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Resumen

El presente trabajo se desarrollé sobre la modificacion superficial de peliculas de hule de
silicona a través del injerto de N-vinilcaprolactama y 4-vinilpiridina en uno o dos pasos,
mediante el uso de la técnica de injerto por radiacién ionizante. Esto con la finalidad de
obtener un material modificado con cierto caracter hidrofilico y capacidad de respuesta
tanto al pH como la temperatura. Para la sintesis de los copolimeros de injerto, se
estudiaron los efectos de concentracion de monémero y la dosis aplicada. Los materiales
obtenidos fueron caracterizados mediante diversas técnicas tales como: FTIR-ATR, SEM,
3C-RMN, DSC, TGA. Las peliculas modificadas (SR-g-NVCL, SR-g-4VP, SR-g-
(NVCL/4VP) y (SR-g-4VP)-g-NVCL) mostraron un notable carécter hidrofilico gracias a la
presencia de las cadenas injertadas. Los copolimeros de injerto presentaron un tiempo de
hinchamiento limite de aproximadamente 24 horas. El grado de mojabilidad de los
materiales fue analizado mediante la determinacion del angulo de contacto; el pH critico y
su respuesta a la temperatura (LCST) fueron ligeramente diferentes a los esperados. Los
resultados obtenidos mediante TGA y el modulo de Young, confirmaron la obtencién de
un material hibrido, pues este conservé propiedades del hule de silicona y mostré las

propiedades de las cadenas injertadas de 4-VP y NVCL.

Gracias a los grupos funcionales injertados en las peliculas, estas adquirieron la
capacidad de cargar diclofenaco sodico y fosfomicina sodica de forma exitosa;
adicionalmente, las peliculas modificadas mostraron capacidad para inmovilizar lisozima.
El diclofenaco hospedado en las peliculas de SR-g-(NVCL/4VP) mostraron actividad
bacteriostatica contra E. coli; por otro lado, la enzima inmovilizada mostr6é actividad
catalitica contra M. lysodeikticus. Las peliculas de SR-g-NVCL, SR-g-4VP, SR-g-
(NVCL/4AVP) y (SR-g-4VP)-g-NVCL mostraron buena biocompatibilidad celular en
presencia de células embrionarias de ratobn BALB/3T3, después de 24 y 48 horas de

exposicion.



Abstract

The present work was about the surface modification of silicone rubber films through the
grafting of N-vinylcaprolactam and 4-vinylpyridine in one or two steps, by means of the
grafting-radiation technique. This is, to obtain a modified material with a hydrophilic
character and responsiveness to both pH and temperature. For the synthesis of the graft
copolymers, the effects of monomer concentration and the applied dose were studied. The
materials obtained were characterized by several techniques such as: FTIR-ATR, SEM,
¥C-NMR, DSC, TGA. The modified films (SR-g-NVCL, SR-g-4VP, SR-g-(NVCL/4VP) and
(SR-g-4VP) -g-NVCL) showed a remarkable hydrophilic character thanks to the presence
of the chains grafted. The graft copolymers showed a limit swelling time of approximately
24 hours. The degree of wettability of the materials was analyzed by determining the
contact angle; the critical pH and their response to temperature (LCST) were slightly
different from those expected. The results obtained by TGA and the Young's modulus
confirmed the obtaining of a hybrid material, since it retained properties of silicone rubber
and showed the properties of the grafted chains of 4-VP and NVCL.

Thanks to the functional groups present on the polymeric grafted chains onto the films,
these acquired the ability to successfully load diclofenac sodium and fosfomycin sodium;
additionally, the modified films showed ability to immobilize lysozyme. The diclofenac
hosted in the SR-g- films (NVCL/4VP) showed bacteriostatic activity against E. coli. On the
other hand, the immobilized enzyme showed catalytic activity against M. lysodeikticus. The
flms of SR-g-NVCL, SR-g-4VP, SR-g- (NVCL/4VP) and (SR-g-4VP)-g-NVCL showed
good cellular biocompatibility in the presence of BALB/3T3 mouse embryonic cells, after

24 and 48 hours of exposure.
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Capitulo 1

Introducciodn

La importancia de los polimeros para la manufactura de dispositivos médicos es tan
elevada que en los recientes afios ha surgido un reciente interés por sintetizar novedosos
biomateriales 0 mejorar las propiedades de los polimeros existentes con la finalidad de
optimizar su desempefio y mejorar su biocompatibilidad con el cuerpo humano y los

tejidos del mismo.

La modificacion superficial de polimeros de uso biomédico con grupos hidrofilicos tiene
como finalidad el mejoramiento de su biocompatibilidad, ya que se sabe que los polimeros
con caracter hidrofébico generalmente no son bien recibidos por el cuerpo humano
causando su rechazo, ademas pueden provocar efectos tales como enrojecimiento,
inflamacién en la zona de implante o en el peor de los casos debido a su naturaleza
hidrofébica, ser propensos a la adhesion bacteriana, fenémeno que provoca infecciones y
graves complicaciones de salud al paciente en cuestién. El alcance de la funcionalizacion
superficial de los polimeros no queda reducida solo al mejoramiento de la hidrofilicidad, si
no que estos pueden ser utilizados como sistemas de transportadores de farmacos,
principalmente de agentes antiinflamatorios y antibidticos o biocidas; por lo que
representarian una potencial solucion a la problemética de los efectos secundarios antes

mencionados que provoca el implante de un material polimérico en el tejido vivo.

La sintesis de materiales poliméricos como agentes transportadores de farmacos busca el
aprovechamiento de las propiedades mecéanicas del polimero matricial y las propiedades

hidrofilicas de las especies quimicas injertadas.

La modificacibn de materiales poliméricos convencionales adquiere mayor relevancia
cuando se habla de temas de gran interés cientifico tales como la resistencia bacteriana,
que de acuerdo a muchos expertos, esta es causada por la exposicion innecesaria de la
flora bacteriana a los antibioticos durante el tratamiento de alguna infeccion mediante una

administracion inadecuada del biocida. Mientras que la mayor parte de la comunidad



cientifica enfoca sus esfuerzos en la buUsqueda y sintesis de nuevos agentes
antimicrobianos para combatir la resistencia bacteriana, una parte de dicha comunidad
cree que un avance a la solucién de esta problematica que claramente la estan ganando
los microorganismos, esta en la  optimizacion de los antibiéticos mediante la

vectorizacion, es decir, la administracién del principio activo en la zona requerida.

La funcionalizacién superficial de un polimero con cierto grupos funcionales tales como:
amidas, aminas, éteres, esteres, etc. le puede conferir sensibilidad a las variaciones de
ciertos estimulos externos como: temperatura, pH, fuerza idnica, campo eléctrico o
magnético, luz de ciertas longitudes de onda, entre otras. A los polimeros que presentan
esta caracteristica se les considera materiales inteligentes o polimeros estimulo-
sensibles, el cambio de sus propiedades fisicos quimicas al variar las condiciones del
medio que los rodea, los pone en la mira de la comunidad cientifica. La respuesta no
lineal y reversible que presenta un polimero frente al cambio del medio que los rodea
puede ser aprovechada para hospedar, transportar y liberar farmacos de forma controlada
y en un sitio preestablecido; cabe destacar que también es posible inmovilizar ciertas

enzimas en este tipo de materiales funcionalizados.

La forma en que este tipo de materiales poliméricos presentan la capacidad de incorporar
farmacos entre sus cadenas es a través de puentes de hidrégeno, interacciones ionicas
y/o de van der Waals (electrostéticas); interacciones considerada “débiles”, pero debido a
la naturaleza cooperativa de este tipo de interacciones y a la cantidad elevada de grupos
hidrofilicos presentes en las cadenas poliméricas es como la carga de un farmaco es

posible.

Existen varios métodos ya sea quimicos o fisicos que pueden ser utilizados para la
funcionalizacion superficial de un polimero, que incluyen iniciadores quimicos o
radiaciones ionizantes como: rayos X, rayos beta, gamma o en su caso, haces de

electrones acelerados.



Capitulo 2

OBJETIVOS

>

Sintetizar una serie de nuevos biomateriales poliméricos para inmovilizacion de
enzimas y liberacion controlada de farmacos, mediante la técnica de injerto por
radiacién ionizante y su aplicacién en la liberacion controlada de farmacos.
Estudiar el comportamiento térmico de los copolimeros de injerto mediante
calorimetria diferencial de barrido (DSC) y andlisis termogravimétrico (TGA).
Caracterizar estructuralmente los materiales injertados mediante espectroscopia
infrarrojo (FTIR-ATR), espectroscopia Raman y Resonancia magnética nuclear de
carbono 13 (**C-RMN CP-MAS).

Analizar su superficie mediante microscopia electrénica de barrido (SEM), vy
estudiar su composiciébn mediante espectroscopia dispersiva de energia de rayos
(SEM-EDX).

Estudiar el caracter hidrofilico de los copolimeros de injerto obtenidos asi como el
grado de humectabilidad (angulo de contacto) de dichos materiales.

Estudiar su comportamiento a variaciones de pH y/o temperatura.

Estudiar el efecto del comondmero (4-vinilpiridina) en la temperatura de respuesta
(LCST) de la NVCL injertada.

Estudiar la cinética de carga y liberacion de los farmacos hospedados en los
copolimeros de injerto, asi también con la enzima inmovilizada en los mismos.

Estudiar la citotoxicidad de los biomateriales sintetizados.



Capitulo 3

Generalidades

Un polimero es un compuesto macromolecular de peso molecular muy elevado
constituido por unidades repetitivas llamadas mondémero; puede ser de origen natural,
semisintético o sintético. A diferencia de los naturales, los polimeros sintéticos son
creados por el ingenio y habilidad del hombre como son el policloruro de polivinilo (PVC),
nylon, polietileno, siliconas, poliésteres, entre muchos otros. Los polimeros son
estructuras flexibles debido a que sus enlaces tienen rotacion interna, lo que le confiere a
la estructura un alto numero de grados de libertad de rotacion. Los materiales poliméricos
pueden clasificarse de acuerdo a su composicién; asi los polimeros constituidos de una
misma unidad repetitiva a lo largo de la cadena se conocen como homopolimeros y los
que estan constituidos por dos o0 méas unidades repetitivas (mondmeros) se conocen como
copolimeros. Por otra parte, cuando a un polimero ya definido se le agrega una
ramificacion (insercién) mediante la adicién secuencial de monémeros a través de enlaces

covalentes, al nuevo material se le conoce como copolimero de injerto.

3.1 Biomateriales

Desde hace varias décadas los polimeros de uso biolégico o biomateriales han sido de
gran importancia para el hombre debido a que se les ha utilizado en un incontable nimero
de tratamientos médicos con la finalidad de reemplazar o restaurar alguna funcién dentro
del cuerpo humano. Los polimeros de origen sintético y semisintético han sido utilizados
para la elaboracién de dispositivos médicos; esto se debe a sus bajos costos de
produccion y su versatilidad en la elaboracion de diversas formas y moldes. Polimeros
tales como silicona, polipropileno (PP), polietileno (PE), PVC, poliuretanos (PU’s), son
algunos ejemplos de materiales poliméricos que han alcanzado una enorme importancia
en el campo de la medicina, gracias a su presencia en un sin niumero de dispositivos

médicos debido a sus propiedades mecéanicas, térmicas, fisicas y quimicas®. No obstante,



en afios mas recientes se ha descubierto que este tipo de materiales presentan un serio
inconveniente debido a su naturaleza hidrofébica, que es el de la contaminacion
bacteriana; lo cual hizo voltear la mirada de los cientificos hacia los polimeros naturales,
ya que estos presentan una alta compatibilidad con el organismo vivo debido a su
hidrofilicidad, es por ello que son ampliamente utilizados en formulaciones farmacéuticas.
Sin embargo, los polimeros naturales no son muy aplicables en el area de los implantes
médicos debido a sus pobres propiedades mecéanicas, lo cual ha dado origen al estudio
de la modificacion superficial de los polimeros sintéticos.

Son varios los factores que determinan las propiedades y desempefio de un biomaterial,
entre los que destacan su composicion, hidrofilicidad, biocompatibilidad, propiedades
mecanicas, biodegradabilidad, estabilidad, entre otros. Estas propiedades son las que

definiran cudl o cuales seran las aplicaciones biomédicas de un polimero.
3.1.1 Infecciones relacionadas con dispositivos médicos

Una biopelicula consiste en la agrupacién de miles o millones de microorganismos
alrededor de cierto punto (Figura 1), esta poblacibn se mantiene en constante
comunicacion y su reagrupacién es tal que los antibiticos pierden su efectividad
antimicrobiana?, gracias a que estos forman una barrera de exopolisacéaridos, proteinas y
otro compuestos de la matriz extracelular (MEC) capaz de evitar la penetracién del agente
biocida® *. Por lo tanto, la formaciéon de una biopelicula funciona como mecanismo de
defensa que las bacterias promueven al estar en una comunidad organizada®. Algunas de
las bacterias que tienen mayor presencia en los implantes polimericos son
Staphylococcus epidermidis, Staphylococcus aureus y Escherichia coli®. La formacion de
biopeliculas asociadas a implantes poliméricos representa un serio problema a nivel
mundial’, debido a que estas organizaciones bacterianas acentian aun mas la
problemética de la multirresistencia®. Se sabe que las biopeliculas son 1000 veces méas
resistentes a los antibiéticos que las bacterias no asociadas, por lo que su erradicacion
constituye un enorme reto durante un tratamiento médico en el que la vida del paciente se
encuentra en constante riesgo®. La apuesta mas coman en estos casos es el aumento de
la dosis del antibidtico aplicado; dicha accién puede ocasionar dafio hepatico u otros
efectos indeseables al paciente. Se sabe que implantes tales como catéteres urinarios
tienen un riesgo del 100% de contaminarse, y que un alto porcentaje de estas infecciones
no tendran un final deseable'®. Sin embargo, no son los Gnicos, otro tipo de implantes

poliméricos presentan alta probabilidad de contaminarse debido a su caracter
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hidrofébico™; ya que esta caracteristica favorece la adhesion bacteriana. Por lo tanto, una
forma de erradicar esta cuestion, es modificar la hidrofobicidad de los materiales que
constituyen los implantes médicos de origen polimérico con la finalidad de disminuir su

hidrofobicidad a través de la insercion de grupos hidrofilicos™® 3.

Figura 1. Contaminacion de un polimero y el proceso de formacion de una biopelicula.

3.1.2 Modificacion superficial de polimeros

El criterio inicial de seleccion de materiales para la elaboracién de implantes poliméricos
se llevo a cabo de manera pragmatica, se tomaron en cuenta varios criterios tales como
resistencia a la degradacién, costos, maleabilidad, flexibilidad y otras propiedades fisico
guimicas. Con el paso del tiempo y el afan por tratar de resolver problemas de enorme
importancia biomédica es como la comunidad cientifica se empezd a cuestionar e
investigar méas a fondo el papel que juegan los implantes poliméricos en los casos de
infecciones hospitalarias. Esto origind una nueva area de investigacion que se dedicaria a
la sintesis de nuevos biomateriales o el mejoramiento de los ya existentes a través de

alguna modificacion de sus propiedades originales.

La superficie de un dispositivo medico es de gran importancia ya que es esta la que entra
en contacto con la sangre, fluidos, proteinas, etc. y la causante de inflamacion en el tejido
vivo cuando ésta es hidréfoba’* *°. La modificacion superficial de polimeros utilizados
ampliamente para la elaboracion de dispositivos médicos, surgié como una alternativa
bastante interesante. La idea de esta estrategia estd en la disminucién de la
hidrofobicidad de la superficie polimérica mediante la adicién de grupos hidrofilicos sin
perder las propiedades mecanicas del material inicial. Ademas, es sabido que las
superficies hidrofilicas presentan mejor biocompatibilidad con el tejido vivo, es decir,



tienen mejor aceptacion por el cuerpo y ho muestran toxicidad. La modificacion superficial
mediante la formacién de nuevos enlaces covalentes es la mas utilizada debido a que
este tipo de enlaces presenta mayor estabilidad y resistencia a la degradacién por

temperatura, disolventes, acidos, etc'®.

La funcionalizacién es una herramienta muy Gtil para introducir grupos funcionales de gran
interés tales como aminas, acidos carboxilicos, epéxidos, hidroxilos, esteres, éteres, entre
otros. Esta metodologia va mas alla del simple mejoramiento hidrofilico del material; ya
gue una superficie que ha sido modificada puede tener la capacidad de hospedar ciertos

farmacos a través de interacciones débiles o por simple difusion®” *2.

Reaccién de
injerto

Figura 2. Modificacion superficial de un polimero.

3.1.3 Polimeros como acarreadores de farmacos

Han sido publicados cientos de trabajos relacionados sobre polimeros de injerto y su
potencial aplicaciébn como agentes transportadores de farmacos; asi como también para
inmovilizacion de enzimas o como andamios celulares™. La utilizacién de polimeros como
agentes transportadores de farmacos es muy interesante ya que ademas de transportar y
liberar el farmaco en un sitio especifico, brinda proteccién al farmaco; aumenta la
biodisponibilidad®®, disminuye la citotoxicidad de ciertos agentes anticancerigenos al
fungir como envoltura. Por si fuera poco, ayuda a disminuir las cantidades de antibi6tico
administrados por via oral o intravenosa®, ayudando a mitigar la multirresistencia
bacteriana en el caso de un transporte eficaz del farmaco, evita la exposicion innecesaria
de otras bacterias al antibi6tico tal y como ocurre con los métodos de administracion

tradicionales?.

Hay un ndmero elevado de moléculas que podrian ser utilizadas para funcionalizar un
polimero y hacerlo posible transportador de farmacos, polietilenglicol (PEG) por ejemplo,

ha sido empleado para transportar camptotecina, acido aspartico y recubrir paclitaxel. La



poli(N-vinilcaprolactama) (PNVCL) es un polimero biocompatible y han sido publicados
una serie de copolimeros con &cido acrilico (AAc), éacido metacrilico®, N,N-
dimetilaminoetiimetacrilato (DMAEMA), metil metacrilato (MMA), glicidil metacrilato
(GMA), polietilenglicol metacrilato (PEGMA), entre otros**; mismos que han mostrado alta
efectividad en el transporte de streptomicina®, camptotecina®®, doxorubicina®®, inmovilizar
enzimas®’, proteger de la degradacion metabdlica a 5-fluorouracilo®® propranolol®®.

La forma en que el farmaco puede hospedarse entre la cadenas de un polimero es a
través de interacciones débiles tales como las de van der Waals, puentes de hidrégeno,
interacciones iénicas y electrostaticas (Figura 3); es por ello que es importante que

existan grupos hidrofilicos en la superficie del biomaterial®.
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Figura 3. Interacciones entre un farmaco y las cadenas injertadas en una matriz polimérica.

La vectorizacion nos ayuda tener una liberacién selectiva de principios activos en un sitio
localizado, lo cual aumenta la eficacia del farmaco y minimiza los efectos secundarios. La
liberacion de farmacos a través de polimeros injertados es generalmente del tipo matricial,

ya que el principio activo se encuentra disperso en la matriz polimérica®* 3.
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Figura 4. Liberacion de un farmaco a partir de un sistema matricial termo-sensible.

3.1.4 Diclofenaco sédico

Es un antiinflamatorio no esteroideo (AINE) derivado del &cido fenilacético, soluble en
agua, metanol y en etanol. Se une en un 99 % a proteinas plasmaticas. Tiene una masa
molecular de 318.14 g/mol y su absorcibn méaxima en el espectro UV-vis es a 283 nm
(Figura 5). Se utiliza principalmente via oral y via topica para el alivio del dolor y la
inflamacién en trastornos osteomusculares y articulares. Entre algunos de los efectos no
deseados se encuentran la formacién de ulceras debido a su ingesta oral asi como
irritacion estomacal. Estudios realizados en los Ultimos afios han demostrado su actividad
bacteriostatica contra un nimero importante de agentes infecciosos como son bacterias y
hongos a concentraciones cercanas a las utilizadas para su actividad anti inflamatoria y

presenta actividad bactericida a concentraciones por encima de los 100 mg/mL3? 3334,
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Figura 5. Estructura de diclofenaco sédico.

3.1.5 Fosfomicina sédica

El acido (-)-(1R,2S)-(1,2-epoxi propil) fosfénico conocido comercialmente como
fosfomicina, es un antibiotico originalmente aislado de Strptomyces spp. Este compuesto

es un antimicrobiano de amplio espectro, es decir, presenta actividad contra bacterias



Gram positivas y Gram negativas®; por lo que ha sido utilizado en tratamiento de diversas

infecciones relacionadas al tracto urinario®®.

Presenta una eficacia relativamente alta en el tratamiento de este tipo de infecciones,
incluso a las que presentan resistencia a los farmacos. La molécula de la fosfomicina es
sencilla comparada con los demas antibiéticos, teniendo un masa molecular de 182.1
g/mol (Figura 6). Su estructura consta de un anillo epdxido, misma que le confiere su
actividad antibacteriana. EI mecanismo de accién de este farmaco es a través de la
inhibicion de la sintesis de la pared bacteriana al prevenir la sintesis de los
peptidoglicanos que constituyen la misma. Ademas, debido a que en algunas terapias se
requiere de una administracion Unica o una sola toma al dia, la fosfomicina sodica se
convierte en una alternativa eficaz, eficiente e ideal para el tratamiento de infecciones

bacterianas®’.
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Figura 6. Estructura de Fosfomicina disodica (FOS).

3.2 Polimeros estimulo-sensibles

Los polimeros estimulo-sensibles son un tipo de materiales poliméricos que pueden
presentar una cierta respuesta ante ligeras variaciones de un estimulo externo, pueden
presentar una respuesta Unica o pueden ser combinados para generar dos 0 mas
mecanismos de respuesta en un mismo sistema. Un ejemplo de este tipo de sistemas
son los polimeros termo-sensibles, los cuales presentan hinchamiento o colapso respecto
a los cambios de temperatura, segun sea el caso. Sin embargo, a este se le puede
adicionar un polimero pH-sensible, esta combinacién da un material con una respuesta

dual, es decir, tendra sensibilidad tanto a cambios de pH como a temperatura.

