improved the strength of the hydrogels by inducing an increase of almost 7
times in G’ and G". However, the application of a magnetic field during gelation (sample
FF+RGD-+NP1+H) results in a large decrease of G’ and G” compared to samples gelled
in the absence of a magnetic field (sample FF+RGD+NP1). In addition, it was studied
whether hydrogels recover their gel characteristics after being injected through a syringe.
To this end, the hydrogels were injected directly in the rheometer measuring system and
the evolution of the viscoelastic moduli was monitored as a function of time. Figure 9.20d
shows that all conditions showed a constant increase of G' after injection, although only
the sample subjected to a magnetic field during this process achieved values of G’ of the
same order of magnitude as those before injection, probably due to the combined effect
of magnetic attraction between particles and the recovery of supramolecular interactions
between peptides. Although pre-injection values were not fully recovered, the hydrogels
showed a clear self-healing behavior.
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Figura 9.20: Representative curves of the (a) viscoelastic moduli (G’ and G") and (b) loss
tangent as a function of the gelation time of the hydrogels. (c) Average values of the storage
modulus in the LVR for the different peptide hydrogels. (d) Representative curves of G’ and G”
as a function of the self-healing time of the hydrogels after injection.

To analyze the ex vivo biocompatibility of the hydrogels, 3D cell cultures of
osteoblasts were prepared in the different experimental groups during two different culture
periods (Figure 9.21). First, it should be noted that samples without magnetic particles
were completely degraded at 38 days of cell culture and therefore could not be evaluated
at this culture time. Visualization with HE staining revealed a statistically significant
increase in the number of cells between day 12 and day 38. In both temporal conditions,
the addition of RGD and/or NP1 seemed to have a positive effect on cell survival or
proliferation. This positive effect of RGD in cell cultures is not surprising, as it is known
to be a promoter of cell adhesion [220, 236]. With respect to the role of NP1, and
according to our previous results, several previous studies concluded that when magnetic
particles are added to polymeric supports for tissue engineering applications, adhesion,
proliferation and differentiation of cells in vitro is stimulated and even bone formations in
vivo [56,57,237]. In this work, differences between cell proliferation in different samples
correlate well with differences in mechanical properties, i.e., stronger hydrogels (greater
G’) showed a higher number of live cells in a given cell culture period. This result is not
unexpected, given that cells are sensitive to the mechanical properties of the environment
around them. In fact, adequate mechanical properties are often considered an essential
feature for the biocompatibility of biomaterials [238].
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Figura 9.21: Hematoxylin and eosin staining. Bright pink dots represent cells. Pale pink areas
are hydrogels that do not contain magnetic nanoparticles (NP1). Hydrogels containing NP1
are mostly dark in color. NP1: hydrogels containing NP1; No NP1: hydrogels without NP1. It
should be noted that hydrogels that do not contain NP1 were completely degraded at 38 days of
cell culture, which made histochemical analysis impossible. The photographs are representative
images of each experimental condition. The data in the graphs represent the average values +
the standard errors of the cell count of four different cross sections of a single hydrogel.
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Regarding the in vivo biocompatibility, the mice that received implants did not show
detectable signs of systemic alterations determined by hematological tests. In addition,
histological methods showed that the implants were not associated with significant
structural alterations in any organ after 1 week and 1 month (Figure 9.22a). None
of the organs showed microscopic signs of magnetic particle migration or detectable
alterations. These results suggest that the particles and the different hydrogels analyzed
here were safe for the host animal and were not associated with any systemic side
effects. In addition, implant sites were analyzed for local effects of each injected
condition. As found in hematological and histological studies of organs, the results
confirmed the biocompatibility of particles and hydrogels, as well as that none of the
injected animals showed histological signs of inflammation, infection, necrosis, bleeding
or tumorigenesis one week and one month after injection (Figure 9.22b). It should also
be noted that no signs of NP1 corrosion were observed in any of the implants. The
implant areas in which NP1 was injected dispersed in saline showed a thin subcutaneous
layer consisting of NP1 that occupied a relatively large area of subcutaneous tissue,
although no particles were observed in other neighboring structures. Interestingly, after
a month, NP1 was encapsulated by dense connective tissue. In FF+RGD hydrogel
implants, injected materials were detectable at the implant site, where they formed a
homogeneous fibrillary structure restricted to the injection site in subcutaneous tissue
after one week. However, the hydrogel was completely reabsorbed and was not detected in
the samples examined after one month. When FF4+RGD+NP1 hydrogels were implanted
subcutaneously, it was found that the particles remained concentrated in the injection site
after a week and did not disperse to neighbouring tissues. The findings after a month were
very similar, although it was found that the host cells could encapsulate the implanted
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material subcutaneously and migrate within the material. Finally, as seen in Figure 9.22c,
both magnetic and non-magnetic hydrogels maintain their homogeneity after injection,
without appreciable signs of phase separation. In addition, the application of a non-
contact magnetic field allows the controlled displacement of magnetic hydrogels through
a maze without phase separation, a property that is potentially useful in biomedical
applications [74,209-211].