Este tipo de polimeros han despertado gran interés dentro de la comunidad cientifica
debido al cambio de comportamiento que presentan al estar expuestos a factores

externos como son: temperatura y pH, lo que los hace muy llamativos para potenciales
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aplicaciones biomédicas. Es importante mencionar que también hay otros polimeros que
pueden presentar una respuesta a factores tales como: campo magnético, fuerza idnica,
luz, entre otros®® *°; sin embargo, los que responden a pH y/o temperatura son los que
estan siendo estudiados de forma intensa. Sin lugar a duda, los polimero termo y pH-
sensibles se encuentran en el “top” de la investigacién de biomateriales, esto se debe a
gue hay una firme creencia de que sus propiedades y conductas pueden ser
aprovechados en el campo de la medicina, ya que tienen las cualidades necesarias para
ser utilizados como sistemas de liberacion o transportadores de farmacos®. Esto tiene
cierta l6gica al tener en cuenta que el cuerpo humano presenta variaciones de pH en todo
el cuerpo y que presenta variaciones de temperatura como una respuesta inmunoldgica al

internarse un agente externo en el cuerpo®.

Los polimeros estimulo-sensibles pueden ser clasificados en tres categorias de acuerdo a

su forma fisica:

e Cadenas en disolucién. El polimero se somete a una transicion de fase reversible
después de que un estimulo externo es aplicado, generalmente en medio acuoso.

e Hidrogeles o redes interpenetradas. Pueden ser cadenas micro o macroscopicas las
gue tienden a hinchar en el disolvente.

e Superficies de injerto, donde la superficie del polimero se hincha o colapsa
reversiblemente convirtiendo la interface hidrofilica a hidrofébica cuando un factor

externo especifico es maodificado.

H20

/A H20

Temperatura H-O-H
pH ?(alj é’ _?
Estado hidrofilico Estado hidrofébico

Figura 7. Comportamiento reversible en medio acuoso de un material estimulo-sensible.
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3.2.1 Polimeros termo-sensibles

Los polimeros que presentan cambios conformacionales al experimentar variaciones de
temperatura del medio acuoso que los rodea se conocen como polimeros termo-
sensibles; este tipo de polimeros estan constituidos amfifilicamente, es decir, tienen una
parte hidrofilica y una parte hidrofébica. Un polimero termo-sensible presenta la habilidad
de hinchar o disolverse en medios acuosos, gracias a la formacion de enlaces puente de
hidrégeno entre el fragmento hidrofilico del polimero y el agua. Por otro lado, la parte
hidrofébica, es responsable de la autoasociacion que experimentan las cadenas
poliméricas por encima de la temperatura critica (Tc), ya que estas establecen
interacciones hidrofébicas intramoleculares. Los polimeros que exhiben este
comportamiento tienen por lo general grupos amida, éster, éter, animas secundarias o

terciarias en su estructura®'.

En este caso se le conoce como Tc a la temperatura a la cual un polimero por encima de
la cual el polimero se encuentra en el punto medio respecto a su transicion de fase
inducido por la variacion de la temperatura, dentro de esta clase de polimero, esta
transicion se traduce en un cambio en el grado de hidrofilicidad o de hinchamiento®. Esta
transicion es reversible y el valor de la Tc puede verse afectada por varios factores tales
como la presencia de un comondémero pH-sensible, la longitud de la cadena o su
combinacion con un fragmento hidrofébico, lo cual disminuiria el valor de la temperatura
critica; en caso de que se mezcle con un fragmento hidrofilico, el valor de Tc puede
incrementar. En la Figura 7 se observa la representacion esquematica de la transicion de

fase que experimenta esta especie de polimeros injertados.

3.2.2 Temperatura critica superior de disolucion “UCST”

Tal y como se observa en la Figura 8, hay algunos que presentan una respuesta positiva
al incremento de la temperatura, los polimeros que experimentan este comportamiento
pasando de un estado hidrofébico a uno hidrofilico por encima de la temperatura critica,
se dice que tienen “Upper Critical solution temperature” o UCST (por sus siglas en ingles).
Existen pocos trabajos realizados sobre polimeros que presenten UCST, esto es porque
durante varios afios se tuvo la idea de que no son tan versatiles como los polimeros que

presentan LCST* *,
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Figura 8. Representacion esquematica de una transicion de fase que experimenta un polimero
termo-sensible.

3.2.3LCST

La temperatura critica inferior de disolucion, LCST (por sus siglas en ingles) es una
transicion de fase que presentan los polimeros que colapsan o precipitan por encima de
cierta temperatura critica. Este fenémeno se presenta cuando la contribucién entalpica de
las moléculas de agua que se encuentran enlazados a los grupos electronegativos del
polimero a través de enlaces puente de hidrégeno. Debajo de la temperatura critica,
predomina la entalpia de formacién de puentes de hidrégeno entre los grupos hidrofilicos
del polimero (amidas, éteres, esteres, etc.) y el agua, dicha interaccion es responsable de

la disolucién o hinchamiento del polimero™.

Por encima de la LCST la entropia predomina, es decir, se favorecen las interacciones
hidrofébicas entre las cadenas del polimero y por lo tanto se reduce el nUmero de puentes
de hidrégeno entre el polimero y el agua provocando el colapso o la precipitacion del
polimero (Figura 8).
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El valor de la LCST de un polimero puede ser desplazado hacia la izquierda o derecha del
valor de Tc dependiendo de la incorporacion ya sea de moléculas hidrofobicas o

hidrofilicos en el sistema, respectivamente®.
3.2.4 N-vinilcaprolactama (NVCL)

La N-vinilcaprolactama (NVCL) es un compuesto vinilico usado principalmente en la
sintesis de la poli-vinilcaprolactama (PNVCL) y otro tipo de materiales poliméricos
(copolimeros) solubles en agua. Los polimeros derivados de la NVCL presentan
comportamiento hidrofilico gracias a la presencia del grupo C=0 de la amida presente en
su estructura®. La NVCL consiste en un anillo de 7 miembros con la presencia de un
atomo de nitrégeno como heteroatomo sobre la cual esta unido el grupo vinilo misma que
le confiere resistencia a la hidrolisis y por lo tanto no se producen productos de

degradacion. Es soluble en disolventes polares y no polares, pero es poco soluble en

QZ\\ ¢

N-vinilcaprolactama Poli (N-vinicaprolactama)

agua“®.

Figura 9. Estructura de la N-vinilcaprolactama y su polimero (PNVCL).

La PNVCL ha sido ampliamente estudiada para la sintesis de biomateriales con potencial
aplicacion en biomedicina, debido a su resistencia a la degradacion, hidrofilicidad,
respuesta a la temperatura (LCST) y biocompatibilidad; caracteristicas que pueden ser
aprovechadas para sintetizar sistemas de liberacion controlada de farmacos®’,
inmovilizacidbn de enzimas y/o en ingenieria de tejidos. Presenta una temperatura de
respuesta (LCST) cercana a la temperatura fisiolégica (32-34 °C) en medio acuoso,

mostrando un mayor caracter hidrofébico por encima de la temperatura critica®.
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3.2.5 Polimeros pH-sensibles

Los polimeros sensibles al pH son generalmente compuestos polielectroliticos que
contienen grupos acidos o basicos (aminas) capaces de aceptar o donar protones en
respuesta a los cambios de pH del medio circundante*. Este tipo de polimeros, presentan
cambios en su estado de ionizacion bajo las variaciones de pH lo cual conduce a un
cambio conformacional debido al cambio en el grado de hinchamiento del material
polimérico. EI aumento en la hidrofilicidad de un polimero pH-sensible se debe a la
repulsion electrostatica que experimentan las cadenas poliméricas producida por la
protonacion o desprotonacion de los grupos hidrofilicos, fenbmeno que causa una mayor
difusion de de disolvente en el sistema y por consiguiente un aumento en el volumen
hidrodinamico del polimero®. Los polimeros que contienen grupos &cidos se encuentran
en estado colapsado a pH’s acidos, sin embargo, con el incremento del pH estos se
desprotonan adquiriendo carga negativa misma que provoca el hinchamiento del polimero
(Figura 10). La conducta de los polimeros basicos es exactamente la contraria, es decir a
pH’s bajos estan protonados y por consiguiente, en estado hinchado mientras que a pH

basico tienen caracter hidrofdbico.

El valor de pH critico de un polimero depende directamente del valor de pKa del grupo
hidrofilico que contenga la estructura polimérica. Este valor puede ser modulado por la
incorporacién de grupos hidrofébicos, lo cual puede conferirle una estructura mas
compacta en el estado no ionizado y el corrimiento de su pKa a valores mas altos;
traduciéndose muchas veces en una transicion de fase menos notoria. Se sabe también
que el valor de pH critico aumenta al incrementar el peso molecular del polimero®.

Los polimeros sensibles al pH se emplean en varias aplicaciones biomédicas, siendo la
aplicacion mas importante su uso como sistemas de transporte de farmacos,

transportadores de material genético®, sensores de glucosa™.
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Figura 10. Representacién de una transicién de fase de un polimero pH-sensible.

La 4-vinilpiridina es una molécula aromatica que se utiliza principalmente para la sintesis
de poli(4-vinilpiridina), este dltimo es un material hidrofilico debido a un nitrégeno
débilmente basico presente en el anillo, la P4VP se utiliza para la retencion y

recuperacion de metales asi como también para la liberacién controlada de farmacos

=

NS
N

Poli 4-vinilpiridina

Figura 11. Estructura de 4-vinilpiridina y poli (4-vinilpiridina).
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Tiene propiedades interesantes, como un balance hidréfilo e hidréfobo y un caracter
anfétero tanto con el comportamiento acido y basico en funciéon del medio. Cuenta con
una carga positiva modificable debido al &tomo de nitrégeno protonado en medios 4cidos
el cual se puede cuaternizar con yoduros de alquilo para que presente actividad
antimicrobiana contra bacterias Gram positivas™. También es de gran utilidad en el disefio
de particulas coloidales®.

3.3 Copolimeros de injerto

Un copolimero de injerto es un polimero que esta constituido por dos o0 mas entidades
guimicas diferentes. La obtencion de copolimeros de injerto se basa en la insercién de
cadenas poliméricas en la superficie de un polimero existente (cadena principal),
generalmente de uso comercial con la finalidad de obtener un material con propiedades
completamente nuevas, mejoradas o modificadas dependiendo del propdsito que se les
quiera dar (Figura 12). Las propiedades del copolimero de injerto obtenido dependeran
drasticamente de la naturaleza del mondmero, debido a que de ello dependera la hidrofilia
o hidrofobicidad del material asi como también sus propiedades mecanicas, ya que
dependiendo de la estructura del mondmero, naturaleza y tamafo, sera el ordenamiento

molecular que presenten las cadenas poliméricas.

Para la sintesis de copolimeros de injerto se requiere la formacién de centros reactivos
sobre la matriz polimérica en presencia de compuestos polimerizables o cadenas
poliméricas que puedan reaccionar en dichos centros reactivos, estos pueden ser
radicales libres los cuales son especies altamente reactivas que pueden desempeiiar el
papel de iniciadores reaccionando con unidades monomeéricas y como consecuencia, el
proceso de propagacion de la reaccion. La cantidad de radicales formados (rendimiento
radiolitico) depende directamente de la dosis y la intensidad aplicada a la materia y eso
afectara también el ordenamiento molecular (tacticidad), el peso molecular de las cadenas

y en general a las propiedades mecéanicas del producto obtenido.

Esta técnica nos permite introducir una gran variedad de monémeros y especies quimicas
sobre una amplia gama de polimeros y no requiere uso de catalizadores, aditivos o algin
agente quimico que favorezca o inicie la reaccion. Se han establecido tres métodos que

son ampliamente utilizados para obtener copolimeros de injerto utilizando radiaciones
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ionizantes y son: a) el método directo b) método de pre irradiacién y c) método de pre

irradiacion oxidativa.

\/\/\ + M >
Iniciador

Polimero Monémero Copolimero de injerto

Figura 12. Obtencién de un copolimero de injerto

3.3.1 Metodologias para la obtencion de un copolimero de injerto

Existe una serie de metodologias para la obtencién de un copolimero de injerto, los cuales
se dividen en dos grupos principalmente: los métodos fisicos y los quimicos. Para obtener
un copolimero de injerto por métodos quimicos, es necesario el uso de iniciadores
quimicos tales como 2,2 -azobiisobutironitrilo (AIBN), peroxidisulfato de potasio, peréxido
de dicumilo, por mencionar algunos. Por otra parte, los métodos fisicos se basan en la
aplicacion de radiaciones de altas energias para inducir la ruptura homolitica de un
enlace, iniciando asi la reaccion de polimerizacién. Las radiaciones frecuentemente
utilizadas para llevar a cabo el proceso de injerto son: rayos ultravioleta, rayos beta, rayos
gamma; aunque también se puede recurrir al proceso de funcionalizacion mediante
electrones acelerados®’. La principal diferencia entre las radiaciones ionizantes y los

electrones acelerados, esta en su poder de penetracion®®.

3.3.2 Injerto mediante radiaciones gamma

El proceso de injerto inducido por rayos gamma se basa el suministro de energia de la
radiacion en el material polimérico. Esta energia da lugar a rupturas homoliticas (radicales
libres) sobre las moléculas presentes en el medio. Estos radicales libres reaccionan
facilmente con mondémeros vinilicos para formar nuevos enlaces covalentes y, como
consecuencia, el crecimiento de cadenas laterales. Esta metodologia es muy versatil ya
que con su energia y poder de penetracion, se pueden modificar una gran lista de
compuestos. La modificacion de polimeros mediante radiaciones ionizantes adquirié gran

relevancia al evitar el uso de iniciadores quimicos en la obtencion de materiales con
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potencial uso biomédico. Se han realizado muchos trabajos sobre la modificacién de
polimeros utilizando energias ionizantes, ya sea para entrecruzarlo, injertar nuevas
moléculas en ellos o para polimerizar mondmeros utilizdndolo como iniciador de la
reaccion a dosis relativamente bajas y medianas dependiendo de lo que se quiera realizar
y el material que se quiera funcionalizar, ya que no todos los materiales presentan el

mismo rendimiento radioquimico.

Una de las principales ventajas que ofrece el uso de radiacibn gamma en el proceso de
injerto, es su efectividad para llevar a cabo la esterilizacién del material que se irradia; de
hecho, esta radiacion es ampliamente utilizada para esterilizar cosméticos, dispositivos
médicos, alimentos, farmacos, ropa, entre muchas otras cosas®. Hay tres métodos que
han ganado especial interés para la sintesis de copolimeros de injerto utilizando radiacién

gamma los cuales se describen brevemente a continuacion.

3.3.3 Métodos utilizados para realizar un injerto mediante radiacién gamma.

Método directo.- En éste caso, el polimero y el monémero (vinilico) son irradiados
simultdneamente. La irradiacién permite la formacidn de sitios activos (radicales libres) en
la matriz polimérica y/o en el mondémero. La dosis asi como la intensidad aplicadas son
factores muy importantes en este método ya que de ello dependera el rendimiento
radioquimico. Una de las desventajas que presenta este método es la considerable
formacion de homopolimero debido a que el mondmero reacciona entre si al ser activado
por la energia incidente, en este método es necesario que se favorezca la formacion de
los radicales libre en la matriz polimérica respecto al monémero, caso contrario se

obtendran bajos porcentajes de injerto.

Pre-irradiacién oxidativa.- Alternativamente el injerto puede ser conseguido irradiando
inicialmente la matriz polimérica en presencia de aire para formar hidroperoxidos y
peroxidos, los cuales posteriormente con calentamiento forman radicales libres que
comiencen el proceso de injerto. Una ventaja de este método es la posibilidad de
almacenar el polimero irradiado a baja temperatura por un tiempo considerable. Ademas
se reduce considerablemente la formacion de homopolimero. Una desventaja de esta
técnica es la alta degradacién oxidativa que experimenta la matriz polimérica al ser

irradiada en aire®® ®*,
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Pre-irradiacién.- La matriz polimérica es irradiada en ausencia de aire o en atmdsfera de
un gas inerte para la formacion de los sitios reactivos, posteriormente se adiciona el
monoémero en fase gaseosa o liquida para asi iniciar la reaccién de copolimerizacion. Una
de las principales ventajas de este método, es la escasa formacién de homopolimero en
el medio de reaccién y por lo tanto, es utlizado para injertar monémeros altamente
reactivos susceptibles a la homopolimerizacion. Una de las desventajas de este método
es el bajo porcentaje de injerto obtenido®.

3.3.4 Factores que influyen en el proceso de injerto por radiacibn gamma

Dosis. Es bien sabido que con altas dosis de irradiacion, la velocidad de polimerizacién
se incrementa debido a que a altas energias hay una mayor cantidad de especies
radicalarias formadas provenientes de la ruptura homolitica que sufren las especies

irradiadas; este proceso también provoca un aumento de la velocidad de terminacion.

Concentracion de monoémero. El grado de injerto sobre una matriz polimérica esta
fuertemente influenciada por la concentracion de monémero utilizado, es decir, el grado
de injerto aumentara al elevar la concentracion del mondmero. Sin embargo, este
comportamiento no aplica para todos los sistemas, ya que depende de la reactividad del
monomero y también hay que tener en cuenta que a concentraciones altas, la viscosidad
del medio de reaccién aumenta, lo que puede provocar el fenémeno de autoaceleracion o

favorecer el proceso de homopolimerizacion por encima de la reaccion de injerto.

Temperatura. Uno de los factores mas importantes y que deben ser considerados
durante la funcionalizacién de una matriz polimérica es la temperatura, ya que la
velocidad de una reaccién por radicales libres aumenta drasticamente con el incremento
de esta dltima al aumentar la cinética molecular, lo cual puede originar que el rendimiento

sea bajo debido a la homopolimerizacion del monémero.

Disolvente. Este efecto es muy importante en el proceso de obtencién de un copolimero
de injerto, ya que este debe de ser compatible con el monémero y la matriz polimérica
para que el injerto se obtenga exitosamente. Un disolvente ideal debe de tener la
capacidad de disolver al monémero y dependiendo de si se quiere que el mondémero
penetre 0 no, se seleccionara un disolvente que muestra la capacidad de hinchar a la

pelicula polimérica que se desea modificar. Ademas, la naturaleza del disolvente influira
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en el rendimiento de la reaccion ya que de acuerdo a estudios ya reportados, se conoce
gue los disolventes con estructuras resonantes o aromaticas, disminuyen la fuerza de
impacto de la radiacion (efecto protector) sobre el material irradiado; este efecto provoca
un menor numero de radicales formados, lo que se traduce en un menor porcentaje de
injerto.

3.4 Copolimeros de injerto en uno y dos pasos

Los copolimeros de injerto pueden ser obtenidos ya sea en uno o en dos pasos; para

esto, puede utilizarse el método directo o bien el de pre-irradiacion oxidativa.

A) Un paso
Radiaciény gg? % .% E
Mondmero A O
Monémero B @
Matriz polimérica Copolimero de injerto
B) Dos pasos

[URER AR Y

Monémero A O 1
Matriz polimérica

Radiacion
Monémero B @ l 7

LY 5

Copolimero de injerto

Figura 13. Representacion esquematica de la diferencia estructural entre un copolimero de injerto
en un paso A) y uno en dos pasos B).
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Los copolimeros obtenidos en un solo paso tienen el caracter aleatorio y una
funcionalidad distribuida a lo largo de las cadenas poliméricas por lo que su
comportamiento puede ser diferente al esperado. Sin embargo, en los copolimeros
obtenidos en dos pasos, se tiene una idea mas acertada de como puede ser el
comportamiento fisicoquimico del material en caso de que este sea obtenido a partir de
compuestos que dan origen a sensibilidad a estimulos externos debido a que las cadenas
poliméricas mantienen su naturaleza y su comportamiento al haber cierta conformacion
adoptada por cadenas de la misma naturaleza, las cuales pueden interaccionar entre ellas
mismas a través de interacciones débiles, hidrofobicas o hidrofilicas. Mientras que si
estan combinadas aleatoriamente puede haber una mezcla de interacciones o repulsiones

dependiendo de los grupos que contenga cada mondémero que haya sido injertado.

3.4 Radiacion ionizante

La radiactividad es un fendmeno fisico que experimentan algunos atomos inestables y
consiste en la emisién de radiaciones o particulas subnucleares capaces de penetrar
materia, ionizarla e incluso degradarla dependiendo de la energia de estas emisiones. Las
radiaciones emitidas por un atomo radiactivo se dividen en 4 especies y son: neutrones,
rayos alfa, beta y los rayos gamma. Dentro de esta serie de emisiones, nos enfocaremos
en las radiaciones electromagnéticas beta y gamma, por ser el tipo de emisiones

producidas durante el decaimiento del °Co.

3.4.1 Cobalto 60 (*°Co)

El cobalto 60 es un elemento quimico radiactivo de origen sintético, el cual proyecta dos
emisiones beta una de 0.31 y otra de 1.48 Mega electronvolts (MeV) y dos emisiones
gamma secuenciales de 1.17 y 1.33 MeV respectivamente. En el proceso de decaimiento
del ®Co, (Figura 15) un neutrén se transforma en proton debido a la emisiéon de un
electron (emision beta) llegando asi a formarse el niquel 60 (*Ni). La ecuacién de la

captura neutrénica y desintegracion es la siguiente:

59 60 60, . _ . —
57C0 + n — 57C0 — 5gNi + ™ + v + rayos gamma. Ec.1
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Figura 14. Lapices de *°Co localizadas debajo del agua, la coloracién azul es debido al efecto
Cherenkov.

3.4.2 Los rayos B son particulas de masa despreciable (aprox. 1.66043 x 10* g) y
pueden tener carga positiva 0 negativa; negativa si es emitido por la transformacién de un

neutrén a proton y positiva si se origina por la conversién de un protén a neutrén.

3.4.3 Rayos y. Los rayos gamma son radiaciones electromagnéticas, no tienen carga y
provienen de radionuclidos inestables y tienen alta capacidad de penetracion provocando
la ionizacion del material que atraviesan.

T%=5.272a \
0.38 MeV B-(99.88%)

1.48 MeV B(0.12%)
1.17 MeV vy

1.33 MeV vy l

Figura 15. Esquema de decaimiento del cobalto 60.
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Los rayos gamma pueden inducir la ruptura de enlaces o desprendimiento de electrones
produciendo moléculas excitadas, idnicas y radicales libres. La dosis absorbida por la
materia se expresa en gray (Gy) que se define como la cantidad de energia absorbida por
cada kg de materia.

3.5 Interaccidn de energia ionizante con la materia

Los rayos gamma pierden su energia al interaccionar con la materia experimentando
alguno de los siguientes tres efectos: fotoeléctrico, Compton y la produccién de pares. El
predominio de cada uno de estos mecanismos depende de la energia del fotdén incidente,

de la composicién y estructura del material receptor.

a) El efecto fotoeléctrico consiste en que el fotbn se encuentra con un electron del
material y le transfiere toda su energia, desapareciendo el fotén original. El electron
secundario adquiere toda la energia del foton en forma de energia cinética, y es suficiente
para desligarlo de su a&tomo y convertirlo una particula libre. Se frena éste por ionizacion y
excitacion del material

b) En el efecto Compton el fotdbn choca con un electron como si fuera un choque entre
dos esferas elasticas. El electron secundario adquiere sélo parte de la energia del foton y
el resto se la lleva otro fotén de menor energia y desviado.

c) produccion de pares.- Ocurre cuando un foton energético se acerca al campo
eléctrico intenso de un nucleo, en este caso el foton se transforma en un par electrén-
positréon. Como la suma de las masas del par es 1.02 MeV, no puede suceder si la
energia del fotbn es menor que esta cantidad. Si la energia del fotén original en mayor
que 1.02 MeV, el excedente se lo reparten el electron y el positrbn como energia cinética,
pudiendo ionizar el material. Cuando el positron llega a interaccionar con un electron
durante su trayectoria, estos se aniquilan produciendo dos fotones de 0.51 MeV cada

uno®,
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Capitulo 4

Parte experimental

Materiales y Reactivos

Las peliculas de silicona (1 mm de grosor) fueron adquiridas comercialmente de
Goodfellow (Huntingdon, Reino Unido); N-vinylcaprolactam 98% (NVCL) y 4-vinilpiridina,
la lisozima de huevo y Micrococcus lysodeikticus (ATCC 4698) fueron comprados a
Sigma Aldrich Co. (Mex). Los monomeros fueron destilados antes de su uso. Diclofenaco
sédico, fosfomicina sédica, acido citrico, acido bérico, ortofosfato de sodio tribasico fueron
adquiridos de J.T. Baker (Mexico). El agua y acetonitrilo ambos de grado UHPLC-MS,
etanol, tolueno, N,N-dimetil formamida todos grado técnico, fueron proporcionados por
Sigma Aldrich Co. (México). El kit para el ensayo de MTT fue adquirido de Roche
(Alemania), las células de fibroblastos (BALB/3T3; ATCC CCI-163TM) fueron adquiridos
de American Type Culture Collection (Manassas, VA, USA). E. coli (ATCC 11229), (S.
aureus, ATCC 25923), S. epidermidis (ATCC, 35984), agar Hilton-mueller, micropipetas,
microjeringas, asa para estriar, cajas petri, mechero bunsen, tubos eppendorf, tubos de
vidrio de policarbonato. Las bacterias y el material de cultivo fueron proporcionados por el
Departamento de Microbiologia y Parasitologia, Facultad de Biologia (CIBUS),
Universidad de Santiago de Compostela, Santiago de Compostela, Espafia.

Los disolventes utilizados para la obtencién de los copolimeros de injerto fueron grado
reactivo mientras que el disolvente utilizado para el lavado de los mismos fue de grado
técnico. Para la preparacion de disoluciones utilizadas durante los procesos de carga y
liberacion de diclofenaco sdédico y lisozima se uso agua bidestilada; para el caso de la

disolucién de fosfomicina sodica fue necesario utilizar agua milli-Q.
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Equipos:

Infrarrojo con reflectancia total atenuada (IR-ATR) modelo Perkin—Elmer Spectrum 100
marca Perkin Elmer Cetus; microscopio Raman modelo Renishaw inVia confocal marca
Renishaw Ibérica; resonancia magnética nuclear (RMN) marca Jeol modelo Jeol 300
MHz; goniébmetro modelo DSA 100 marca Kriss GmbH; microscopio electronico de
barrido modelo Zeiss EVOL515 marca Zeiss; resonancia magnética nuclear de sélidos
(RMN) marca Bruker modelo Bruker Avance Ill HD 400 MHz; espectrofotometro UV-vis
modelo Specord 200 plus marca Analytik Jena; Cromatdgrafo de liquidos de alta
resolucion acoplada a espectrometro de masas (HPLC-MS) marca Waters, detector
modelo SQ detector 2; estufa con sistema de vacio marca Yamato; balanza analitica;
calorimetro diferencial de barrido (DSC) modelo DSC 2010 marca TA Instruments;
analizador termogravimétrico (TGA) modelo TGA Q50 marca TA Instruments; lector de
placas marca ELISA BIORAD Modelo 680 Microplate Reader (EUA).

Fuente de irradiacion

Los materiales fueron irradiados a cierta dosis en una unidad de irradiacién
(Gammabeam651 PT, MDS Nordion, Canada) que contiene lapices de ®Co, la cual se
encuentra en el Instituto de Ciencias Nucleares (ICN) de la UNAM.

4.1 Sintesis de los copolimeros de injerto SR-g-(NVCL/4VP), un paso

Muestras de hule de silicona fueron cortados (2.5 x 1 cm), fueron lavados en etanol para
eliminar las impurezas, se extrajeron y secaron posteriormente hasta que obtuvieron un
peso constante. Los mondmeros (N-vinilcaprolactama, 4-vinilpiridina) fueron destilados a
presion reducida antes de su uso. Cada pelicula previamente purificada con etanol, fue
pesada y colocada en una ampolleta de vidrio, se le adicionaron 5 mL de disolucién de los
monoémeros a injertas (NVCL/4VP) en cantidades equimolares; posteriormente, las
ampolletas fueron desgasificadas al alto vacio acompafiado de una serie de ciclos de
congelacion-descongelacién con nitrogeno liquido; una vez terminado dicho proceso, las
ampolletas se sellaron. Las muestras fueron expuestas a cierta dosis de radiacion gamma
(10-80 kGy) en una fuente de irradiacion de cobalto 60 (*°Co) (Gammabeam 651 PT) con
la finalidad de inducir el proceso de injerto. Al término del tiempo de reaccion, se abrieron

las ampolletas y se procedid a la extraccién y limpieza de las peliculas modificadas
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mediante extracciones (lavados) continuos con etanol. Por dltimo, las muestras se
secaron en una estufa de vacio hasta peso contante; el porciento de injerto fue calculado
con la siguiente férmula:

Wr —

W.
L __x100 Ec. 2

Injerto (%) = W
i

Donde W; es el peso de la muestra injertada y W, es el peso inicial de la pelicula. Cada

ensayo se realiz6 por triplicado.

4.1.1 Efecto del disolvente

Se realizdé el procedimiento descrito en la seccion 4.1 manteniendo las cantidades

equimolares de los monémeros (9 mmol) en la disolucion.

Mondmeros
(¢,

/.
O+ L
S

Extraccion
y lavado

Figura 16. Representacion esquematica del procedimiento seguido para el proceso de injerto
mediante radiacion gamma.
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Se utiliz6 la misma dosis para todos los ensayos (50 kGy) y se utilizaron los siguientes
disolventes: cloroformo, isopropanol, etanol, tetrahidrofurano y tolueno, eso con la
finalidad de observar como afectan los disolventes al porciento de injerto ya que no todos
hinchan a la matriz polimérica en la misma proporcién. El ensayo se realiz6 por triplicado;

para la determinacion del porciento de injerto se utilizé la ecuacion 1, mencionada en la

seccion 4.1.
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Esquema 1. Mecanismo propuesto para la reaccién del injerto binario (NVCL/4VP) mediante
radiacion sobre SR, (un paso) por método directo. Es importante mencionar que el proceso de
injerto es aleatorio, es decir, no hay un orden en el que los monémeros reaccionan.

El esquema 1, describe a grandes rasgos el mecanismo que se llevo a cabo en el proceso
de injerto de la mezcla de los dos mondmeros, el cual inicia formandose un radical
primario en el grupo metilo mediante la ruptura del enlace C-H. Una vez formado el

radical, este reacciona con el enlace doble de alguno de los dos mondmeros, iniciandose
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asi el proceso de iniciacion del injerto. Después de que el radical metileno (CH,) ha
reaccionado con una molécula de un mondémero, se forma otro radical derivado de la
ruptura del enlace vinilico, en este caso es un radical secundario, este radical llevara a
cabo el proceso de propagacion debido a que tiene probabilidad de reaccionar con la
parte terminal de otra molécula de 4VP o NVCL, llevandose a cabo una adiciéon cabeza-
cola. El proceso final de la reaccion de injerto finaliza en la reaccion de terminacion en la

cual los dos radicales pierden su reactividad.

4.1.2 Efecto de la concentracion de los monémeros

El procedimiento seguido para este ensayo fue practicamente similar al descrito en la
seccion 4.1, pero en este caso la variable fue la cantidad de mondémero utilizada para
llevar a cabo el proceso de injerto. Se utilizaron concentraciones equimolares de NVCL y
4VP en tolueno, para preparar la mezcla de reaccion, siendo el volumen total de 5 mL. El
ensayo se realizo por triplicado; para la determinacién del porciento de injerto se utilizo la

ecuacioén 1, mencionada en la seccion 4.1.

4.1.3 Estudio del efecto de la dosis aplicada en el porcentaje de injerto

En esta seccion se repitié el proceso descrito en la seccién 4.1, pero en esta ocasion se

realizaron variaciones en la dosis aplicada; desde 10 hasta 80 kGy.

4.2 Sintesis de los copolimeros de injerto (SR-g-4VP)-g-NVCL, dos pasos

4.2.1 sintesis de SR-g-4VP y SR-g-NVCL

Muestras de hule de silicona fueron cortados (2.5 x 1 cm), fueron lavados en etanol para
eliminar las impurezas, se extrajeron y secaron posteriormente hasta peso constante.
Cada pelicula fue pesada y colocada en una ampolleta de vidrio, se le adicionaron 5 mL
de disolucion de 4VP 6 NVCL (segun sea el caso) en N,N-dimetiformamida (DMF);
posteriormente, las ampolletas fueron desgasificadas al alto vacio acompafiado de una
serie de ciclos de congelacion-descongelacion; una vez terminado dicho proceso, las
ampolletas se sellaron. El proceso de irradiacion, extraccion y purificacion fue similar al

descrito en el apartado 4.1. Se calcul6 el porciento de injerto conforme a la ecuacion 1.
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4.2.2 Sintesis de (SR-g-4VP)-g-NVCL y (SR-g-NVCL)-g-4VP

Se procedi6 al proceso de un segundo injerto, para ello se tomaron peliculas de SR-g-

4VP; se prepar6 la disolucion de NVCL 6 4VP (segun sea el caso) en DMF y se

adicionaron 5 mL en las ampolletas donde estaban las peliculas de SR-g-4VP, se

procedio tal y como se describe en la seccion 4.1 y al final se determiné el porcentaje de

injerto mediante la ecuacion 1.
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Esquema 2. Mecanismo propuesto para el proceso de Injerto de 4VP y NVCL en dos pasos sobre

SR por método directo.
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En el esquema 2, se describe el mecanismo propuesto para la sintesis del copolimero de
injerto binario obtenido en dos pasos. En este caso, la primera fase consiste en la
formacion del radical libre sobre el grupo metilo del PDMS por la accion de la radiacion
gamma. Este radical libre reacciona con la parte terminal del enlace vinilico de la 4VP
debido a que presenta un menor impedimento estérico, el radical secundario que se forma
después de la primera reaccion es de tipo secundario y se encuentra bastante
estabilizado por el anillo aromatico, este radical libre realiza el proceso de propagacion,
promoviendo asi la formacion de las cadenas poliméricas hasta culminar en el proceso
de terminacion. Una vez obtenido el sistema SR-g-4VP, este se irradio otra vez con rayos
gamma, los cuales formaron radicales libres en el carbono contiguo al anillo aromatico,
esto debido a que este radical libre es favorecido termodindmicamente gracias a la
estabilidad que el anillo de la piridina le brinda mediante el fenémeno de la resonancia.
Este radial, reacciona con el enlace doble de la N-vinilcaprolactama (iniciacién),
llevandose a cabo una reaccion de adicidon cabeza-cola. El proceso de propagacion la
realiza el radical secundario formado en la posicion alfa al &tomo de N del anillo de la
lactama. El proceso de terminacion del proceso de injerto llega con la pérdida de
reactividad de los radicales libres.

Es importante mencionar que el esquema 2 muestra una aproximacion del proceso de
injerto ocurrido durante la sintesis del material modificado en dos pasos; sin embargo,
también es probable de que el segundo injerto haya ocurrido también las cadenas de
PDMS o en alguna otra posicién de la pelicula ya injertada. Nuestra propuesta se basa en
la idea de que la superficie de la silicona esta saturada superficialmente con cadenas
poliméricas de VP lo cual dificultaria la difusién de la NVCL hasta llegar al radical metilo
posiblemente formado en el PDMS. Ademas, el radical secundario formado en la posicion
contigua al anillo de la piridina, se encuentra estabilizado mediante resonancia, lo cual
incrementa su estabilidad y posibilita ain mas su reaccién con el enlace doble de la NVCL

comparado con los otros posibles sitios reactivos formados.
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4.3 caracterizacion

4.3.1 Espectroscopia FTIR-ATR

Las peliculas caracterizadas mediante espectroscopias infrarroja y Raman, fueron
secadas previamente. Para el caso de IR-ATR, se realizaron 16 escaneos analizando la
region entre 650 y 3800 cm™ con un detector punta de diamante Perkin—Elmer Spectrum
100 spectrometer (Perkin Elmer Cetus Instruments, Norwalk, CT). La espectroscopia
Raman fue realizada mediante un equipo Renishaw inVia confocal Raman microscope

(Renishaw Iberica S.A.U., Spain).

4.3.2 Espectroscopia Raman

Se analizaron muestras de peliculas modificadas con diferente porcentaje de injerto
utilizando espectroscopia Raman para complementar la caracterizacion realizada
mediante espectroscopia infrarrojo, para lo cual se cortaron muestras representativas que
fueron analizadas con un laser de ne6én a 785 nm al vacio, se utiliz6 un microscopio

Raman modelo Renishaw inVia confocal marca Renishaw Ibérica.

4.3.3 Calorimetria diferencial de barrido (DSC)

Las muestras de peliculas injertadas recibieron un previo tratamiento de secado antes de
ser analizadas, esto con la finalidad de eliminar la posible humedad absorbida del
ambiente y no detectarla en el estudio. El analisis se llevd a cabo en un calorimetro
modelo DSC calorimeter 2010 (TA Instruments, USA). Se tomaron muestras
representativas de peliculas funcionalizadas (6-10 mg) con diferente porcentaje de injerto
mismas que fueron confinadas en charolas de aluminio. Cada muestra se colocé en el
calorimetro y se le aplicé una rampa de calentamiento de 5 °C/min, de 25 a 250 °C en

atmosfera de nitrégeno.

4.3.4 Andlisis termogravimétrico

Las muestras analizadas fueron secadas previamente para eliminar la humedad
absorbida del ambiente. Cada muestra fue depositada sucesivamente en una charola de

platino, misma que es adaptable al equipo TGA marca TGA Q50 (TA Instruments, New
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Castle, DE). Para el estudio de termogravimétrico se utilizaron muestras representativas
con pesos de entre 5y 10 mg. Se utiliz6 una rampa de calentamiento de 10 °C/minuto de
30 hasta 800 °C en atmadsfera de nitrogeno.

4.3.5 Resonancia magnética nuclear (RMN)

Los andlisis de resonancia magnética nuclear de *C y 'H de los mondémeros se
obtuvieron en un espectrémetro Jeol eclipse 300 MHz, utilizando cloroformo deuterado
(CDCI3) como disolvente, se utilizaron 32 escaneos y 30 mg muestra. Por otro lado, el
estudio de **C de SRy los copolimeros de injerto se realizé en estado sélido, mediante la
técnica de Cross-Polarization Angle Magic-Spinning (CP/MAS™C-RMN) en un equipo
Bruker Avance Ill HD de 400MHz, 5120 escaneos y 250 mg de muestra. En la descripcion
de los espectros se han empleado las siguientes abreviaturas: s (singulete), d (doblete),
dd (doble doblete), t (triplete), ¢ (cuadruplete).

4.3.6 Microscopia electrénica de barrido (SEM) y espectroscopia dispersiva de
energia de rayos X (EDX)

Se cortaron muestras representativas de copolimeros de injerto (0.5 cm?); las muestras
fueron recubiertas con oro mediante la técnica de sputtering o vaporizacién catddica
formando una pelicula delgada de nanoparticulas de oro por depositacion al alto vacio
sobre la superficie de los copolimeros de injerto. Esto con la finalidad de obtener una
superficie conductora que haga posible el analisis, ya que los las peliculas injertadas no
presentan conductividad por si solas; una vez recubiertas las muestras, estas fueron
analizadas en un microscopio electrénico de barrido al alto vacio (SEM EVO L515 marca
Zeiss) a un voltaje de 40 keV. Se realiz6 el estudio de la superficie asi como de la seccién

transversal de las muestras.
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Figura 17. Representacion esquematica del proceso sputtering (pulverizacion catodica).

Para el caso de SEM-EDX se utiliz6 un equipo Zeis-EVO-HD-Bruker-EDS mediante el
cual se realiz6 un analisis elemental de la superficie del copolimero de injerto. Se estudio
la profundidad de injerto de las peliculas modificadas mediante esta misma técnica

analitica y equipo.

4.3.7 Modulo de elasticidad

El modulo de elasticidad o modulo de Young es la medida de la tenacidad y rigidez que
presenta un material al resorte o su capacidad eléstica. Para este ensayo se prepararon
copolimeros de injerto de 1 x 5 cm con la finalidad de poder obtener las probetas.
Muestras de SR-g-NVCL, SR-g-4VP, (SR-g-4VP)-g-NVCL fueron cortadas con troqueles
estandarizados para darle forma a las probetas (5 x .5 cm) para su posterior analisis. Las
muestras se analizaron a 23 °C y a una velocidad de 10 mm/minuto. Este ensayo se

realizo por triplicado.
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4.4 Propiedades fisico-quimicas

4.4.1 Grado de mojabilidad (angulo de contacto)

El estudio de humectabilidad se realiz6 mediante un goniometro marca DSA 100 (Kriss
GmbH, Hamburg, Germany); el andlisis se llevé a cabo a temperatura ambiente utilizando
pequefias gotas de agua bidestilada, las cuales fueron depositadas en la superficie de las
peliculas injertadas y secas. La determinacion se realizé con copolimeros de injerto de

NVCL, 4VP y binarios con diferentes porcentajes de injerto.

Superficie hidrofébica Superficie hidrofilica

() 6

Alto Angulo de contacto Bajo
Pobre Adhesividad Buena
Pobre Mojado Bueno

Figura 18. Medicion del angulo de contacto mediante el método de gota sésil (izquierda),
comparacion entre el angulo de contacto de una superficie hidrofébica y una hidrofilica (derecha).

El método utilizado para determinar el angulo de contacto fue el de la gota en reposo o
gota sésil. La cantidad de liquido que se deposita sobre la superficie es de 8.5 + 0.5 uL
dosificado con una jeringa conectada a un tornillo micrométrico. Se determina el angulo
de contacto entre las superficies y el liquido correspondiente al menos en 3 zonas de las

mismas, calculando posteriormente el valor promedio.

4.4.2 Hinchamiento limite

Se tomaron peliculas modificadas secas con diferente porcentaje de injerto, se pesaron
para determinar su peso inicial y posteriormente se sumergieron en frascos con agua
bidestilada temperatura ambiente; se realizaron mediciones de variacién respecto a la
masa en una balanza analitica a diversos intervalos de tiempo durante 48 horas para

monitorear el tiempo necesario que se necesita para que los copolimeros de injerto
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alcancen su maximo hinchamiento. Se determiné el grado de hinchamiento por diferencia

de peso de acuerdo a la siguiente ecuacion.

N

Wh = Ws 100 Ec. 3
W,

S

Hinchamiento (%) =

Donde W, es peso de la pelicula hinchada en agua y W5 es el peso de la pelicula seca.

El tiempo de hinchamiento maximo es asignado por el punto en el cual el porciento de

hinchamiento permanece constante.

4.4.3 pH critico

Para la realizacion de este estudio fue necesaria la preparacion previa de dos
disoluciones madre; una acida, constituida de &cido bdérico y &cido citrico a una
concentracion de 0.05 M y una solucién basica de ortofosfato trisédico dodecahidratado
de 0.1 M. Posteriormente se realizaron mezclas de las disoluciones acida y bésica en
diferentes proporciones con la finalidad de obtener una serie de soluciones
amortiguadoras de diferente pH, desde 2 hastal2. Este ensayo consistio en sumergir
peliculas modificadas (1 x 2.5 cm) con diferente porcentaje de injerto en soluciones
amortiguadoras de fosfato (SBF) de pH 2-12 a 25 °C durante 24 horas en cada valor de
pH, transcurrido el tiempo se pesaron en balanza analitica para calcular el grado de

hinchamiento por diferencia de peso gravimétricamente utilizando la ecuacion 3.

4.4.4 Estudio del efecto de la NVCL sobre el pH critico de la 4VP

El estudio del efecto de la NVCL sobre el pH de respuesta de la 4VP fue realizada de
similar forma a la descrita en el apartado 4.4.3, pero en este caso se tomaron muestras de
SR-g-4VP con 50% de injerto y se les sometié a un segundo proceso de injerto de similar
manera a la descrita en la seccién 4.3 en disolucion de NVCL (1.97 mmol) en DMF. Las
muestras se irradiaron a 15, 25 y 35 kGy. Las muestras fueron, extraidas, lavadas y

secadas hasta peso constante. El porciento de injerto fue determinado mediante
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gravimetria haciendo uso de la ecuacion 1; el estudio del corrimiento del pH critico se

realizo en disoluciones buffer previamente preparadas.