A B

Spleen Liver Kidney Heart Lung

Control
Serum Serum+NP1 FF+RGD FF+RGD+NP1

1 week

1 month

Figura 9.22: Histological analysis with hematoxylin and eosin staining of (a) five main organs
in mice (spleen, liver, kidney, heart and lung) and (b) the implant area, one week and one
month after injection in vivo. Each animal in the one-week and one-month groups was injected
with NP1 dispersed in saline solution (serum+NP1), a hydrogel of FF+RGD and a hydrogel of
FF+RGD+NP1 in different regions of the dorsal area, while controls were non-injected native
mice. Scale bar, 200 um. The photographs are representative images of each experimental
condition. (c) Injection test. Image of a magnetic hydrogel formed in an Eppendorf tube before
and after vortex breakage. Below is the magnetic hydrogel injected and driven through a maze
with a magnet.
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Characterization of the hybrid fibrin-peptide hydrogels

First, SEM images of fibrin and fibrin-peptide hydrogels (Figure 9.23a,b) showed a
porous three-dimensional network formed by fibres. Both hydrogels, with and without
peptides in their composition, showed a very similar internal structure and fibre
morphology, indicating that peptides were well integrated into fibrin fibers. However,
an increase in porosity was observed when peptides were included in the composition
of hydrogels. Thus, it can be clearly observed that in Figure 9.23a a higher density of
fibers appeared, compared to the network of Figure 9.23b. Thus, in Figure 9.23c-e,
it can be observed that fibrin-peptide hydrogels had a better consistency than fibrin
hydrogels. This is related to SEM microscopy images, as the higher porosity given by the
presence of peptides can cause hydrogels to retain more liquid and show greater mass,
better consistency and higher resistance to an external force. This may be due to the
polyanionic character of Fmoc-FF peptides, which at physiological pH may be partially
ionized. Electronic repulsion can be responsible for increased porosity in these gels and
increased water retention.

Figura 9.23: Representative SEM images of a hydrogel of (a) fibrin and (b) fibrin+FF4+RGD
(6:1). Macroscopic appearance of a freshly prepared hydrogel of (c) fibrin, (d) fibrin+FF (6:1),
and (e) fibrin+FF (3:1).

Then, the evolution of the viscoelastic moduli was followed as a function of time to
study the gelation kinetics of the hydrogels. The loss tangent curves showed that the
complete gelation of fibrin hydrogels was faster compared to those containing peptides
in their composition. However, fibrin hydrogels had final values of tan(d) ~ 0.1, while
fibrin-peptide hydrogels had values of tan(d) < 0.1, which corresponds to a typical
behavior of strong gels compared to those of fibrin (Figure 9.24a). While fresh hydrogels
(freshly prepared, without nanostructuring) showed small differences in their mean values
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of the storage modulus (G') within the linear viscoelastic region (LVR), after plastic
compression, nanostructured hydrogels containing peptides in their formulation reached
G’ values of an order of magnitude greater than those of fibrin (Figure 9.24b). In addition,
the shear modulus (G) of these hydrogels ranges from 0.13 kPa for nanostructured fibrin
hydrogels to 16 kPa for peptide-containing hydrogels, that is, the inclusion of peptides in
the formulation improved the shear modulus of nanostructured hydrogels in two orders of
magnitude (Figure 9.24c). Likewise, Figure 9.24d shows how Young's modulus decreased
when peptides were included for fresh hydrogels, while higher and more similar values were
obtained after nanostructuring. It should be noted that high values of E &~ 100 kPa were
obtained for fibrin+FF hybrid hydrogels at a proportion (6:1) and even higher for those
that include Fmoc-RGD in that proportion.
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Figura 9.24: (a) Loss tangent as a function of the gelation time of the different hydrogels.
Mean values of the (b) storage modulus (G") within the LVR and (c) shear modulus (G) for the
different nanostructured hydrogels. (d) Young's modulus (E) for the different hydrogels before
and after nanostructuring.