4.5 Temperatura critica de respuesta (UCST y LCST)

Las peliculas modificadas con diferente grado de injerto fueron sumergidas en agua
bidestilada durante 24 horas, se dej6 este tiempo sumergido debido a que previamente se
determind que en ese tiempo alcanzan su hinchamiento maximo. Gradualmente se fue
elevando la temperatura del medio acuoso hasta abarcar un intervalo de 22 °C hasta 45
°C; esto con la finalidad de observar el comportamiento de los copolimeros de injerto
respecto a la temperatura y asi calcular la temperatura de respuesta (LCST), el grado de
hinchamiento para cada valor de pH fue calculado por gravimetria de acuerdo a la
ecuacion 2; para este caso, las peliculas se sumergieron durante 24 horas en cada una
de las disoluciones amortiguadoras previamente preparadas con el objetivo de observar

su transicion de fase respecto al pH.

4.5.1 Estudio del efecto de la 4VP sobre la LCST de SR-g-NVCL

Se tomaron varias muestras de peliculas que contenian 11% de injerto de NVCL, mismas
gue presentaban una LCST de 32.5 °C y se les someti6 al proceso de segundo injerto, es
decir, se colocaron las muestras de SR-g-NVCL en ampolletas de vidrio y se les
adicionaron 5 mL de disoluciéon de 4VP (8.97 mmol) en DMF; se les someti6 a todo el
proceso descrito en la seccién 4.1 irradiandolos a 20, 30 y 45 kGy para observar como el
grado de injerto del comon6mero afecta la temperatura critica del polimero termo-
sensible. El estudio se realiz6 por duplicado. Una vez secas las muestras, se realizé el
estudio de la LCST en agua para observar si hubo corrimiento en el valor de TC o no. El

porciento de injerto fue determinado de acuerdo con la ecuacion 1.

4.6 Carga de diclofenaco sodico

Se cortaron varias piezas de los copolimeros con diferente porcentaje de injerto asi como
también la silicona sin modificar (1 cm?) y fueron colocadas en 5 mL de disolucién de
diclofenaco sédico con una concentracién de 40 mg/L en frascos protegidos de la luz y en
agitacion constante. La cantidad de diclofenaco cargado en las peliculas fue determinada

mediante la diferencia de absorbancia entre la concentracion inicial y la concentracion
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final de diclofenaco teniendo en cuenta que la absorbancia es lineal a la concentracién del
soluto en disolucion (ley de Lambert-Beer), esto mediante un equipo de UV-vis a 276 nm,
que es la longitud de absorcibn maxima del diclofenaco sodico. El ensayo fue realizado

por triplicado utilizando un control negativo (silicona sin injertar).

Cy —

C
T 2V Ec. 4

Diclofenaco adsorbido (mg/g) =

4.6.1 Desorcion de diclofenaco

Las muestras de copolimero con diclofenaco previamente cargado se secarona 40 °Cy a
vacio hasta peso constante. Fueron colocadas en viales con 5 mL de solucion salina
0.9%, a 37 °C, protegidos de la luz y en agitacibn magnética. Se realizaron diversas
lecturas de la absorbancia en el equipo de UV-vis durante un periodo de 48 h a 276 nm.
La liberacion del farmaco fue acumulativa, es decir, no se cambio el medio de liberacién

después de cada lectura.

4.7.2 Ensayo de actividad antimicrobiana

Las muestras utilizadas para el ensayo de actividad antimicrobiana, fueron esterilizadas
previamente en una autoclave a 120 ° C durante 20 minutos. Después, los copolimeros de
injerto se cargaron en 3 mL de disolucién de diclofenaco durante 48 horas en agitacion
constante. Posteriormente las piezas se secaron con papel absorbente para remover la
humedad excedente y fueron colocados en cajas petri con agar Mieller-Hinton inoculadas
con E. coli (ATCC 11229™) o S. aureus (ATCC 25923™) a una concentracion de 10°
UFC/mL (0.5 McFarland). Las placas se mantuvieron a 37°C durante 24 h y después se

sacaron de la estufa para medir las posibles zonas de inhibici¢® ®.

4.7.3 Ensayo de actividad bacteriostética

El estudio de adhesion bacteriana en las peliculas modificadas fue realizado tomando
muestras representativas de copolimeros de injerto (1 cm?), mismos que fueron colocados

en viales con 5 mL de diclofenaco sédico (0.04 mg/mL) y fueron esterilizados
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térmicamente a 120 °C durante 20 minutos en un equipo de autoclave. Posteriormente se
agitaron las muestras durante 48 horas para llevar el proceso de carga de diclofenaco en
las mismas. Las muestras se sacaron del medio y se les quito el exceso de solucion con
papel absorbente y fueron colocadas en viales con 2 mL de de solucién E. coli en caldo
de tripticasa de soja y agar (8 x 10° UFC/mL), las muestras se incubaron a una estufa 37
°C durante 3 h. Posteriormente las muestras fueron lavadas tres veces con SBF para
remover las bacterias que no se habian adherido a la superficie; fueron colocadas en 2
mL de solucion de buffer esterilizado, se sonicaron en un Bronson Sonifier-250 durante 5
minutos para liberar los microorganismos que se habian adherido a la superficie de las
peliculas y asi tener las bacterias en la solucion amortiguadora. Se tomaron muestras de
las suspensiones obtenidas y se realizaron inoculaciones en cajas petri con agar Mueller-
Hinton; se incubaron durante 24 horas a 37 °C: Finalmente se realizo6 el conteo de las
UFC utilizando una camara Neubauer®™. Las cajas petri con las cepas bacterianas
previamente utilizadas, se sometieron a un tratamiento de esterilizacién en una autoclave

a 120 °C durante 20 minutos, esto con la finalidad de eliminar los microorganismos.

4.8 Inmovilizacién de lisozima

Se cortaron peliculas de 1 cm?, se lavaron en SBF y posteriormente en agua destilada;
terminado el tiempo de lavado, se sumergieron las muestras en un vial con 3 mL de
disolucién enzimatica a una concentracién de 10 mg/mL, se dejo en agitacién constante
durante 24 horas a baja temperatura (4 °C) para que la enzima fuera estable. Transcurrido
este tiempo, se extrajeron las muestras, se les removié la lisozima no inmovilizada y se

secaron en una estufa de vacio a 30 °C hasta peso constante® ¢,

4.8.1 Desorcién de lisozima

Se estudio el perfil de liberacion de la enzima que habia sido previamente inmovilizada en
los copolimeros de injerto (SR-g-NVCL), para lo cual las peliculas con enzima obtenidas
en la seccion 4.8, fueron colocadas en viales con 3 mL de SBF, fueron agitadas a 300 rpm
y la cantidad de enzima liberada respecto al tiempo fue determinada mediante UV-vis a
280 nm. La cantidad liberada al medio fue determinada con la ayuda de una curva de
calibracién linealizada de concentracién contra absorbancia previamente realizada. La
liberacion de la enzima fue acumulativa, ya que no se cambio el medio de liberacién

después de cada lectura® .
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4.8.1 Estudio de la actividad catalitica de la enzima inmovilizada

Se preparé una disolucion de Micrococcus lysodeikticus a una concentracién de 0.6
mg/mL para obtener aproximadamente una absorbancia de 0.6 en SBF pH 6.2”°. Los
copolimeros de injerto con lisozima inmovilizada previamente obtenidas (seccion 4.8)
fueron colocadas en viales que contenian 3 mL de la disolucion bacteriana. Los viales
fueron colocados en un bafio a 25 °C e inmediatamente inicio la agitacion del medio™. El
ensayo se realizO en un espectrofotometro Specord 200 plus (Analytik Jena AG,
Alemania). Cada ensayo se realizo por triplicado y los datos estdn expresados en unidad
de actividad enzimética (U). Se utilizé6 como blanco una suspensién microbiana en tampoén
fosfato sin pelicula. Una unidad de actividad se definié6 como la disminucién de 0,001 por
minuto de la absorbancia a 450 nm. La actividad enzimatica se cuantificé a partir de la
disminucion de la absorbancia registrada en presencia de la pelicula menos la
disminucion registrada para el blanco por unidad de tiempo tal y como lo muestra la

ecuacion 5.

A Abssonm/mintest — A Abs,sonm/minblanco

Ec. 5
(0.001)(cm?2 muestra)

Act.enzimatica =

4.8.2 Ensayo de actividad antimicrobiana de la lisozima inmovilizada

Los copolimeros de injerto se cargaron en 3 mL de disoluciéon enzimatica durante 24
horas en agitacidn constante a 4 °C, se extrajeron, se les retiro el exceso de disolucion y
fueron secadas a 30 °C durante 8 horas en una estufa de vacio. Posteriormente las
piezas fueron colocadas en cajas petri con agar Mueller-Hinton inoculadas con E. coli
(ATCC 11229™), S. aureus (ATCC 25923™) o S. Epidermidis a una concentracion de 10°
UFC/mL (0.5 McFarland). Las placas se mantuvieron a 37°C Durante 24 h. Transcurrido el
tiempo, las cajas petri se sacaron de la estufa para medir los posibles halos de

inhibicion?.
4.9 Carga de Fosfomicina

Se cortaron peliculas de 1 cm?y se sumergieron en viales con 3 mL de la disolucion del

antibidtico (1 mg/mL) durante 24 h a 4 °C en agitacién constante (300 rpm). Transcurrido

40



el tiempo de carga, se extrajeron las peliculas y se les quito la solucién excedente; por
altimo, se secaron las muestras en estufa de vacio a 30 °C hasta obtener un peso

contante.

4.9.1 Desorcién y cuantificacién de fosfomicina

Las muestras que contenian FOS adsorbida de acuerdo a lo descrito en la seccién 4.9,
fueron puestas en viales ambar que contenian 3 mL de agua con la finalidad de conocer
la cantidad de antibiético hospedado en nuestros copolimeros de injerto, ademas de
observar el perfil de liberacion de la FOS. Como la fosfomicina no presenta absorcion en
la regién del UV-vis, se recurrié a un equipo HPLC-MS (Waters SQ detector 2); el estudio
se llevd a cabo con la ayuda del software MassLynx V4.1. Se utilizé una mezcla de Agua-

acetonitrilo (90:10) como fase moévil, una columna C18 marca Waters como fase

estacionaria”™ ™ la determinacién de fosfomicina fue posible gracias al ion molecular

derivado de su primera fragmentacion (137 m/z) bajo las siguientes condiciones:

= Modo de deteccion: Negativa

= Método de lonizacion: Electrospray

= Cono: 2.46 kV

= Capilar: 33V

= Temperatura de la fuente: 150 °C

= Temperatura de desolvatacion: 350 °C
= Volumen de inyeccion: 20 ul

= Gas acarreador: Nitrégeno

* Flujo de fase movil: 0.4 mL/min

Figura 19. Equipo de HPLC-MS utilizado para la deteccion y cuantificacion de FOS.
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La liberacion del farmaco fue acumulativa, es decir, no se cambio el medio de liberaciéon

después de cada lectura.

4.10 Estudio de citotoxicidad

Para la determinacion de la citotoxicidad de las peliculas modificadas mediante el proceso
de injerto, se recurrié al ensayo de MTT, dicho estudio se realizé in vitro mediante el
estudio de la supervivencia de células de fibroblasto (BALB/3T3; ATCC CCI-163™)Las
muestras fueron esterilizadas por radiaciéon UV durante 2 minutos y dejadas en 300 uL de
medio de cultivo (DMEM F12 Ham, una compleja mezcla de nutrientes) suplementado con
suero fetal bovino (SuFB) al 10% y 1% de la solucién streptomicina-penicilina) a 37 °C
durante 24 h. Se sembraron 100 uL de suspension de células BALB/3T3 en DMEM F12
Jamon suplementado con FuBS al 10% y 1% de la solucion antibidtica (200.000

células/ml) en placas de 96 pocillos.

Después de 24 h de incubacién, se vertieron 100 uL de los medios en contacto con los
materiales y se incubaron durante 24 6 48 horas (37 °C, 5% de CO,, 90% de HR).
Posteriormente, las muestras y el medio de cultivo se reemplazaron con 100 ul de medio
fresco, y se afadieron 10 pl del reactivo 1 del kit MTT. Después de 4 horas de incubaciéon
a 37 °C, se afiadieron 100 pl del reactivo 2 del kit MTT y se incubaron de nuevo a 37 °C.
Las placas se leyeron a 550 nm usando un lector de placas Elisa Bio-Rad 680 Microplate

Reader® ’°. La viabilidad celular se calculé usando la ecuacion 1.

Las pruebas se realizaron por triplicado. También se prepararon controles negativos
afiadiendo sélo el medio de cultivo fresco a las células y tratandolas de la misma manera

gue las muestras.

Viabilidad celular (%) = AbSmuyestra/ ADScontrol neg X 100 Ec.6
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Capitulo 5

Discusion de resultados

5.1 Sintesis de copolimeros aleatorios SR-g-(NVCL/4VP)

Se injertaron los monémeros (NVCL y 4-vinilpiridina) en un solo paso en la superficie del
hule de silicona, esto con la finalidad de modificar sus propiedades de este polimero y asi
obtener un nuevo biomaterial, hidrofilico y estimulo-sensible al pH y a la temperatura. La
primera respuesta es gracias al injerto de 4-VP y el cambio de comportamiento frente a
los cambios de temperatura sera por el injerto de NVCL. Las peliculas obtenidas fueron
extraidas con gran facilidad debido a la no formacién de altas cantidades de copolimero
residual de reaccion. Este hecho fue debido al efecto protector del anillo aromatico de la
4-vinilpiridina, misma que bajé la tendencia de homopolimerizacion que experimenta la
NVCL al ser irradiada.

Por otro lado, es conocido que el efecto del disolvente utilizado para una reaccion de
injerto por exposiciéon directa a la radiacion (método directo) influye directamente en el
rendimiento, asi también la dosis y la concentracion, motivo por el cual estos factores

fueron estudiados.

5.1.1 Efecto del disolvente

No se han publicado estudios sobre la copolimerizacion de 4-vinilpiridina con N-
vinilcaprolactama sobre alguna matriz polimérica, por lo que se decidio realizar un estudio

sobre el efecto de varios disolventes en la sintesis de los nuevos copolimeros de injerto.

En la Figura 20 observamos los porcentajes de injerto obtenidos de SR-g-(NVCL/4VP), el
rendimiento mas bajo fue obtenido al utilizar cloroformo, en este caso la matriz polimérica
se degrado, posiblemente se deba a que la matriz polimérica SR al estar hinchada en
demasia, la radiaciéon incide en una mayor superficie y provoca la degradacién de la

pelicula; ademas, el cloroformo crea una elevada cantidad de radicales libres debido a la
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ruptura del enlace carbono-cloro, lo que provoca la formacion de &cido clorhidrico y el

exceso de radicales libres incrementa la degradacion de la silicona.

En las reacciones de injerto realizadas utilizando isopropanol y etanol, se observo que el
porciento de injerto aumenta, pero también hubo degradacién de la matriz polimérica,
debido a que estos disolventes al presentar un grupo hidroxilo, son capaces de generar
radicales hidroxilo al ser irradiados, y como es sabido, estos radicales son altamente
reactivos, motivo por el cual provocan la degradacién de la matriz polimérica. De acuerdo
a la Tabla 1, el tetrahidrofurano (THF), es el disolvente en el cual la silicona presentd un
hinchamiento aproximado del 134%; con este disolvente los rendimientos de injerto
rebasaron ligeramente el 140%. El copolimero de injerto obtenido con este disolvente
mostré mejor apariencia fisica comparada con los anteriores; sin embargo, la pelicula
injertada que presentdé menores sefiales de dafio fue el obtenido con tolueno como
disolvente, incluso con injerto superior al 100%.

200

180

160

o T X I L I g 1
Cloroformo Isopropanol Etanol THF

T

I
Tolueno

Disolvente

Figura 20. Porciento de injerto obtenido con diferente disolvente.

La reaccion de injerto se favorecio al utilizar tolueno como disolvente, obteniendo
rendimientos muy superiores comparados con los otros disolventes, la apariencia fisica

era buena, no presentaban rugosidad a la vista, no mostraron signos de degradacion.
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Esto debido al efecto anisotrépico del anillo aromético que tiene el disolvente, el cual
realiza un efecto protector adicional en la reaccién provocando que la radiacién
electromagnética no impacte directamente sobre la matriz polimérica, gracias a la

deslocalizacion electrénica del anillo aromético que genera un campo de proteccion.

Tabla 1. Grado de hinchamiento de la pelicula de SR en diversos disolventes.

Disolvente Hinchamiento (%)
Cloroformo 220
THF 134
Tolueno 115
Isopropanol 12
Etanol 5
DMF 3

5.1.2 Efecto de la concentraciéon del mondmero

Uno de los factores importantes a tomar en cuenta durante la modificacion de un material
es el efecto de la concentracion del monémero o los monémeros, se realizé un estudio de
este factor con la finalidad de observar cémo afecta al porciento de injerto durante el
proceso de madificacion. En la Figura 21 se observa que la concentracion de los
mondmeros de NVCL y 4VP en el proceso de modificacibn de SR es muy importante
debido a que concentraciones por debajo del 60% en volumen se obtienen porcentajes de

injerto inferiores al 20%.

Esto es debido a que el anillo de 4VP ejerce un efecto pantalla cuando la radiacién
ionizante incide en su estructura, lo que disipa la energia del iniciador. Al aumentar la
concentracion a 70% observamos un salto inesperado al pasar un injerto de 20 a 110%, a
esta concentracion es mayor el efecto de la concentracion del monémero por encima del
efecto protector, es decir, a esta concentraciobn existe un mayor numero de especies
formadas debido a un gran nimero de moléculas de mondémero y aunque el efecto

protector siga presente, la distancia entre las moléculas del monémeros con los sitios
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reactivos es la suficientemente corta para llevarse a cabo el proceso de injerto. El

porciento de injerto no incrementa a concentraciones de monémero mas altas (80 y 90%).

I ! I N I ! I ! I ! I ! I ! | ! I

10 20 30 40 50 60 70 80 90
Concentracion monomeérica (v/v)

Figura 21. Porcentaje de injerto obtenido respecto a la concentracién de monémeros en la sintesis
de SR-g-(NVCL/4VP).

5.1.3 Efecto de la dosis

El rendimiento de la reaccién de injerto sobre las peliculas de hule de silicona mostré
dependencia respecto a la dosis aplicada, como podemos observar en la Figura 22, el
porcentaje de injerto de la reaccidon se incrementd al aplicar mayor dosis. Podemos
observar que al utilizar una dosis de 20 kGy se obtiene un rendimiento bajo (alrededor de
20%), el rendimiento no mejora mucho al aplicar 30 y 40 kGy. Al utilizar una irradiaciéon de
50 kGy el porciento de injerto alcanza a superar el 50% de injerto. Cuando se utilizaron
dosis de 60 y 70 kGy los injertos fueron alrededor del 100% y a dosis superiores a estas

los porcentajes de injerto se dispararon obteniendo injertos de 200 y hasta 300%.
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Figura 22. Porcentaje de injerto obtenido respecto a la dosis aplicada en la sintesis de SR-g-
(NVCL/4VP.

5.2 Sintesis de (SR-g-4VP)-g-NVCL vy (SR-g-NVCL)-g-4VP

5.2.1 SR-g-4VP

Se sintetizaron copolimeros de injerto de SR-g-4VP con la finalidad de obtener materiales
pH sensibles, mismos que serian sometidos a un segundo proceso de injerto con un
comondémero para observar las diferencias fisicas y quimicas con respecto a las
sintetizadas en un paso (SR-g-(NVCL/4VP)). En la Figura 23 se observan los porcentajes
de injerto obtenidos para el sistema SR-g-4VP a diferentes dosis; en esta figura se
observa que hay una tendencia casi lineal entre la dosis y el porcentaje de injerto. En
dicha figura podemos apreciar que a 50 kGy se obtiene un rendimiento aproximado de
50%, mientras que a 70 kGy, el rendimiento es superior al 100% de injerto. La tendencia
fue ascendente hasta alcanzar un rendimiento del 300% de injerto cuando se aplicé una
dosis de 90 kGy, para este entonces, el material mostré degradacion. Estos rendimientos
fueron alcanzados gracias a que la homopolimerizacion de la 4VP casi pasé

desapercibida. El proceso de autoaceleracion no fue visto para el caso de la 4VP
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injertada debido a que cuando se forma un radical libre en el grupo vinilo al ser irradiada,
el anillo aromético de la piridina le confiere estabilidad al radical libre a través de su efecto

resonante y le otorga el tiempo suficiente para difundir en el medio y reaccionar con los
radicales formados en la superficie de SR.

100 -
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40

20
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Figura 23. Porcentajes de injerto obtenidos de SR-g-4VP a 50% concentracién de monémero en
DMF y a diferente dosis.

5.2.2 SR-g-NVCL

Para el caso de SR-g-NVCL, los resultados de los injertos se encuentran resumidos en la
Tabla 2. En este caso, se observd una alta tasa de homopolimerizacion; este fenémeno
se le atribuye a la posible activacion del enlace vinilico del monémero al ser irradiado, el
cual prefiere reaccionar con otra molécula de NVCL, lo cual provoca un aumento de la
viscosidad del medio de reaccion; este aumento en la viscosidad disminuye la
probabilidad de difusion de las moléculas del mondémero hacia la matriz polimérica al

mismo tiempo que el consumo del mondémero se eleva rapidamente. Este fendmeno es
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conocido como autoaceleracidon, mismo que provoca porcentajes de injerto bajos y altas

concentraciones de homopolimero™ ",

La Tabla 2 muestra que no hay diferencias abruptas entre un porcentaje de injerto y otro
al aumentar la dosis aplicada como en el caso del injerto de 4VP: el injerto mas alto fue
obtenido aplicando 80 kGy; sin embargo, a ese porcentaje el homopolimero obtenido es

duro, lo cual dificulta un poco la extraccién de la pelicula injertada.

Para ambos casos se utiliz6 DMF como disolvente con la finalidad de que la modificacion
predomine en la superficie, esto basado en la observacion de que este disolvente no

hincha a la matriz polimérica.

Tabla 2. Injertos obtenidos en la sintesis de SR-g-NVCL a 50% concentracién de NVCL a diferente
dosis.

10 6 1
15 11 1
20 17 2
40 34 3
50 36 3
60 37 15
70 48 2
80 50 3

5.2.3 sintesis de los copolimeros de injerto en dos pasos

El proceso de obtencion de (SR-g-NVCL)-g-4VP fue un poco complicado debido a que
las muestras de SR-g-NVCL se fragmentaban al someterlos al proceso de congelacion-
descongelacion para desgasificar los medios de reaccién, ya que se alcanzaba la
temperatura de transicion vitrea, Tg (2 °C) de la PNVCL, lo cual hacia el material
quebradizo. En el caso de la sintesis de (SR-g-4VP)-g-NVCL no hubo complicaciones
durante su obtencion. En la Tabla 3 se resumen los copolimeros de injerto obtenidos en
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dos pasos. Es importante mencionar que en el proceso del segundo injerto también se

utiliz6 DMF como disolvente, con la finalidad de favorecer el injerto en la superficie.

Tabla 3. Resultados de muestras obtenidas en dos pasos.

5 11 16

6 11 17
8 18 24
10 13 23
32 15 47
58 26 84
58 38 96
58 45 103
8 14 22
10 14 24
13 14 27
6 11 17
15 11 26
18 11 29
28 11 39
74 11 85

5.3 Caracterizacion

5.3.1 Andlisis FTIR-ATR de SR-g-(NVCL/4VP)

La caracterizacion del copolimero de injerto se realizd6 mediante espectroscopia infrarroja
y por comparacion con el espectro FTIR de la pelicula de SR sin injertar; en la Figura 24
podemos observar el espectro del copolimero de injerto que muestra una banda de

absorcion a los 3963 cm™ correspondiente a los estiramientos C-H tanto del anillo
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aromético de la piridina como los C-H alifaticos del injerto y de los grupos CH; del hule

silicona.

T .

2963

1258

SR-g-(NVCL/4VP)

1001 787
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1001 787

| ! | ! | ! | ! | ! 1
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Figura 24. Espectro IR-ATR de SR y SR-g-(NVCL/4VP) con 50 % injerto.

Las bandas que aparecen en 1565 y 1414 cm™ corresponden a los estiramientos del
enlace C-N de la piridina, la banda que aparece en 1258 cm™ se debe a las flexiones de
los grupos metilo; posteriormente aparece una banda de absorcion en 1001 cm™
correspondiente a los estiramientos Si-O-Si de la silicona finalmente aparece la banda a
787 cm™ correspondiente a los estiramientos Si-CHs. Por su parte, el espectro de la
silicona mostro las mismas bandas anteriormente descritas en 2963, 1258, 1001 y 787
cm™ correspondientes a la silicona sin modificar. Algo muy importante a destacar en el
espectro de SR-g-(NVCL/4VP) es que no se logré observar la banda de absorcion del
grupo carbonilo, la cual debi6 a parecer alrededor de 1640 cm™. Por lo cual se decidié a

realizar un andlisis mediante espectroscopia Raman.
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5.3.1.1 Analisis FTIR-ATR de SR-g-4VP y (SR-g-4VP)-g-NVCL

Los espectros FTIR-ATR de SR-g-4VP y (SR-g-4VP)-g-NVCL se observan en la Figura
25; SR-g-4VP presenta las sefiales caracteristicas de la SR a 786, 1007 y 1258 cm™,
mismos que corresponden a los estiramientos del enlace Si-C, Si-O-Si, y flexiones de los

grupos CHs; y CH, unidos al &tomo de Si respectivamente.
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Figura 25. Espectro IR-ATR de de SR-g-4VP y (SR-g-4VP)-g-NVCL.

Las bandas de absorciéon que aparecen a 1413 y 1598 cm™ se deben a los estiramientos
del enlace C-N del anillo aromético; en 2963 aparece la sefial de los enlaces C-H tanto
aromaticos como alifaticos. Respecto a (SR-g-4VP)-g-NVCL, el espectro luce casi igual al
de SR-g-4VP, excepto por una banda que aparece en 1634 cm™, misma que corresponde

al grupo C=0 de la NVCL, la cual habia sido injertada en un segundo paso.

5.3.1.2 Analisis IR-ATR de SR-g-NVCL y SR-g-NVCL-Lis
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En la Figura 26, se muestran los espectros de FTIR de la pelicula de SR-g-NVCL con un
20% de injerto, asi también el espectro de la pelicula con lisozima inmovilizada en su
superficie. El copolimero de injerto mostr6 una banda a 1633 cm™ debido al estiramiento
del grupo C=0 de NVCL, y dos bandas a 2927 y 2856 cm™ que estan asociadas a las
vibraciones de estiramiento de C-H. Estas bandas tipicas de PNVCL demostraron el
injerto de NVCL en SR.

-
\(/r SR-g-NVCL

2964

1005”

SR-g-NVCL-Lis

2963 1646
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Figura 26. Espectro IR-ATR de SR-g-NVCL y SR-g-NVCL-Lis

Por otra parte, el espectro de SR-g-NVCL-Lis presenté picos caracteristicos de la
lisozima, una banda ancha a 3298 cm™ debido al estiramiento de NH y -OH de grupos
amina e hidroxilo de la proteina: en 1646 cm -1 se observa la banda que corresponde a la
banda de la amida | (C=0) causada por las vibraciones de los enlaces peptidicos. La
sefial a 1543 cm™ corresponde a la amida Il propio de la enzima. La banda a 1400 cm™ se
debe a las flexiones de los enlaces N-H y C-N de la lisozima. Este espectro confirma la

presencia de la enzima inmovilizada en la pelicula de SR-g-NVCL.
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5.3.2 Espectroscopia Raman

Este estudio se realizé con la finalidad de complementar la caracterizacion de SR-g-
(NVCL/4VP) el cual no habia sido claramente elucidado debido a la ausencia de una
banda de absorcién tan caracteristica como lo es del estiramiento C=0. En la Figura 27
observamos el espectro de SR y de SR-g-(NVCL/4VP); las bandas que aparecen a 696 y
720 cm™ se deben al estiramiento del enlace Si-C, ambos pertenecientes al hule de
silicona; en 1090 cm™ la banda de estiramiento C-C aromaticos y alifaticos™ °; en 1270
cm™ al estiramiento de los enlaces C-N de la NVCL y del anillo de la piridina. Las bandas
de 1420y 1475 cm™ aparecen por las flexiones de los grupos CHs y CH, respectivamente.
En 1636 cm™ aparece la banda correspondiente al grupo carbonilo de la caprolactama.
Finalmente las bandas que aparecen a 2920 y 2974 cm™ corresponden a los
estiramientos simétricos y asimétricos de los enlaces C-H de la silicona y de la NVCL. En
3090 cm™ aparece la banda de estiramiento C-H del anillo aromético de la 4VP. Por lo
tanto, mediante esta técnica espectroscopica pudimos comprobar la presencia de la
NVCL en el injerto binario obtenido en un paso, algo que no habiamos podido comprobar
mediante FTIR-ATR.

Esto fendbmeno puede tener dos explicaciones: una puede deberse al acomodo de las
cadenas poliméricas y la otra es al orden en que ocurrid el injerto; es importante
mencionar que habia dos monémeros en el medio de reaccion y que estos no tienen la
misma reactividad, por lo que probablemente al final del proceso de injerto predominé uno
por encima del otro, injertAndose un comondémero casi al final, esta hipétesis podria
adquirir mayor fuerza si tomamos en cuenta que el poder de penetracion de la
espectroscopia Raman puede ajustarse desde 0 hasta 100 micras; este estudio se realiz6
a 10 micras de profundidad, con lo cual se pudo observar el estiramiento vibracional del
enlace C=0, mientras que el poder de penetracion del haz del infrarrojo tiene un poder de
penetracion de 5-8 nm, es decir, no alcanzé a llegar a la profundidad en que estaba
injertado la NVCL, solo alcanz6 a detectar el injerto de 4VP. Esta hipétesis se retomara y

reforzara con los estudios fisicoquimicos siguientes.
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Figura 27. Espectro raman de SR-g-(NVCL/4VP) comparado con el espectro del hule de silicona a
785 nm con laser de neo6n, 10 um de profundidad.

5.3.3 Calorimetria diferencial de barrido

Mediante este analisis térmico se pudo estudiar el comportamiento de los materiales
polimérico obtenidos respecto a la temperatura. La temperatura de transicion vitrea (Tg)
es una transicion térmica de segundo orden e indica el punto intermedio entre el estado
fundido y el estado rigido del material. Por encima de la Tg, la movilidad de las cadenas
poliméricas aumenta y el material adquiere un comportamiento elastico y gomoso;
mientras que por debajo de ésta, la movilidad disminuye, haciendo que el material

adquiera un comportamiento rigido y/o quebradizo.

En la Figura 28 se puede observar que el valor de Tg de SR-g-(NVCL/4VP) coincide con
el del copolimero de injerto, a 143 °C; este valor varia ligeramente con el porcentaje de
injerto pero se mantiene en el mismo orden; la Tg que presentan tanto el copolimero de

injerto y el copolimero corresponden a la poli(4-vinilpiridina). La pelicula de SR no muestra
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transicion térmica alguna, debido a que el valor de su Tg (-70 °C) esta muy por debajo del

limite de deteccion del equipo utilizado para este estudio.

SR-g-(NVCL/4VP)

143°C

SR

Poli (NVCL-co-4VP)

68 °C

Flujo de calor (exo—~)

143 °C

50 100 150
Temperatura (°C)

Figura 28. Termograma DSC de SR, el copolimero obtenido y de SR-g-(NVCL/4VP)

Tabla 4. Resultados obtenidos en el estudio mediante DSC.

PNVL - 2 50
P4VP - 143 -
Poli (NVCL/4VP) - 143 68
SR 0 72 -
SR-g-NVCL 12 - 67
SR-g-4VP 15 144 -
SR-g-(NVCL/4VP) 8 143 68
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Otra sefial térmica observada fue por parte del copolimero de injerto el cual mostré una
sefal alrededor de 68 °C la cual corresponde a la temperatura de reblandecimiento de la
PNVCL, sin embargo en el caso de la pelicula injertada, esta sefal fue apenas visible. La
temperatura de reblandecimiento de la PNVCL y SR-g-NVCL puede ser observada
claramente en el termograma situado en el Anexo 2. Todos los resultados se encuentran

resumidos en la Tabla 4.

5.3.4 Analisis termogravimétrico

La estabilidad térmica tanto de la pelicula injertada SR-g-(NVCL/4VP), fue estudiada y
comparada con el copolimero y la matriz polimérica sin injertar. En la Figura 29, podemos
observar que la temperatura de descomposicion de SR es de 640 °C, mientras que su
pérdida de peso al 10% ocurre a 518 °C. En este aspecto, podemos observar que la
resistencia térmica de SR se ve negativamente alterada al ser injertada, ya que SR-g-
(NVCL/4VP) mostr6 una temperatura de descomposicién a 417 °C y una pérdida del 10%
en peso a 403 °C cuando el injerto era del 42 %. El valor de 10% de pérdida en peso
mostré una tendencia negativa con el aumento del porciento de injerto comparado con el
de SR que fue de 542 °C; sin embargo, el valor de 10% de pérdida en peso de SR-g-
(NVCL/4VP) fue superior al de los homopolimeros estudiados, tal y como se observa en
la Tabla 4. Aunque es cierto que la resistencia térmica de SR se ve mermada al ser
injertada, este valor no es tan drastico tomando en cuenta de que este tipo de materiales
podrian tener aplicaciones biomédicas y que dificiimente se expondran a temperaturas

altas.

El poli (NVCL-co-4VP) presenté una pérdida del 10% en peso a 266 °C (Anexo 5), misma
gue estd asociada en cierta parte a la humedad que probablemente absorbi6 del
ambiente; su temperatura de descomposicion fue observada en 399 °C mostrando un
residuo del 2.1% a los 750 °C. Respecto a (SR-g-4VP)-g-NVCL, el comportamiento
térmico fue similar al perfil de las muestras de SR-g-(NVCL/4VP).

Por otra parte, el residuo obtenido después del tratamiento térmico de SR-g-4VP no fue
diferente al de SR sin modificar (32%), esto quiere decir que la P4VP injertada no afect6
la estructura medular de las cadenas poliméricas del poli dimetilsiloxano (PDMS) ya que
el injerto se degraddé a compuestos gaseosos propios de la combustion sin afectar el

porcentaje residual obtenido a 750 °C. Este caso no fue igual para el injerto de SR-g-
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NVCL en donde el porciento residual se vio reducido considerablemente, obteniéndose un
21.7 %, esto significa que la NVCL provoca una mayor descomposicion térmica de SR al
ser injertada (Anexo 4).
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Figura 29. Termograma de SR, poli(NVCL/4VP) y SR-g-(NVCL/4VP) y (SR-g-4VP)-g-NVCL.

El efecto de la P4VP de no inducir drasticamente la degradacion térmica de SR se
observa mejor en los copolimeros de injerto binarios, para la muestra de SR-g-
(NVCL/4VP) con 8 % de injerto se obtuvo un 30.9 % de residuo; en este caso el
porcentaje bajo un 1% debido a la presencia de la NVCL. Para la muestra con 42%, el
contenido residual fue aun mas bajo (26.1%); y asi sucesivamente hasta observar un
porcentaje residual del 9.2% cuando el injerto fue dos veces el peso de la matriz
polimérica. Esta tendencia demuestra que a injertos altos la NVCL provoca cada vez mas

la combustion de la cadena principal del hule de silicona.
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Tabla 5. Resultados obtenidos mediante analisis termogravimétrico.

~ PNVL - 358 437 _ 1.42
-~ PavP - 363 407 - 1.22
SR - 542 563 640 32.1
- - 266.6 269 391 2.1
- SR-g-NVCL 12 409 437.7 560.3 21.7
~ SR-g-4VP 15 406 395 608 32
- 8 403 404.3 654.1 30.9
- 42 403 412 641 26.1
- 108 401 418 644 21.6
- 200 382.6 412 641 9.2
- 51 (34-17) 391.6 430.2 596 19.7

5.3.5 Resonancia magnética nuclear de **Carbono

La resonancia magnética nuclear de *C y 'H son dos de las técnicas méas eficaces que
existen para llevar a cabo la caracterizaciéon de un compuesto, ya que no solo detecta los
grupos funcionales o estiramientos de algunos enlaces, sino que hace posible la

observacion de todos los atomos de C o H presentes en la muestra.

La Figura 30 representa el espectro **C RMN (100 MHz) de SR-g-(NVCL/4VP) en la que
aparecen las siguientes sefiales: desplazamiento de 0 ppm corresponde a los metilos del
PDMS®; aparece una sefial débil en 29 ppm que corresponde a los grupos CH, que
reaccionaron con los monémeros; en 39 ppm aparece una sefial ancha que corresponde
a grupos metileno alifaticos presentes el anillo de la lactama y las cadenas poliméricas
formadas por el injerto. La sefial que aparece en 80 ppm corresponde a los C unidos
directamente al atomo de N; el pico que aparece desplazado en 122 ppm le pertenece a
los C en posicion meta al atomo de N del anillo aromético®*. En 149 ppm aparece la sefial
de los C en posicion orto al N de la piridina y en 191 ppm se observa la sefal del C ipso

del anillo aromatico. La sefial mas desplazada del espectro corresponde al C del grupo
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C=0 perteneciente a NVCL, con este analisis se reforz6 el argumento de que la NVCL si

estaba presente en el injerto tal y como nos lo indicaba la espectroscopia Raman.
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Figura 30. Espectro RMN *C-CPMAS de SR-g-(NVCL/4VP)

Respecto al injerto obtenido en dos pasos; (SR-g-4VP)-g-NVCL se observaron las
siguientes sefales: 0 ppm para los grupos CHs de SR (Anexo 7); en 22 ppm se observa la
sefial del metileno que establecié enlace covalente con el monémero, en 29 aparecen los
CH, del anillo de NVCL; en 36 ppm aparece la sefal del metileno g al atomo de N de la
lactama y los metilenos formados de las cadenas injertadas (Figura 31). La sefal
desplazada a 41 ppm pertenece al carbono unido al anillo aromatico; en 46 ppm se
muestra la sefial de los grupos CH, que se encuentran unidos al grupo amida, en 79 ppm
aparece desplazado el carbono unido directamente al &tomo de N de la lactama. Las
sefiales de 124, 148 y 172 ppm corresponden a los a&tomos de C arométicos en posicion

meta, orto y para respectivamente®'. Por Gltimo, la sefial del grupo carbonilo aparece en
217.7 ppm.
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Figura 31. Espectro RMN *C-CPMAS de (SR-g-4VP)-g-NVCL.

La sintesis y caracterizacion de SR-g-NVCL se llevé a cabo debido a que fue el injerto
que mostro mejor capacidad de inmovilizar lisozima. La Figura 32 muestra los espectros
de C-RMN de NVCL y SR-g-NVCL. El espectro de **C-NMR del monémero, exhibe
seflales a 23, 27 y 29 ppm para los atomos de C de grupos metileno (CH,)
correspondientes al anillo de lactama. Las sefiales a 37 y 44 ppm corresponden a
metilenos que son a a grupos carbonilo y nitrégeno, respectivamente. Los carbonos del
grupo vinilo se observaron a 92 y 132 ppm; el ultimo pico coincide con el metilo que esta
unido al heterodtomo (N-C=). La sefial a 174 ppm se debe a la presencia de un grupo
C=0 vy finalmente, el triplete aparecié a 77 ppm, corresponde al cloroformo deuterado

usado como disolvente.

Con respecto a la **C-RMN de la pelicula injertada (SR-g-NVCL) se observaron algunos
cambios en los desplazamientos quimicos con respecto al espectro NVCL especialmente
de los carbonos del grupo vinilo desaparecido. Los grupos CH, del anillo de lactama
aparecieron casi al mismo desplazamiento, pero las sefiales se hicieron mas amplias en
el espectro del copolimero de injerto. Estos cambios se observaron debido al andlisis

RMN del copolimero de injerto se llevd a cabo en estado solido, lo que provoca el
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ensanchamiento de las sefales. La banda de carbonilo de NVCL apareci6é a 177 ppm en

el espectro, dicho desplazamiento no vario después de que la NVCL fuese injertada.
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Figura 32. Espectro RMN **C-CPMAS de SR-g-NVCL

Las sefiales que pertenecen al grupo vinilo cambiaron su posicién, anteriormente los
carbonos de este grupo aparecieron a 132 y 92 ppm, pero fueron desplazados a 37 ppm
(-CH2) y 47 ppm (N-CH-) en el espectro de SR-g-NVCL*® #. Esto se debe a que el doble
enlace del grupo vinilo ha reaccionado y se ha convertido en una cadena alifatica, es
decir, no hay mas electrones m que produzcan el efecto de desproteccién; como
resultado, los carbonos aparecen a valores mas altos de campo magnético. La sefial en
42 ppm corresponde al grupo CH, que esta unido al &omo de N La sefial a 30 ppm
corresponde a dos grupos metileno; B y y N. Posteriormente, a 23 ppm se observé la
banda de CH, que se encuentra en posicion  as grupo carbonilo, misma sefal que
corresponde a los metilos laterales de la SR que establecieron enlace covalente con el
vinilo del monémero, los cuales han adquirido un ambiente quimico diferente a los CH;

que no reaccionaron, estas Gltimos (CHs) aparecen en 0 ppm®.
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5.3.6 Microscopia electronica de barrido (SEM)

Los copolimeros de injerto fueron analizados mediante microscopia electrénica de barrido
con la finalidad de observar la topografia de su superficie. En la Figura 33A se observa la
superficie de la pelicula de SR sin injertar. La superficie de SR-g-NVCL (Figura 33B) se ve
ligeramente diferente al de SR, en esta figura se logra observar que el injerto tiene forma
de hojuelas. Las micrografias de SR-g-4VP (33C) y SR-g-(NVCL/4VP) son las que mas
muestran un cambio en la superficie, el injerto con 4VP muestra pequefias hojuelas
derivadas del injerto, mientras que el injerto binario presenta una mezcla entre grandes y
pequefias (Figura 33D).

Figura 33. Micrografia de A) SR, B) SR-g-NVCL, C) SR-g-4VP y D) SR-g-(NVCL/4VP).
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5.3.6.1 Andlisis transversal y profundidad de injerto

Como el objetivo de este proyecto es realizar una modificacion superficial de las peliculas
de SR, se procedi6é a un estudio transversal del copolimero de injerto binario mediante
microscopia electrénica de barrido. En la Figura 34A, se observa el perfil transversal de
SR, la cual como era de esperarse, presenta homogeneidad. La micrografia 34B
corresponde a la muestra de (SR-g-4VP)-g-NVCL, en este caso observamos una capa
superficial que tiene apariencia un poco desordenada, debido al acomodo de las cadenas
poliméricas. Por ultimo, la Figura 34C, misma que pertenece a SR-g-(NVCL/4VP), este
copolimero de injerto tiene una apariencia un poco diferente, se le nota mas el injerto en
forma de hojuelas, esto tiene coherencia con la observacion que se habia realizado en la
Figura 34D.

SU5000 5.0V 5.7mm S-X500 UVD 40Pa 08/17/2015

SU5000 5.0kV 6.5mm S-X500 BSE-ALL 40Pa 08/17/2015  100um

Figura 34. Andlisis transversal mediante microscopia SEM de A) SR, B) SR-g-4VP)-g-NVCL y C)
SR-g-(NVCL/4VP) a 500X.
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La muestra de (SR-g-4VP)-g-NVCL fue la muestra elegida a analizar. Cabe mencionara
gue para la obtencién de esta muestra, se utiliz6 DMF como disolvente ya que este
hinchaba pobremente a la matriz polimérica. En la Figura 35 observamos varias
profundidades las cuales fueron medidas gracias al software del equipo. Los resultados
fueron de 7.45, 10.29 y 8.156 um; con esto se puede demostrar que el injerto fue en la
superficie y no en masa. Este resultado es coherente con la literatura que menciona que
los disolventes que hinchen pobremente a la matriz polimérica favoreceran el injerto

superficial.