With regards to ex vivo biocompatibility, from the Live/Dead analysis it became
clear that the inclusion of Fmoc-RGD in the formulation of fibrin-peptide hybrid hydrogels
resulted in a large increase in the number of live cells (Figure 9.25a,b), compared to those
hybrid hydrogels containing only the peptide Fmoc-FF in their composition. In fact, the
addition of Fmoc-FF (without Fmoc-RGD) resulted in a reduction in the number of live
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cells compared to positive control cell cultures and those in contact with fibrin hydrogels.
Regarding the role of peptides, the best results were obtained for those hydrogels in
which the peptides were in a small proportion (6:1) with respect to fibrin. In addition, the
WST-1 tests (Figure 9.25¢) show that there were no statistical significant differences
between fibrin hydrogels and fibrin-peptide hydrogels (6:1) containing Fmoc-RGD. In
contrast, fibrin-peptide hydrogels (6:1) without Fmoc-RGD and fibrin-peptide hydrogels
in proportion (3:1) significantly reduced cell viability. Even so, the inclusion of Fmoc-RGD
improved cell viability in the two studied proportions of hybrid hydrogels, compared with
those gels that included only the Fmoc-FF peptide. Therefore, the inclusion of a small
amount of peptides in the formulation of hybrid hydrogels created a good environment for
cell viability and a great enhancement in their mechanical properties, which is considered
essential for a potential use in biomedical applications [238].

Finally, to determine the in vivo biocompatibility of the hybrid hydrogels, the different
conditions studied were injected subcutaneously into laboratory rats. The different
precursor mixtures were found to be capable of gelling once injected into petri dishes as
a test. After a few hours from their injection through the syringe, all conditions formed
gels in the petri dishes where they were injected. The implanted animals showed no
detectable signs of systemic alterations determined by hematological tests. In addition,
both the main organs and the implant areas, were analyzed to look for local effects of each
injected condition. In no case were found traces of hydrogels injected into the implant
areas, which degraded over time. Therefore, these preliminary results suggest that the
different hydrogels analyzed were safe for the host animal and were not associated with
any systemic side effects.
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Figura 9.25: (a) Microscopy images of cells in Live/Dead tests. Scale bar 200 um. Statistical
analysis of (b) the number of live cells in the Live/Dead assays and (c) the WST-1 assays.
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0.8. Conclusions

The main goal of this work was the preparation of injectable magnetic hydrogels,
based on short-chain peptides and/or polymers, having a microstructure and mechanical
properties suitable for their use in both, technological and biomedical applications as
extracellular matrices for regenerative medicine and tissue engineering. To this end, a
broad spectrum of peptide and polymeric magnetic hydrogels was synthesized, the effect
of the inclusion of different types of magnetic particles with different functionizations was
analyzed, the internal structure of the hydrogels was modified by changing the nature of
the fibres and their arrangement, and the resulting mechanical properties were studied.
This thesis has been divided into three parts, of which:

The first part of the thesis consisted of the functionalization of iron particles for their
later use as a magnetic phase in alginate and peptide hydrogels. The main conclusions
of this first part of the thesis are the following:

1. It was possible to modify the surface of micron and nanosized iron particles by
introducing different functionizations on its surface, ranging from amine to phenyl
groups.

2. It was possible to enhance the macroscopic (integrity) and mechanical (viscoelastic
moduli) properties of alginate hydrogels by polymer interactions with the
functionalized surface of iron microparticles, especially those with amine groups.

3. Due to the attractive interaction between the carboxyl groups of the peptide
Fmoc-FF and the protonated amine groups of the particles coated with APTES,
supramolecular peptide hydrogels with better mechanical properties than those in
which PEG particles are functionalized could be obtained.

4. The functionalization of the particles’ surface is crucial in determining the toxicity
of the particles, which in turn influences the subsequent biocompatibility of the
magnetic hydrogels for their use in biomedical applications.

5. The lack of an adequate chemical functionalization limits the interaction
between the magnetic particles and the hydrogel fibres. Therefore, the correct
functionalization of the particles can be used for the modulation of the final
properties of the resulting magnetic hydrogels.

In the second part of the thesis magnetic alginate-based hydrogels have been studied.
To this end, the work was divided into three sections: (i) isotropic alginate hydrogels (with
a homogeneous dispersion of the magnetic phase), (ii) anisotropic alginate hydrogels
(with an internal structure of the network and/or the magnetic phase), (iii) biomedical
and technological applications of magnetic alginate hydrogels. The main conclusions
drawn from this second part of the thesis are as follows:

1. It was possible to produce macroscopically homogeneous magnetic alginate
hydrogels containing a volume fraction of micronsized iron particles up to 0.33
by a two-step protocol.
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2. The experimental results showed a great enhancement of the viscoelastic moduli
with the concentration of magnetic particles.