SU5000 5.0kV 6.5mm S-X5.00k BSE-ALL 40Pa 08/17/2015  10.0pm

Figura 35. Micrografia transversal de (SR-g-4VP)-g-NVCL y andlisis de profundidad de injerto a
5000X.

5.3.6.2 Espectroscopia dispersiva de energia de rayos X (SEM-EDS)

La muestra de SR-g-(NVCL/4VP) fue analizada mediante espectroscopia SEM-EDX
(Figura 36), en este espectro podemos observar la presencia de varios elementos
pertenecientes al injerto realizado sobre la superficie de SR; las cuales se distinguen en
colores. En esta figura se logra observar que el injerto cubre toda la superficie de la SR y
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se muestra un poco desordenado y de aspecto rocoso. En la tabla contigua al espectro
SEM-EDX se observan los porcentajes elementales de los &tomos identificados durante el
estudio de dicha pelicula.

Application Note a%n

¢ 02040608 1.01.2141.6 1.8 2.0 2.22.4
g R RS 2 keV

Name:Date:7/18/2014 5:32:46 PMIimage 1 Date:7/18/2014 5:33:00 PM HV:20.0kV

size:1024 x 768Mag:1000xHV:20.0kV Puls th.:17.67kcps

Mass percent (%)

Spectrum C N o] Mg sSi
Objects 3 3.16 0.51 0.74 3.55 25.58
Objects 4 8.06 1.27 1.30 2.83 35.80
Mean value: 5.61 0.8% 1.02 3.
Sigma: 3.46 0.54 0.39 0.85 7.23
Sigma mean: 2.45 0.38 0.28 0

Figura 36. Espectro SEM-EDS de SR-g-(NVCL/4VP).

Por otra parte, el injerto obtenido en dos pasos (Figura 37), muestra un injerto mas
homogéneo y estético; la apariencia fisica es mas ordenada y se observa una mayor

presencia de oxigeno y nitrdgeno, mismos que corresponden a la NVCL injertada en el
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segundo paso. La tabla adjunta al espectro EDX, presenta los porcentajes del analisis

elemental realizado a la muestra de (SR-g-4VP)-g-NVCL.

Application Note agign

keV

Name:Date:7/18/2014 5:18:59 PMImage 1 Date:7/18/2014 5:19:20 PM HV:20.0kV
size:1024 x 768Mag:1000xHV:20.0kV Puls th.:18.22kcps

Name:Date:7/18/2014 5:19:21 PMImage size:1024 x 768Mag:1000xHV:20.0kV

Spectrum: Objects

El AN Series wunn. T norm. C Atom. T Error (1 Sigma)

[wt.%] [wbt.%] [at.%] [wt. %]
C & HK-series 10.04 21.98 38.53 1.83
H 7 HK-series 1.11 2.43 3.65 0.39
O B HK-series 0.93 2.03 2.67 0. 25
5i 14 K-series 33.62 13.56 55.15 1.48

Figura 37. Espectro SEM-EDX de (SR-g-4VP)-g-NVCL.

El espectro EDX de SR-g-NVCL se muestra en la Figura 38, en esta se observa una
coloracion muy diferente a las dos muestras anteriores, esto se debe al alto porcentaje
gue representan los atomos de N y O en el analisis elemental de la superficie de dicho
copolimero de injerto.
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Name:Date:7/18/2014 4:59:37 PMimage
size:1024 x 768Mag:1000xHV:20.0kV

Name:Date:7/18/2014 5:00:42 PMImage size:1024 x 768Mag:1000xHV:20.0kV

Spectrum: Objects

El AN Series wunn. C norm. C Atom. C Error (1 Sigma)

[wt.%] [wt.%] [at.%] [wt. %]
C & HK-series 9.37 22.52 39.05 1.73
N 7 K-series 1.12 2.70 4.02 0.39
0 8 K-series 1.11 2.68 3.49 0.29
5i 14 K-series 29.99 T2.09 53.45 1.30

Figura 38. Espectro SEM-EDS de SR-g-NVCL.

En la Tabla ubicada en la parte inferior de la micrografia se encuentran resumidos los
porcentajes elementales de los atomos detectados los cuales fueron, silicio,
correspondiente a la silicona, carbono la cual corresponde a los metilos de SR y el injerto,
el N corresponde a la 4VP y NVCL, mientras que el atomo de oxigeno pertenece a la
estrucutra principal del PDMS y a al C=0 de la NVCL.
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5.3.7 Mo6dulo de elasticidad

Peliculas de SR, SR en DMF, SR-g-NVCL, SR-g-4VP y SR-g-(NVCL/4VP) fueron
sometidos a pruebas de traccion en los que se les determiné el modulo de Young, el
porciento de deformacion y la carga en el punto de rotura. Las pruebas mecanicas de las
peliculas se realizaron con la finalidad de estudiar el efecto que produce el injerto en el
material en la pelicula de SR, asi como también el efecto de la radiacion en la elongacion
de la pelicula de SR irradiada. A simple vista se observa un cambio de color y la
disminucion de la transparencia por parte de los copolimeros de injerto comparados con la
pelicula de silicona; sin embargo, dar una opinién solo por sentir que el material final es
mas rigido o duro, no es algo aceptable. Por lo tanto, se cortaron peliculas de 5 x 1.2 cm
mismas que fueron injertadas de acuerdo al apartado 4.2.1. Una vez modificadas, estas
fueron cortadas adecuadamente hasta obtener las probetas. Las peliculas tuvieron en
promedio 1.1 mm de grosor. La determinacion del modulo de Young se realiz6 bajo las
siguientes condiciones: 23 °C, 52 % de humedad, velocidad de cruceta de 10 mm/ min y

una distancia entre mordazas de 25.4 mm.

Figura 39. Ensayo de traccién de las probetas de los copolimeros de injerto.

La pelicula de SR sin irradiar mostré una elongacion aproximado del 481% y un modulo
de Young promedio de 3.7, la elongacion es alta debido a que el hule de silicona es un
elastbmero. Los copolimeros de SR-g-NVCL mostraron un notable incremento en el
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modulo de Young, es decir, mostraron mas resistencia a la elongacion, este
comportamiento era el esperado debido a que los sistemas injertados presentaron menor
flexibilidad que SR. Se observé un incremento progresivo en el modulo de Young a
injertos mas altos. La flexibilidad de las peliculas se vio notablemente afectada por el
injerto; puesto que las muestras mostraron elongaciones de 30% y 32% para copolimeros
con 11 y 17% de injerto respectivamente (Figura 40). Estas elasticidades estuvieron muy
por debajo de los copolimeros de injerto obtenidos con 4-vinilpiridina, los cuales
mostraron elongaciones de 112% y 71% para muestras de SR-g-4VP con 17 y 33% de

injerto, respectivamente.
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Figura 40. Estudio de traccion del hule de silicona, hule de silicona irradiada en DMF a 30kGy
comparada con los copolimeros de injerto de NVCL y 4VP.

Mientras que SR present6é un modulo de Young de 3.7 megapascales (MPa), SR-g-NVCL
con 17% de injerto mostré un modulo de Young de 151 MPa; 57 MPa para la muestra de
SR-g-4VP con el mismo porcentaje de injerto. Es importante mencionar que mientras
mayor es el valor de modulo de Young, mas rigido es un material; por lo tanto, estos
resultados nos indican que la NVCL le confiere una mayor rigidez a la pelicula de SR

cuando es injertada comparada con la 4VP (Tabla 6). De hecho, la muestra de SR-g-
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NVCL con apenas 17% de injerto tuvo un menor porcentaje de elongacion (32%) que
copolimero binario de SR-g-(NVCL/4VP) con 32% de injerto, esta ultima tuvo una
deformacion del 54%; curiosamente, el copolimero binario tuvo el modulo de Young mas
alto (271 MPa).

Tabla 6. Valores obtenidos en la determinacién del modulo de Young de peliculas de SR y SR-g-
NVCL.

Muestra Injerto Modulo Young Fuerza tensil Elongacion a
(%) (MPa) (MPa) rotura (%)
SR - 3.7+26 9.8+0.8 481.6 + 32
SR en DMF (30 - 45+0.4 7.4+0.6 305 + 27
kGy)
SR-g-NVCL 11 116.3 +1.6 4.1+ 0.4 30.2+75
SR-g-NVCL 17 151.7 + 9.8 5.1+ .0.1 32.4+43
SR-g-4VP 6.5 10.2+ 0.6 6.3+0.8 232.2 + 40
SR-g-4VP 17 57.3+21 7.1+15 112.3+9.2
SR-g-4VP 33 244.4 + 12 10.1+0.4 71.9+14.3
SR-g-(NVCL/4VP) | 32 271+15 9.6+1 54.8 + 19.5

El aumento del modulo de Young y pérdida de la elasticidad de los copolimeros de injerto
se debe a que las zonas amorfas de la SR han sido ocupadas por el injerto, por lo que las
cadenas poliméricas perdieron grados de libertad. Sin embargo, no toda la pérdida de la
elasticidad se debe al injerto, puesto que un alto porcentaje de pérdida de elasticidad se
debe al entrecruzamiento inducido por la radiacion gamma sobre las cadenas de la
pelicula de SR, tal y como se observa en la Figura 40, en donde vemos el perfil de
deformacioén de la pelicula de SR irradiada a 30 kGy en DMF (SR en DMF), misma que
presenta el 305% de elongacion; esto es 176% menos elasticidad comparada con la
pelicula de SR sin irradiar, una pérdida notable de elasticidad causada solamente por la

radiacion.

5.4 Propiedades fisico-quimicas

5.4.1 Grado de mojabilidad (angulo de contacto)

Las muestras injertadas mostraron un menor angulo de contacto respecto a SR, esto es
debido a la presencia de los grupos hidrofilicos capaces de establecer puentes de

hidrégeno. En la Tabla 7 se observan los valores de los angulos obtenidos.
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La mojabilidad representa la interaccibn que existe en un sistema compuesto por un
sélido y un liquido; esta depende de las fuerzas intermoleculares de los materiales en
estudio. La fuerza de adhesion entre el liquido y el sdélido provoca que el segundo se
extienda sobre la superficie del primero; mientras que fuerza de cohesion del liquido hace
gue éste se abulte y tienda a evitarlo.

El método utilizado para determinar la mojabilidad de las peliculas injertadas fue el de la
gota sésil o gota pendiente y sirve para determinar la tension superficial que ejerce la

superficie polimérica sobre el agua.

Tabla 7. Resultados de los angulos de contacto obtenidos de los copolimeros de injerto en uno y
dos pasos.

Silicona 0 105.3 +1.1

20 102.2 +2.5

SR-g-(NVCL/4VP) 45 101.7 +1.7
90 97.3 +1.6

200 71 +2.3

7 83 +1.8

11 81 +2.1

16 72 +2.3

SR-g-NVCL 23 75 +45
33 92 +1.3

50 94 +1.1

5-11 94 +3.5

(SR-g-4VP)-g-NVCL 34-20 92.7 +2.1
17-7 99.8 +0.37

13.5 93.6 +2.3

SR-g-4VP 20 95.1 +1.8
33 95.4 +1.7

44 93.4 +2.1

En la Tabla 7 se puede observar que para el caso de los injertos binarios obtenidos en un
paso, SR-g-(NVCL/4VP), fue dificil encontrar angulos de contacto bajos, un injerto del
20% nos brind6 un valor cercano al 102°, sélo 3 grados debajo de la pelicula sin
modificar. Mientras que un injerto del 90% dio un angulo de 97.3° grados, con el de 200%
se obtuvo un angulo de 71 grados. Lo cierto es que el injerto es muy elevado para obtener

ese angulo de contacto; sin embargo es importante mencionar que el angulo no nos indica
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la hidrofilicidad del material, sino solo la conducta de la superficie al contacto espontaneo

con el agua.

Tit=05 ThetalL]=331, ThetalR]=31.7, ThetalM}=32.42 + 0.72
Tit=1.5 Theta[L]=77.6, Theta[R]=78.1, Theta[M]=77.86  0.26

Tilt= 0.5 Theta[L]=87.5, Theta[R]=87.5, =87.47 + 0.02

[Tit= 1.1 ThetalL1=80.4, ThetalRi=86.4, Theta[b]-35.40 + 2.00

Figura 41. Angulo de contacto de: A) SR-g-4VP, B) SR-g-NVCL, C) SR-g-(NVCL/4VP) y D) (SR-g-
4VP)-g-NVCL.

Respecto a SR-g-NVCL, los resultados fueron mejores comparados con los mencionados
en el parrafo anterior, en este caso, se obtuvo un descenso muy marcado del angulo de
contacto (83 °) para la muestra con 7% de injerto de NVCL comparada con la de SR. La
muestra con 11% de injerto mostro un angulo aun menor (81°), el descenso del angulo
siguio decreciendo con el aumento del porcentaje de injerto; esto se debe a un aumento
en el nimero de grupos carbonilo presentes en las cadenas injertadas capaces de
establecer puentes de hidrégeno con el agua. Sin embargo, la muestra de SR-g-NVCL

con 33% de injerto mostré una conducta contraria a la tendencia seguida por las muestras
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con menor porcentaje de injerto; ya que presenté un angulo de 92° aproximadamente, el
angulo incrementd ligeramente mas para el injerto de 50%; este comportamiento puede
tener explicaciéon por la longitud de las cadenas poliméricas que al ser mas largas son
capaces de establecer un mayor nimero de interacciones hidrofébicas entre cadenas,
estas interacciones le confieren un reagrupamiento y provoca que los grupos hidrofilicos
no se encuentren tan expuestos. La Figura 41 muestra algunos angulos de contacto

obtenidos de las muestras injertadas.

Para el caso de las peliculas de (SR-g-4VP)-g-NVCL, el menor angulo de contacto fue
observado para la muestra con mayor contenido de injerto; para el caso en que el injerto
de 4VP fue de 5% y 11% de NVCL, se obtuvo un angulo de contacto de 95°, mientras que
cuando habia mayor porcentaje de injerto de 17% 4VP y 7% de NVCL el angulo fue
mayor (95°). Esto se debe a que la 4VP tiene menor capacidad de establecer puentes de
hidrogeno con el agua. Este argumento se ve reforzado con los resultados obtenidos para
SR-g-4VP (Tabla 7); en este caso, los angulos de contacto se vieron ligeramente
dependientes del porcentaje de injerto. Mientras que una muestra con 13.5% de injerto

present6 un angulo de 94.6°, un copolimero con 33% de injerto tuvo un angulo de 95.4°.

5.4.2 Hinchamiento limite de SR-g-(NVCL/4VP)

Uno de los aspectos importantes que debe cumplir un biomaterial, es el de ser hidrofilico
ya que esta propiedad le confiere mayor biocompatibilidad con el tejido vivo. Por lo tanto
los copolimeros de injerto se sumergieron en agua con la finalidad de determinar la

cantidad de agua que pueden absorber respecto al tiempo.
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Figura 42. Determinacion del hinchamiento limite de SR-g-(NVCL/4VP) en agua.

En la Figura 42 observamos una dependencia entre el grado de hinchamiento y el
porciento de injerto, es decir, a mayor porcentaje de injerto mas hincha el material, esto se
debe al aumento en el nimero de grupos hidrofilicos presentes en la superficie, los cuales
tienen la capacidad de establecer puentes de hidrégeno. Mientras que la pelicula de SR
no presenta la capacidad de absorber agua, una muestra de SR-g-(NVCL/4VP) de
presenta casi el 4% de hinchamiento. Un injerto del 42% le confiere un grado de

hinchamiento aproximado del 10%.

El grado de hinchamiento para SR-g-NVCL fue mayor a los obtenidos para SR-g-
(NVCL/4VP) con los mismos porcentajes de injerto (anexo 12), esto nos indica que las
cadenas de PNVCL tienen una mejor eficiencia para interactuar con las moléculas de
agua que la P4VP. Mientras que una pelicula de SR-g-NVCL con 34% de injerto muestra
un grado de hinchamiento de 21%, una pelicula de SR-g-4VP con un injerto del 52%
mostré apenas un grado de hinchamiento no superior al 10%. Esto significa que las
peliculas de SR-g-(NVCL/4VP) y (SR-g-4VP)-g-NVCL deben su baja hidrofilia por la

presencia de P4VP injertada tal y como los corroboramos en la Figura 43. El tiempo de
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hinchamiento maximo para todos los copolimeros de injerto obtenidos ya sea en uno o
dos pasos, se alcanzé alrededor de 24 horas; es decir, el material alcanza su maxima
capacidad de absorcién de agua en ese tiempo. Se observé también que el grado de
injerto no influye en el tiempo de hinchamiento limite, solo en el grado de hinchamiento.
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Figura 43. Cinética de hinchamiento de SR-g-NVCL, SR-g-4Vp y los copolimeros de injerto
obtenidos en dos pasos, (SR-g-4VP)-g-NVCL.

Se observo una dependencia entre el grado de hinchamiento y el contenido de injerto, es
decir, que las peliculas con un mayor grado de injerto presentaron mayor capacidad de
adsorcion. Este comportamiento se puede explicar por la presencia de grupos capaces de
establecer puentes de hidrégeno con el agua tales como el N presente en el anillo de la
piridina y el grupo carbonilo del anillo de la lactama. Algunos autores han descrito que
tiempos de hinchamiento limite elevados son un factor determinante para una liberacion
prolongada de un farmaco hospedado en una matriz polimérica. El tiempo de
hinchamiento obtenido en este estudio sirve para determinar los tiempos de inmersion

para la determinacion de pH critico y temperatura de respuesta (LCST o UCST) .
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5.4.3 pH critico

El pH critico de los copolimeros de injerto al igual que la respuesta a la temperatura
critica, mostré dependencia con el porciento de injerto en las peliculas. El pH critico para

55, 85
7

SR-g-P4VP (Anexo 11) es de aproximadamente 4. , pero es sabido que cuando un
mondmero pH-sensible es polimerizado en comparia de un comonémero, la respuesta al
pH se ve afectada, ese fue el caso con los copolimero aleatorios obtenidos mediante este
método. En la Figura 44 se observa que el sistema SR-g-(NVCL/4VP) con 42 % de injerto
perdié su cualidad de respuesta al pH; la pelicula con 108% de injerto muestra una ligera
variacion en el grado de hinchamiento, variaciéon ligeramente notable. Los copolimeros de
injerto con un alto porcentaje de injerto mostraron pH de respuesta; sin embargo esta se
vio desplazada hasta valores ligeramente alcalinos. Mientras que la pelicula present6 un
pH critico de 7.6, el de 300% de injerto lo mostré a 7.8, aunque es cierto que el pH estuvo
muy lejos del esperado, eso no resulta del todo negativo debido a que ese pH es muy

cercano al fisiologico (pH de la sangre).
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Figura 44. pH critico de SR-g-(NVCL/4VP) a temperatura ambiente en diferentes soluciones
amortiguadoras de pH.
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El corrimiento del valor de pH critico (7.6) que mostraron los copolimeros de injerto SR-g-
NVCL/4VP, se debe a la presencia del anillo alifatico de la NVCL. Al parecer, la presencia
de la parte hidrofébica de la NVCL (cabe recordar que es anfifilica, es decir tiene una
parte hidrofébica y una hidrofilica) afecta la sensibilidad de la P4VP al pH. Rogel-
Hernandez y colaboradores demostraron que el corrimiento del pH critico a valores altos
se debe a la presencia y longitud de alguna cadena o fragmento alifatico unida a un
fragmento sensible al pH*'.

5.5 Temperatura critica de respuesta (UCST y LCST)

La respuesta a la temperatura por parte de los copolimero de injerto es un aspecto

importante ya que de ello dependeré la velocidad de desorcién del farmaco y/o enzima.
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Figura 45. Cambios de hinchamiento de los copolimeros SR-g-(NVCL/4VP) a diferentes
temperaturas; A) 240% injerto, B) 90% injerto.

La PNVCL injertada en el hule de silicona presenta una temperatura critica entre 32 y 34
°C (Anexo 13); sin embargo, ésta no fue la temperatura critica de los copolimeros de

injerto obtenidos en un paso, SR-g-(NVCL/4VP). En la Figura 45 observamos que la
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respuesta a la temperatura es afectada por el porcentaje de injerto; un copolimero con un
porcentaje de injerto aproximado de 240 presenté una respuesta cercana a los 27 °C, por
otro lado un copolimero con 90 % de injerto tuvo una temperatura critica de 24 ° C
(UCST).

La respuesta que presentaron los copolimero aleatorios fue sorpresivamente de tipo
UCST, algo realmente inesperado debido a que la NVCL presenta LCST; esto es debido
probablemente a la presencia de la 4-vinilpiridina ya que esta tiene un caracter mas
hidrofébico comparado con la NVCL por lo que influye directamente en el comportamiento
termodindmico de las peliculas modificadas en medios acuosos. Generalmente la LCST
se puede desplazar hacia valores mas bajos si se adicionan especies hidrofébicas y se
desplaza a temperaturas un poco mas altas cuando se le combina con polimeros
hidrofilicos, en este caso todo parece indicar que hay un mayor porcentaje de 4VP
injertado que de NVCL por lo tanto invierte la respuesta de LCST por UCST. Este
argumento sera demostrado con el estudio del efecto de la 4VP sobre SR-g-NVCL.

5.5.1 Estudio del efecto de la NVCL sobre el pH critico de la 4VP

Cuando se injerta un mondémero termo-sensible acompafiado de un comondémero pH-
sensible se corre de riesgo de que el material no presente la temperatura ni el pH critico
de respuesta que estos solian tener en sus respectivos homopolimeros, tal y como

sucedié con los copolimeros de SR-g-(NVCL/4VP).

En la Figura 46 observamos que la NVCL afecta drasticamente al pH de respuesta de la
P4VP, de hecho le confiere cierto caracter zwitteriénico. El comportamiento de (SR-g-
4VP)-g-NVCL esta muy lejos del comportamiento habitual de la P4VP, ya que presenta
dos pH criticos. Una a pH cercano a 4.7, un comportamiento de hinchamiento debido a la
protonacion del atomo de N de la piridina y un pH critico de 7.5 aproximadamente, un
comportamiento de colapso. El colapso de debe a que a pH béasico ocurre la

desprotonacién del atomo de N.
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Figura 46. Efecto de la NVCL injertada sobre el pH critico de SR-g-4VP.