3. It has been shown that the behaviour of dependence of the viscoelastic moduli with
the particle concentration is due to the formation of particle aggregates, whose
volume is greater than the total volume of individual particles, finding an empirical
equation that fits this dependence.

4. Anintense increase in viscoelastic moduli with the intensity of the applied magnetic
field has been found, especially for high magnetic particle volume fractions. It has
been discovered that the aggregates of particles formed in the preparation stage
of isotropic alginate hydrogels may be behind this effect.

5. Anisotropic alginate hydrogels were prepared following two different procedures:
(i) controlled partial dehydration processes; (ii) application of external magnetic
fields. Two processes of partial dehydration controlled by efforts to create the
desired anisotropy were investigated, characterized by the type of effort applied
during dehydration: tensile stress or compressive stress.

6. Partial dehydration processes resulted in appreciable changes in the arrangement
of polymers at the microscopic level that correlate with changes in the mechanical
properties of the hydrogels.

7. The mechanical properties of hydrogels were influenced not only by the loss of
water and the final concentration of the polymer, but also by the dehydration
protocol, which seemed to induce the formation of new stable bonds between the
polymer fibres as a result of the dehydration under stress.

8. Anisotropy can be easily achieved in magnetic hydrogels by applying an external
magnetic field, creating microscopically aligned particle structures, and thus
avoiding the problems arising from the partial dehydration of the hydrogels in
terms of possible loss of porosity.

9. It is possible to prepare isotropic actuators based on cross- and worm-shaped
alginate hydrogels, whose magnetic parts were progressively flexed at higher angles
as the applied magnetic field strength increased. It is possible to obtain a better
bending response for cross-shaped hydrogels by increasing the concentration of
particles.

10. The alignment of the magnetic particles in chain-like structures, and the
anisotropy generated in the resulting hydrogels, allowed obtaining different complex
movements, which is an advantage for the application of these materials as
soft magnetic actuators. An appropriate combination of the morphology of the
hydrogels with the disposition of the particles was crucial to obtain complex
movements.

11. It is possible to inject magnetic alginate hydrogels by adapting the preparation

protocol, which gives these materials the capacity to be implemented in vivo.

The third part of the thesis is devoted to the study of hydrogels based on short-
chain peptides. To do this, a thorough analysis of the process of formation of these
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hydrogels has been carried out through the coagregation of the peptides. Subsequently,
peptide-based hydrogels have been developed for use in biomedical applications. The
main conclusions of this third part of the thesis are the following:

1. The co-assembling behavior of Fmoc-FF in water and at room temperature was
evaluated, in the presence of different dipeptides with Fmoc- and Nap-groups.
These peptides had a strong tendency to interact with each other in solution at
high pH to form hybrid intermediate states that were responsible for the final
composition of the fibres.

2. The partial replacement of Fmoc-FF by other dipeptides resulted in a strong
enhancement of their storage modulus.

3. The ratio between both monomers determines the self-assembly kinetics and the
arrangement of both monomers within the copolymer. The great tendency of
these dipeptides to form co-assemblages opens the path to develop a variety of
supramolecular copolymers that have different characteristics and gels that also
have novel properties, expanding the scope and interest of these soft materials.

4. The inclusion of magnetic particles in the supramolecular matrix significantly
increased the strength and stability of peptide hydrogels and, at the same time,
improved the injectability properties through a process of shear-thinning and self-
healing.

5. These peptide hydrogels were tested as scaffolds for 3D growth of osteoblasts
and the results showed that they not only promoted cell growth, but also did not
degrade after 30 days of culture.

6. The injectability of the peptide hydrogels was evaluated in vivo by subcutaneous
injections in mice. These hydrogels remained localized in the injection area without
degrading until one month after administration. During this time, hydrogels
produced no toxicity and promoted cell growth and cell migration through the
hydrogel matrix.

7. The ability of magnetic peptide hydrogels to be controlled in response to non-
contact magnetic forces was evaluated, making them potential candidates for
trapping and administering sensitive loads, such as cells, with a minimally invasive
route of administration.

8. The mixture of fibrin and peptides for the creation of hybrid hydrogels significantly
enhanced the internal structure and mechanical properties of fibrin hydrogels or
other mixtures previously studied as fibrin-agarose.

9. An adequate ratio between fibrin and peptides leaded to adequate cell viability and
proliferation for use in tissue engineering. In addition, it was possible to inject a
precursor mixture of these hydrogels that gelled in the implant area. The hydrogels
degraded in less than a week without producing toxicity.
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