5.5.2 Estudio del efecto de la 4VP sobre la LCST de NVCL

Durante el estudio de la temperatura critica se observd que esta puede dar valores
diversos dependiendo de la cantidad injertada del segundo comondémero, es por ello que
se tomo la decision de observar el efecto de la 4VP sobre la LCST y resolver de una vez
la incégnita de la aparicion de UCST en lugar de una LCST en las peliculas de SR-g-
(NVCL/4VP). Como lo mencionamos anteriormente, la PNVCL tiene una LCST entre 32 y
34 °C. Esto quiere decir que parte de un estado hidrofilico a un estado hidrofobico,

comportamiento que observamos en las muestras de SR-g-NVCL (Anexo 13).

En la Figura 47 observamos que la muestra de SR-g-NVCL (11% injerto) presenta un
comportamiento esperado (LCST); no obstante, al injertarle 15% de 4VP, la transiciéon a
32.5 °C se atenua ligeramente. Se injerté 18% de 4VP y el grado de hinchamiento bajo
ligeramente comparado con el 15% 4VP.
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Figura 47. Estudio del efecto de la 4VP sobre la temperatura critica de respuesta de SR-g-NVCL.

Para cuando la pelicula de SR-g-NVCL tenia injertada 28% de 4VP [(SR-g-NVCL)-g-4VP],
el comportamiento del material habia cambiado, se observé la aparicion de la UCST, es
decir, la sensibilidad de la PNVCL se habia invertido. El sistema experimenta entonces

una transicion de hidrofébico a hidrofilico con una temperatura critica cercana a los 18 °C.

5.6 Carga de diclofenaco sédico

La forma en que se lleva a cabo la carga de diclofenaco sédico en los copolimeros de SR-
g-(NVCL/4VP), SR-g-NVCL y SR-g-4VP; fue a través de interacciones intermoleculares
débiles como son: de tipo van der Waals, puentes de hidrogeno e interacciones idnicas.
En la Figura 48 podemos observar que la eficiencia de carga es mejor cuando la
concentracion de la disolucion del farmaco se utiliza una concentraciéon de 80 mg/L en
lugar de uno de 40 mg/mL, esto se sebe a que se establecen un mayor nimero de
interacciones entre las cadenas poliméricas y el farmaco lo cual mejora la eficiencia de

carga.
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Figura 48. Estudio del efecto de la concentracion de diclofenaco sédico sobre la eficiencia de
carga.

En la Figura 48 podemos observar que las muestras de SR-g-(NVCL/4VP) con altos
porcentajes de injerto cargaron menos diclofenaco; la pelicula con 60% de injerto (1.32
mg/g) tuvo menor capacidad de carga comparado con un copolimero de 25 % de injerto
1.79 mg/g), esto se debe posiblemente a que el diclofenaco sodico experimentd cierto
impedimento estérico con porcentajes de injerto altos, sabiendo que las cadenas
poliméricas se encuentran de forma desordenada y que son capaces de asociarse entre

ellas.

Es gracias a este ensayo que se pudo observar que existe una mejor afinidad por parte
del farmaco hacia la PNVCL comparado con la P4VP ya que la pelicula de SR-g-NVCL
cargo el doble de la cantidad de diclofenaco que pudo adsorber la pelicula de SR-g-4VP;
este comportamiento puede ser atribuido a que las peliculas modificadas con NVCL
presentan un mayor grado de hinchamiento y que los atomos de nitrdgeno y oxigeno son

capaces de establecer interacciones mas eficientes que el atomo de N de la 4-vinilpiridina.
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Figura 49. Cantidades de diclofenaco cargado en los copolimeros de injerto. Bin= binario y se
refiere a SR-g-(NVCL/4VP), 4VP y NVCL son muestras de SR-g-4VP y SR-g-NVCL
respectivamente. Los porcentajes entre paréntesis son los grados de injerto de dichas muestras. 2
pasos= SR-g-4VP 34%)-g-NVCL 17%.

El fendmeno de la disminucion de la carga de diclofenaco cuando el porcentaje de injerto
en los sistemas incrementa SR-g-(NVCL/4VP) nos da una idea que la carga del farmaco
en las peliculas no ocurre simplemente por difusion del farmaco entre las cadenas
poliméricas, si no que existe otro factor importante, que es el de interacciones
electrostaticas. Esta conclusion esta fundamentada en que los sistemas de SR-g-
(NVCL/4VP) presentan mayor grado de hinchamiento a mayores porcentajes de injerto;
sin embargo, esto no mejora la carga sino todo lo contrario, dicho fenémeno se le atribuye

a un posible impedimento estérico.

El copolimero de injerto que tuvo mejor eficiencia de carga de diclofenaco sodico fue la
pelicula de SR-g-NVCL, misma que hospedé 2.5 mg/gramo de pelicula aproximadamente.
La pelicula de (SR-g-4VP 34%)-g-NVCL17% representado como “2 pasos” en la Figura 49
fue el copolimero de injerto que mostro la peor eficiencia de adsorcion de diclofenaco
sédico, un comportamiento contrario a lo esperado debido a que la pelicula de SR-g-
NVCL habia mostrado buena interacciéon con dicho farmaco.
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Interacciones con diclofenaco sodico
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Esquema 3. Interacciones débiles intermoleculares entre diclofenaco sodico y las cadenas
injertadas.

5.6.1 Desorcion de diclofenaco

El perfil de liberacién de diclofenaco sodico se puede observar en la Figura 50; el
copolimero de injerto que liberé una mayor cantidad del farmaco fue SR-g-NVCL (1.2 mg),
debido a que este habia cargado una mayor cantidad; este fue seguido de SR-g-
(NVCL/4VP) con 25% de injerto (0.71 mg). No obstante, las muestras no liberaron el
100% del farmaco hospedado, liberaron alrededor del 50% comparado con lo que habia
hospedado. Este comportamiento fue similar para la pelicula de SR-g-4VP y SR-g-
(NVCL/4VP) con 60% injerto.

La desorcion del antiinflamatorio a partir de los copolimeros fue lenta y prolongada, eso se
debe a que el tiempo de hinchamiento limite de las peliculas injertadas fue
aproximadamente 24 h. Sin embargo, la liberacion del diclofenaco fue durante mas de 48
horas y ademas no se liberé el farmaco en su totalidad, si no que qued6 atrapado en el
sistema matricial, esto nos da una idea de que aunque las interacciones farmaco-polimero

son débiles (Esquema 3), son efectivas.
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Figura 50. Perfil de liberacion de diclofenaco sédico de los copolimeros de injerto.

5.6.2 Ensayo de actividad antimicrobiana

Los estudios de actividad antimicrobiana in vitro, se realizaron basandonos en los
experimentos realizados por Mazumdar y colaboradores®, quienes publicaron trabajos
relacionados con la accién biocida de diclofenaco. La Figura 51 muestra las cajas petri de
los ensayos realizados in vitro contra E. coli y S. aureus; sin embargo los resultados no
fueron satisfactorios. Hay dos explicaciones para la ausencia de los halos de inhibicion: la
primera es que el diclofenaco sédico no presenta tanta efectividad contra los
microorganismos como cualquier otro antibiético; y la segunda es que el diclofenaco se
encontraba hospedado entre las cadenas poliméricas y no hubo un factor que detonara su
liberacion. Es importante mencionar que el diclofenaco sodico hospedado en las peliculas
de SR-g-NVCL fue liberado alrededor del 50 % después de 48 horas.
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Figura 51. Ensayo de actividad antimicrobiana del diclofenaco hospedado en SR-g-(NVCL/4VP) y
SR-g-NVCL.

5.6.3 Ensayo de actividad bacteriostética

Respecto a la actividad bacteriostatica de diclofenaco también ya mencionada y publicada

por otros autore® 3

, se realizé el ensayo contra E. coli y los resultados se encuentran en
la Tabla 8. Los copolimeros de injerto mostraron una ligera actividad bacteriostética y el
nimero de UFC disminuyé en un orden de magnitud para las muestras de SR-g-
(NVCL/4VP) con diclofenaco comparado contra los que no tenian el antiinflamatorio

hospedado.

Tabla 8. Resultados del ensayo de actividad bacteriostatica contra E. coli

SR -- 5.9 x 10° 4.0 x 10°
SR-g-(NVCL/4VP) 24 2.7 x 10° 7.7 x 108
SR-g-(NVCL/4VP) 60 7.8 x 10° 6.7 x 10°
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5.7 Inmovilizacién de lisozima

Después de varios estudios comparativos, los copolimeros que mostraron mejor
capacidad para inmovilizar a la lisozima mediante adsorcion fisica fueron las peliculas de
SR-g-NVCL. Las muestras que mostraron mejor capacidad de inmovilizacién fueron las
que contenian 10% de injerto de NVCL, siendo capaces de inmovilizar alrededor de .67
mg por gramo de polimero. Un injerto del 20% inmoviliza alrededor de 0.5 mg/g, mientras
que el que tuvo la peor efectividad para inmovilizar a la enzima fue la muestra que
contenia 50% de injerto (Tabla 9). Este comportamiento observado es similar al que
experimentaron las muestras respecto al diclofenaco sddico, en el que se observa un
decrecimiento en la eficiencia de carga al incrementar el porciento de injerto de los

copolimeros.

Otra observacion interesante esta en que mientras que una muestra de SR-g-NVCL habia
mostrado la capacidad de hospedar alrededor de 2.5 mg/g de diclofenaco, para el caso de
la enzima el valor de inmovilizacion fue menor a 0.7 mg/g de polimero; esto se debe a que
la molécula de la enzima es por mucho una molécula mas grande que el diclofenaco,
motivo por el cual experimenta aun mas el efecto del impedimento estérico, efecto que le

evita difundir entra las cadenas poliméricas del injerto.

5.7.1 Desorcidon de lisozima

Los tiempos de desorcién de la lisozima a partir de las muestras de SR-g-NVCL fueron
menores comparados con los de la desorcién de diclofenaco (Figura 52). Los copolimeros
dejaron de liberar enzima después de dos horas de liberacién en agitacion constante. Sin
embargo, no toda la enzima fue desorbida, sélo fue liberada el 30% aproximadamente;
esto se debe a que probablemente la lisozima que difundi6 entre las cadenas poliméricas,
estableci6 un numero considerable de interacciones electrostaticas que le impidieron

liberarse al medio.
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Figura 52. Perfil de liberacion de lisozima de inmovilizada en SR-g-NVCL a 37 °C y solucion
amortiguadora de pH 7.4.

5.7.2 Estudio de la actividad catalitica de la enzima inmovilizada

En la Figura 53 observamos la disminucién de la absorbancia de la disolucién de M.
lysodeikticus en contacto de los sistemas de SR-g-NVCL-Lis. Se observa una gran
diferencia de disminucién entre el blanco y los copolimeros de injerto de NVCL. Partiendo
de una absorbancia cercana a 0.56, en cuestion de 20 minutos esta decrece
aproximadamente a la mitad; la concentracion de la bacteria siguié disminuyendo hasta

alcanzar una absorbancia constante.

En la Tabla 9 se resumen las cantidades de enzima inmovilizada en los sistemas de SR-
g-NVCL con diferente porcentaje de injerto y su respectiva actividad catalitica contra M.

lysodeikticus.
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Figura 53. Cinética de actividad catalitica de la lisozima inmovilizada contra M. lysodeikticus.

Tabla 9. Actividad enzimatica de SR-g-NVCL-Lis contra M. lysodeikticus a 25 °C en SBF pH 6.4.

10% 0.67 £ 0.13 11.5+1.8 89.5£ 9.7
20% 0.50 +0.01 11.0+1.4 86.1+ 7.6
30% 0.48 + 0.06 10.5+1.0 85.2+ 5.8
50% 0.46 +0.07 10.1+1.1 81.4+ 6.3

5.7.3 Ensayo de actividad antimicrobiana de la lisozima inmovilizada

La muestra que presenté mejor actividad catalitica contra M. lysodeikticus fue la pelicula
SR-g-NVCL con 10% de injerto seguido de la muestra con 20% de injerto; la muestra que
presentd la menor actividad catalitica fue la pelicula injertada al 50% debido a que esta

Gltima tuvo menor eficiencia de inmovilizacion.

89



Ruptura por lisozima
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Figura 54. Ruptura del enlace glucosidico B 1-4 por la lisozima.

La razén del por qué no se obtuvieron halos de inhibicion para las peliculas con lisozima
cuando fueron expuestas a cultivos bacterianos en cajas petri con cepas de E. Coli, S.
aureus y S. epidermidis, se debe a que el proceso de protonacion del enlace glucosidico
no fue posible debido a la falta de un medio acuoso. Es importante saber que la actividad
hidrolitica de la enzima ocurre mediante la hidrélisis del enlace C-O por catdlisis acida
llevada a cabo por el protén derivado de la ionizacion del acido glutdmico del residuo de la
lisozima, dicho H* reacciona con el &tomo de oxigeno rompiendo el enlace del hemiacetal
(C-0) formando un carbocation el cual reacciona con un hidroxilo procedente del medio
acuoso obteniendo los fragmentos glucosidicos correspondientes (Figura 54). Por ultimo,
la base conjugada del acido glutdmico obtiene un H* de una molécula de agua
propagando la hidrdlisis con el grupo "OH, el cual es un nucledfilo muy fuerte. Debido a
que este proceso se dificulta en un medio sélido, los halos de inhibiciobn no fueron
observados, ademas cabe mencionar que en este medio de agar solidificado, la pelicula
no es posible llevar a cabo la desorcién de la enzima, por lo que eso podria explicar la

ausencia de la actividad antimicrobiana.
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Proceso catalitico de la lisozima
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Esquema 4. Mecanismo de accién de la lisozima contra la pared bacteriana de M. lysodeikticus.

Figura 55. Ensayo de actividad antimicrobiana de SR-g-NVCL-Lis contra S. aureus, S. epidermidis,
E. coli, (8 x 10° CFU/mL).

5.8 Desorcién y cuantificacién de fosfomicina
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Los materiales que mostraron mejor eficiencia en la carga de fosfomicina fueron los
injertos de SR-g-NVCL comparado con los copolimeros de injerto de SR-g-(NVCL/4VP).
Los resultados de la cantidad se encuentran resumidos en la Tabla 10. No obstante
cuantificar exactamente la cantidad de FOS hospedada en los copolimeros de injerto fue
algo dificil. Es importante mencionar que las cantidades de FOS contenidas en la Tabla 9
fueron las detectadas en el medio, es decir, corresponden a la cantidad de fosfomicina
liberada y no la cantidad hospedada en los copolimeros de injerto.

Tabla 10. Cantidades de FOS liberada a partir de los copolimeros de injerto.

Muestra Injerto (%) FOS (ug/g)
SR-g-NVCL 17 69.5 +
SR-g-NVCL 36 41.7 +

SR-g-4VP 15 379+
SR-g-4VP 32 47.4 £
SR-g-4VP 60 479+
SR-g-(NVCL/4VP) 60 63.4 +
SR-g-(NVCL/4VP) 100 58.7 +
(SR-g-4VP)-g-NVCL 14-17 458 +

Aunque las cantidades de la fosfomicina liberada de los copolimeros de injerto fueron
relativamente bajas (entre 40y 60 pg/g), estas no resultan tan despreciables como parece;
esto debido a que la concentraciéon hematica alcanzada es de 4 ug/mL al administrar 500
mg de fosfomicina por via oral. Mientras que por la via intramuscular, una hora después
de la aplicacién de 250 y 500 mg, 1 y 2 gramos, se obtienen concentraciones plasmaticas
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de 8.7, 17.1, 28.4, y 45.5 pg/ml respectivamente . Se sabe que la concentracion
plasmatica de un farmaco se relaciona directamente con el efecto farmacol6gico. En base
a lo anterior, las cantidades de fosfomicina hospedada los copolimeros de injerto dejan de

ser menospreciables.

El perfil de liberacion de la FOS nos indica la inestabilidad del farmaco fuera de las
temperaturas de almacenamiento (- 4°C); sin embargo, se obtienen tiempos de liberacion

por encima de las 12 horas, lo cual es muy interesante teniendo en cuenta que la vida
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media plasméatica de FOS es aproximadamente de 2 horas y que esta tiende a disminuir
con el tiempo. Por lo tanto, las cadenas de injerto llevan a cabo el papel de sistema
matricial que le brinda proteccién al antibiético. Ademas el copolimero de injerto
efectuaria un papel fundamental al liberar el antibiético de forma paulatina en el sitio de
implante. Observamos que después de que el antibiético es liberado al medio (alrededor
de 12 h) el antibidtico ya no es tan estable, a esto se le debe el descenso en la
concentracion detectada en el equipo tal y como se nota en la Figura 56.

75 4 —®—SR-g-NVCL 36%
—®— SR-g-4VP 32%
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Figura 56. Perfil de desorcién de la fosfomicina cuantificada por HPLC-MS.

5.9 Estudio de citocompatibilidad (ensayo MTT)

La biocompatibilidad de un material polimerico con potenciales aplicaciones biomedicas,
representa uno de los mayores retos pues de ello depende si este sera seguro para el
organismop vivo. La no compatibilidad de un polimero con el organismo vivo puede
repercutir en una serie de complicaciones que van desde la formacion de trombos
(adsorcion de propteinas), formacion de biopeliculas e infecciones microbianas, hasta la
remocion del implante o en casos extremos, la muerte del paciente. Debido a todo esto,

este aspecto resulta primordial y abarca muchos aspectos del material, desde la
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hidrofilicidad, ausencia de agentes tdxicos (remanentes), degradacion (subproductos), etc.
Factores que podrian activar el sistema inmune lo que repercutiria en complicaciones

serias para el paciente.
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Figura 57. Viabilidad celular de los copolimeros de injerto contra celulas embrionarias de raton
(BALB 3T3).

Las peliculas de SR-g-NVCL, SR-g-4VP, SR-g-(NVCL/4VP) y SR-g-4VP)-g-NVCL, fueron
examinadas para determinar su posible toxicidad, para lo cual se utilizaron células BALB
3T3, dichas celulas, son de clase embrionaria y son una de las mas sensibles a agentes
toxicos que existen en el mercado. Estas celulas fueron cultivadas en pocillos en

condiciones controladas para su posterior utilizacion.

Los resultados obtenidos en este ensayo mostraron que las peliculas modificadas con
4VP, NVCL, asi como el sistema binario presentan baja citotoxicidad, es decir, son
escasamente toxicos para las células, de hecho mostraron una viabilidad celular similar al
de SR. Mientras que SR mostr6 una supervivencia celular por encima del 90% durante las
primeras 24 horas de exposicion, la viabilidad celular de todos los copolimeros de injerto
fue aproximadamente del 85%. Sin embargo, después de 48 horas de exposicion, la
viabilidad celular de SR disminuyé considerablemente (70% viabilidad), mientras que la

mayoria de las peliculas modificadas mostr6 una supervivencia celular del ligeramente
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superior al de la SR tras el segundo dia de exposicion. Para este estudio se utilizd6 un
control positivo, el cual fue un pocillo sin pelicula, dicho pocillo se utiliz6 como referente y
represent6 el 100% de la viabilidad celular.

NH
N— N Reductasa |
/ | mitocondrial N N
N NZ =
=N— s —
N + \( / ! /
S
+
NADH NAD

MTT Azul formazan

Figura 58. Reaccién de reduccion del bromuro de 3-[4,5-dimetiltiazol-2-il]-2,5- difeniltetrazolio
(MTT) a 1-(4,5-dimetil-2-il)-3,5-difenil formazan (azul formazan o azul de tiazolilo).

Es importante destacar que las peliculas injertadas al ser hidrofilicas, se hundian en el
medio lo cual provoco que las células del fondo sufrieran de hipoxia (muerte celular por
falta de oxigeno), dicho proceso influyé directamente en los porcentajes de viabilidad
celular, resultando un poco bajos después de las 48 horas de exposicion. Es decir, las
viabilidades celulares in vitro pudieron ser mejores si las muestras no se hubieran
hundido.

En este tipo de ensayo, el reactivo de MTT es reducido por la enzima nicotinamida
adenina dinucleotido deshidrogenasa (NADH) proveniente de la mitocondria de las células
BALB 3T3, formando de esta manera cristales de formazan, las cuales son de color
purpura. La cuantificacion de la viabilidad celular se lleva a cabo por colorimetria 545 nm,
en el cual las coloraciones purpuras mas intensas indican una mejor viabilidad celular, es

decir, hay una mayor cantidad de células vivas
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Capitulo 6

Conclusiones

Los copolimeros de injerto obtenidos mediante radiacion gamma en uno y dos pasos son
los siguientes:

v SR-g-(NVCL/4VP)
v (SR-g-4VP)-g-NVCL
v SR-g-4VP

v SR-g-NVCL

El copolimero de injerto de SR-g-4VP, mostré un pH critico cercano a 4.7, tal y como
habia sido publicado anteriormente para el homopolimero de la 4-vinilpiridina.El sistema
de SR-g-NVCL present6 una LCST de 32.5 °C, la cual es consistente con la reportada en
la literatura. Sin embargo, para el sistema SR-g-(NVCL/4VP) la temperatura critica fue de
27.5 °C aproximadamente. El sistema de SR-g-NVCL, present6 mejor hidrofilicidad que el
sistema SR-g-(NVCL/4VP) y que SR-g-4VP. Al ser este mas hidrofilico, mostro mejor
capacidad de cargar diclofenaco, fosfomicina sodica asi como para inmovilizar lisozima.

El copolimero de injerto binario obtenido en un paso SR-g-(NVCL/4VP) present6 un pH
critico de 7.6, el cual esta cercano al pH fisiolégico del cuerpo humano (7.4), un valor
ligeramente desplazado comparado con el de la P4VP (4.7); este corrimiento de pH se
debe a la presencia de la NVCL aleatoriamente injertada.

Se estudio el efecto de la 4VP sobre la temperatura critica de la NVCL injertada en la
pelicula de SR, llegando a observar la inversion del comportamiento respecto a la
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temperatura, pasando de una LCST a una UCST cuando la proporcién del comonémero
fue mayor que la NVCL.Los copolimeros de injerto fueron caracterizados mediante
diversas técnicas térmicas, espectroscopicas y por RMN de *C de estado sélido con la
finalidad de elucidar sus estructuras.

La técnica de SEM nos demostro el grado de penetracion del injerto fue aproximadamente
de 10 micras de profundidad utilizando DMF como disolvente.Los materiales sintetizados
en este trabajo tienen potenciales aplicaciones biomédicas debido a que mostraron tener
la capacidad de cargar diclofenaco soédico, fosfomicina sddica y lisozima; y los
desorbieron estos compuestos en forma prolongada. Los copolimeros de injerto
mostraron buena citotoxicidad contra células embrionarias de raton, razon por la cual se
puede decir que pueden considerar como biomateriales.
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Sample: poli-d4vp TGA File: C\TA\Data\TGA\vitor-tga\Poli-4vp.001
Size: 11.9270 mg Operator: Victor Hugo
Method: Ramp Run Date: 27-Aug-2014 12:36
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Anexo 3. Termograma de P4VP e atmosfera de nitrogeno a 10°C/min de 25 a 800°C.

Sample: SR-g-NVCL TGA File: C\TA\Data\TGA\itor-tga\SR-g-NVCL txt
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Anexo 4. Perfil de descomposicion TGA de SR-g-NVCL en atmosfera inerte, rampa de
calentamiento de 10°c/min.
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Anexo 7. Espectro RMN *C-CPMAS de SR (PDMS) en estado sélido, analizado a 400 MHz.
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Lisozima
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Anexo 9. Curva de calibracion de lisozima en solucién amortiguadora pH 6.2 medido a 281 nm.
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Anexo 10. Curva de calibracién de FOS mediante HPLC-MS, linealizada respecto al area del pico
(en el cromatograma) contra la concentracion de la disolucion del antibiético.
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ABSTRACT

A one-step method was implemented to graft N-vinylcaprolactam (NVCL) and 4-vinylpyridine (4VP)
onto silicone rubber (SR) films using gamma radiation in order to endow the silicone surface with
temperature- and pH-responsiveness, and give it the ability to host and release diclofenac in a
controlled manner and thus prevent bacterial adhesion. The effects of radiation conditions (e.g.,
dose and monomers concentration) on the grafting percentage were evaluated, and the modified
films were characterized by means of FTIR-ATR, Raman spectroscopy, calorimetry techniques (DSC
and TGA) and contact angle measurements. The films responsiveness to stimuli was evaluated by
recording the swelling degree of pristine and modified SR in buffer solutions (critical pH point)
and as a function of changes in temperature (Upper Critical Solution Temperature, UCST). The
graft copolymers of SR-g-(NVCL-co-4VP) showed good cytocompatibility against fibroblast cells for
prolonged times, could host diclofenac and release it in a sustained manner for up to 24 h, and
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exhibited bacteriostatic activity when challenged against Escherichia coli.

1. Introduction

The combination of medical devices with drugs, namely
the preparation of drug-eluting medical devices, is
receiving a great deal of attention as it can provide rel-
evant therapeutic synergisms.[1,2] Implantable medical
devices mainly exert the therapeutic function through
a physical mechanism of support or replacement of an
affected tissue. However, they are quite prone to the adhe-
sion of proteins and cells from the host, which can lead to
adverse foreing-body reactions (inflammation, restenosis,
opacification, etc.), as well as to surface colonization by
microorganisms, which in turn transforms the device on
afocus of infection.[3] The incorporation of antiinflamma-
tory, antimicrobial or antiproliferative drugs on a medical
device may atenuate the host response and the microbial
adhesion. In addition, the device can act as a suitable plat-
form for the release of a variety of other drugs for a pro-
longed time in a specific site, enhancing the therapeutic
performance compared to a systemic administration.[4,5]
Consequently, the efficacy and the safety of the treatment,
as well as its cost-effectiveness, are improved.

The first drug-combined medical devices were
drug-eluting stents, which were approved in 2003, and

since then the field has opened up to include various
other medical devices, such as sutures and catheters.
[6,7]1 Nonetheless, some of the challenges that hinder
the further development of drug-eluting medical devices
include the low affinity of most biomaterials for drugs,
which limits drug adsorption on the surface, and the dele-
terious effects that incorporating high amounts of drug in
the bulk material might cause on the performance of the
medical device. Several strategies, among them polymer
grafting, are under development to overcome these lim-
itations.[8] Polymer nanobrushes grafted on the surface
of the medical device, as either individual or cross-linked
chains, serve as a suitable wrapping nanolayer that can
host and control the release of drugs. The grafting can
be inititated by means of chemicals or applying ionizing
energy.[9] In this regard, gamma radiation is particularly
attractive for the functionalization of medical devices
[10,11] because it has the advantage of being widely
used for a variety of high scale-up processes including
sterilization, and does not require chemical adyuvants
such as catalysts, thus avoiding subsequent steps for their
removal.[6]

Drug release can be controlled by diffusion and/or com-
petitive mechanisms or by the responsiveness of polymer
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brushes (stimuli-responsive polymers) to certain physiologi-
cal or external stimuli.[12] Stimuli-sensitive polymers undergo
abrupt conformational changes in response to tiny variations
in pH, temperature, medium composition, light, and mag-
netic or electrical fields.[13,14] A variety of pH- and tempera-
ture-sensitive polymers have been already grafted onto solid
surfaces; drug molecules can be readily loaded when the net-
work is swollen, while drug diffusion occurs slowly when the
network is collapsed at physiological conditions.[15]

The aim of this work was to implement a one-
step method to graft N-vinylcaprolactam (NVCL) and
4-vinylpyridine (4VP) onto silicone rubber (SR), using
gamma irradiation, in order to endow the silicone surface
with temperature- and pH-responsive brushes that can
host and release diclofenac in a controlled manner. SR is
one of the most common components of insertable medi-
cal devices. Diclofenac is one of the most used non-steroi-
dal anti-inflammatory drugs (NSAID), but it also exhibits
bacteriostatic [16] and antimicrobial activity against many
microorganisms.[17] Therefore, diclofenac-eluting medi-
cal devices may simultaneously exhibit reduced inflam-
matory response and lower risk of microbial colonization.
NVCL and 4VP have not been grafted together before, and
thus a first aim of the work was to elucidate the effects of
the monomers concentration and absorbed dose on the
grafting percentage. These two compounds were chosen
because (i) NVCL is a monomer with amphiphilic charac-
ter and in its polymer form is biocompatible and exhibits
temperature-responsiveness, making it a safer alterna-
tive than PNIPAAm [18-23]; and (ii) poly(4-vinylpyridine)
(P4VP) is a cationic polymer that exhibits pH-responsive-
ness.[24] Dual temperature- and pH-responsive copol-
ymers have been extensively studied because of the
shifts that the pH-responsive component produces in
the temperature-responsive polymer, which could move
the phase volume transition temperature in or out of the
physiological range.[23,25] Hence, a second aim of the
work was to elucidate the effect that co-grafting NVCL
and P4VP might have on the original responsiveness of
each component. Finally, since both NVCL and P4VP bear
chemical groups that can interact with sodium diclofenac,
the effect of grafting percentage on drug loading/release
profiles was investigated, as well as the prevention of bac-
teria adhesion. Cytocompatibility tests were carried out to
verify compatibility of the modified SR with mammalian
cells.

2. Materials and methods
2.1. Materials

Silicone rubber films (SR, T mm in thickness) were from
GoodFellow (Huntingdon, UK). N-vinylcaprolactam and
4-vinylpyridine were from Sigma-Aldrich Co. (St. Louis, MO,

USA) and purified by vacuum distillation before use. Toluene
(analytical grade) was from J.T. Baker Co. (Mexico) and used
as received. Diclofenac sodium from Vorquimica, S.L. (Spain).
The MTT proliferation kit was from Roche (Germany) and
the fibroblast cells (BALB/3T3; ATCC CCl-163™) were from
the American Type Culture Collection (Manassas, VA, USA).

2.2. Synthesis of graft copolymer

Films of SR were washed with ethanol during 3 h and dried,
weighed and placed in glass ampoules containing a mix-
ture of NVCL and 4VP (1/1 v/v) in toluene (total mono-
mers concentration ranged from 10 to 70% v/v). Then the
ampoules were degassed by freeze-thaw cycles (5 times),
sealed, and irradiated with a ®°Co y-source (Gammabeam
651 PT, MDS Nordion, Canada) at 10.3 kGy/h of intensity.
The obtained SR-g-(NVCL-co-4VP) films were washed
in ethanol for 12 h to remove residual monomers and
homopolymer formed during the reaction, and then dried
under vacuum to constant weight. The grafting percent-
age was calculated as follows:

G(%) = 100[(W, — W,)/W,] (1

where W, and W, represent the weights of the initial and
grafted films, respectively.

2.3. Structural and thermal characterization

Infrared (FTIR) spectra in attenuated total reflection
mode (ATR) of copolymers were recorded using a Perkin-
Elmer Spectrum 100 spectrometer (Perkin Elmer Cetus
Instruments, Norwalk, CT) with 16 scans. Raman spectra
were recorded using a Renishaw inVia confocal Raman
microscope (Renishaw lbérica S.A.U., Spain). Thermal
decomposition was determined in nitrogen atmosphere
between 25 and 800 °C at a heating rate of 10 °C/min
using a TGA Q50 (TA Instruments, New Castle, DE, USA).
Differential scanning calorimetry (DSC) studies for the
determination of thermal transitions were carried out
under nitrogen flow using a DSC 2010 calorimeter (TA
Instruments, New Castle, DE, USA) from 25 to 250 °C at a
heating rate of 10 °C/min.

2.4. Degree of swelling and contact angle
measurements

Pieces of SR and SR-g-(NVCL-co-4VP) copolymers were
weighed and immersed in distilled water at 25 °C. At
prestablished time intervals (from 15 min to 48 h), the
samples were removed from the medium and weighed
after removal of excess water with a piece of paper. The
swelling percentage was calculated as follows:

Swelling (%) = [(W, — W,)/W,] - 100 )



where W_and W, are the weighs of the swollen and dried
pieces, respectively.

The temperature responsiveness of SR-g-(NVCL-co-4VP)
was estimated from the changes in swelling in phosphate
buffer solution (PBS pH 7.4) as a function of temperature
[26] in the 22-36 °Crange. The upper critical solution tem-
perature (UCST) value was considered to be the inflection
point of the degree of swelling vs. temperature plot.

The critical pH value was determined from the changes
in the swelling degree of copolymer films that were placed
in buffer media of pH ranging from 4 to 10 at 25 °C, during
24 h. The buffers were prepared by mixing adequate vol-
umes of boric acid (0.2 M) and citric acid (0.05 M) solutions
with a trisodium phosphate dodecahydrated (0.1 M) solu-
tion.[27] The critical pH value was defined as the inflection
point in the swelling degree vs. solution pH plot.

ADSA 100 (Krtiss GmbH, Hamburg, Germany) was used to
measure the water contact angle of SR-g-(NVCL-co-4VP) by
depositing a droplet of distilled water onto the modified film
(previously washed and dried) and measuring the water-sur-
face contact angle immediately after. The measurement was
done 3 times at different zones of the film and at 25 °C. Films
with different graft percentages were analyzed.

2.5. Cytocompatibility assay

The assay was carried out using embryonic mouse fibro-
blast BALB/3T3 cells. First, SR and SR-g-(NVCL-co-4VP)
copolymer pieces were washed with water under con-
stant stirring for 24 h to remove impurities, and subse-
quently dried in an oven at 40 °C to constant weight. The
samples were exposed to UV radiation during 20 min,[28]
and immediately after placed in 300 pL of culture medium
(DMEM F12 supplied with 10% FBS and 1% of antibiotic
solution) and incubated at 37 °C for 24 h. BALB/3T3 cells in
DMEM F12 Ham supplemented with 10% FBS and 1% anti-
biotic solution (200,000 cell/mL; 100 pL) were seeded in
96-well plates. After 24 h of incubation, 100 uL of medium
in contact with the copolymers were poured into the wells
containing cells, which were then incubated (37 °C, 5% co,,
90% RH) during 24 or 48 h more. Afterwards, the culture
medium was replaced with 100 pL of fresh medium, and
10 L of the reagent 1 of the MTT kit was added. After 4 h of
incubation at 37 °C, 100 pL of the reagent 2 of the MTT kit
was added and incubated again at 37 °C during 4 h. Plates
were read at 550 nm using an ELISA plate reader (BIORAD
Model 680 Microplate Reader, USA). Tests were done in
triplicate.[29] Negative controls were also prepared by just
adding fresh culture medium to cells and treating them
in the same way. Cell viability was calculated as follows:

Cell Viability (%) = (Abs, 1e/ADS qative control) * 100 (3)
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2.6. Diclofenac loading and release

The graft copolymers were extensively washed with water,
dried in an oven at 40 °C and finally weighed. Pieces of
the films (0.3 cm?) were placed in vials with a diclofenac
sodium aqueous solution (80 mg/L; 5 mL) and kept under
constant stirring for 48 h, protected from light and at room
temperature. At pre-established time intervals, samples
were taken from the release medium and the absorbance
was measured at 276 nm (UV-Vis spectrophotometer,
Agilent 8453, Germany). The experiment was carried out in
triplicate. Using a validated calibration curve, the amount
of drug loaded was calculated as follows.

Diclofenac loaded (mg/g) = (C, = C,)-V/W (1)

where C, and C, represent the initial and final concentra-
tion of drug in the loading medium, respectively, V the vol-
ume of solution used for loading, and W the weight of film.

Diclofenac-loaded films were dried and then transferred
to vials with saline serum (0.9% NaCl; 5 mL) and kept at
37 °Cunder constant stirring (300 rpm) and protected from
light.[30,31] The amount of diclofenac released was moni-
tored by measuring the absorbance of samples that were
taken at different times from the release medium (276 nm;
UV-Vis spectrophotometer, Agilent 8453, Germany). The
samples were returned to the medium. The tests were car-
ried out in triplicate.

2.7. Bacterial adhesion assay

Copolymer pieces (0.3 cm?) were placed in vials containing
5 mL of a diclofenac solution (0.04 mg/mL), which were
then sealed, autoclaved at 120 °C for 20 min, and gently
shaken for 48 h at room temperature. Then, the copolymer
pieces were placed in vials with 2 mL of an Escherichia coli
culture solution in trypticase soy broth (TSB; 8 x 108 CFU/
mL) and incubated at 37 °C for 3 h. Afterwards, the films
were removed from the culture medium, washed with
phosphate buffer solution (PBS), placed in vials with
2 mL of PBS and sonicated with a Bronson Sonifier 250
for 5 min to release the bacteria that had adhered to the
films. Solution samples obtained from the sonication pro-
cess were taken, and dilutions were made and seeded in
Petri dishes with agar medium.[32] CFU counting was per-
formed after incubation for 24 h at 37 °C.

2.8. Statistical analysis

Effects of grafting percentage on cytocompatibility,
diclofenac loading and bacteria adhesion were ana-
lyzed using ANOVA and multiple range test (Statgraphics
Centurion XVI1.15, StatPoint Technologies Inc., Warrenton
VA).
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Figure 1. Grafting percentage of NVCL and 4VP onto silicone
as a function of dose, NVCL/4VP monomers/toluene 7/3 (v/v),
I=10.3 kGy/h.

3. Results and discussion
3.1. Grafting process

SR-g-(NVCL-co-4VP) copolymers were synthesised apply-
ing a one-step radiation grafting method. To the best of
our knowledge, NVCL and 4VP have not been grafted
together before and, therefore, attention was paid to the
effects of monomers concentration and absorbed dose on
the graft percent. All experiments were carried out using
a fixed NVCL:4VP 1:1 v/v ratio, but the monomers mixture
was diluted with toluene at various proportions. The effect
of the dose needed to carry out the polymerization reac-
tion was evaluated by varying the dose rate using a con-
stant toluene solution of 70% monomers (Figure 1). The
grafting percentage steadily increased as the absorbed
dose increased up to 70 kGy (=100% grafting), but then a
jump occurred and at 80 kGy the grafting percentage was
above 200%. Further increases in dose led to additional
increments in the amount of copolymer grafted. At high
doses more C-H bonds are broken and higher number
of reactive sites is created on the SR, meaning that more
N-vinylcaprolactam and 4-vinylpyridine monomers can
react. A similar dependence was observed when the effect
of the monomer concentration was evaluated (Figure 2).
For a fixed absorbed dose of 70 kGy, there was a rapid
increase in the grafting percentage when the monomers
concentration was raised from 60 to 70%. Similar depend-
ences have been previously observed for other monomer
combinations and are related to an increase in the prob-
ability of interaction of the monomer molecules with the
radicals formed on the SR, starting thereby the grafting
reaction. Thus, by tuning both the absorbed dose and
monomers concentration a variety of grafting percentages
can be obtained.
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Figure 2. Grafting percentage of SR-g-(NVCL-co-4VP) as a
function of monomers concentration in toluene (v/v), dose
70 kGy, I = 10.3 kGy/h.
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Figure 3. IR spectra of (A) pristine silicone rubber, (B) 4VP, (C)
NVCL and (D) SR-g-(NVCL-co-4VP), (42%).

3.2. Characterization of SR-g-(NVCL-co-4VP)
copolymers

SR and SR-g-(NVCL-co-4VP) copolymers showed similar
FTIR-ATR spectra probably because an overlapping of the
bands of the grafted monomers with those of SR (Figure 3).
Bands at 2963 and 1258 cm~' corresponded to Si-C asym-
metrical stretching of C-H bonds, and at 1008 cm™' to
the stretching vibration of the Si-O bond of silicon main
chain.The absorption band at 1657 cm~', which is typical
of a C=C double bond stretching, did not appear in the
graft copolymer, and the carbonyl group of the amide at
1622 cm~' was not perceptible. Bands at 2908 cm~' cor-
responded to aromatic C-H vibrations, while at 1598 and
1415 cm™ corresponded to the stretching of C=N due to
the pyridine ring grafted onto silicone. The presence of
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Figure 4. Raman spectra of pristine silicone rubber and SR-g-
(NVCL-co-4VP) (42%) using a laser of neon at 785 nm.

these bands confirmed the grafting by comparison with
absorption bands of the raw materials (Figure 3).

A more detailed analysis was carried out by means of
Raman spectroscopy of the film surface (Figure 4). The
copolymers exhibited a new band at 3090 cm™ that cor-
responded to C-H stretching from the aromatic ring of
4VP, bands at 2964 and 2905 cm~' which corresponded
to the symmetrical and asymmetrical stretching of C-H,
at 1657 cm™' due to the stretching band of C=0 from
NVCL grafted, at 1240 cm~' associated to C-N stretching,
at 1032 cm™" due to aromatic C-H bending, at 710 cm™'
associated to stretching of Si-C and at 494 cm~" because
of the stretching of the Si-O bond.[33] Differences with
respect to pristine SR confirmed the binary graft (Figure 4).

The thermal stability of the materials was evaluated by
means of TGA by recording the weight-loss as a function of
temperature. The temperature at which 10 wt% weight loss
occurred was 518 °C for SR, 405 °C for SR-g-(NVCL-co-4VP)
with 42% graft, 382 °C for SR-g-(NVCL-co-4VP) with 300%
graft, and 230 °C for a poly(NVCL-co-4VP) prepared under
similar conditions (Figure 5). These findings indicate that
the grafting has moderate detrimental effect on thermal
stability due to the lower decomposition temperature of
poly(NVCL-co-4VP) compared to that of SR. Nevertheless,
the obtained copolymers may exhibit sufficient stability
under common manufacturing processes for biomedical
applications. The glass transition temperature (Tg) was
recorded using a DSC equipment. Typical Tg values of SR
are between —80 and —85 °C,[34,35] which falls out of the
range of the DSC apparatus used. The Tg value of
SR-g-(NVCL-co-4VP) films was of 150 °C for a 108% graft,
while for poly(NVCL-co-4VP) the Tg was 138 °C. Overall, the
T, values were similar for all graft percentages.
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Figure 5. Thermogravimetric curves of (a) poly(NVCL-co-4VP), (b)
SR-g-(NVCL-co-4VP) 42% grafting, and (c) SR pristine. The values
in parentheses correspond to the weight loss percentage up to
the given temperature.

3.3. Water contact angle and swelling degree

Water contact angle of pristine SR was 108.3°, as expected
from its hydrophobic character. Increasing the content in
grafted NVCL-co-4VP copolymer caused a progressive
decrease in the water contact angle; for 20, 45, 90, 240
and 340% grafting the water contact angle were 105.2°,
101.7°,97.3°,92.5° and 89.7°.Thus, the SR-g-(NVCL-co-4VP)
films had a more hydrophilic surface than SR.

When immersed in an aqueous medium SR did not
absorb water. Grafting of NVCL and 4VP endowed capa-
bility to uptake water to the modified films (Figure 6).
The swelling degree of grafted films increased as greater
amounts of hydrophilic chains (higher grafting percent-
age) were grafted onto the SR surface. Water can be
absorbed by the hydrophilic groups present in the grafted
polymer chains via hydrogen bonding with the carbonyl
groups of the lactam ring and protonation of the nitrogen
atom present on the pyridine ring. The swelling process
was relatively slow at 25 °C and the material reached the
swelling equilibrium after 24 h.

The temperature-responsive behavior of the copoly-
mers was estimated from the temperature dependence
of the swelling degree in PBS (pH 7.4) of SR-g-(NVCL-co-
4VP) films. Differently from pure poly(NVCL), which exhib-
its a lower critical solution temperature in the 31-34 °C
range,[21] SR-g-(NVCL-co-4VP) copolymers exhibited an
UCST in the 24-27.3 °C range (Figure 7). Those copoly-
mers with the highest graft percentages showed a slightly
higher UCST, probably due to the effect of copolymer
molecular weight on this parameter.[36] High graft per-
centages are not only related to more nanobrush chains,
but also to longer nanobrushes. The phase transition of
grafted films as a function of temperature confirmed that
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Figure 6. Swelling degree in water of SR-g-(NVCL-co-4VP) films
with (A) 240%, (B) 80%, (C) 42%, (D) 29%, and (E) 10% grafting
percentage.
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Figure 7. Swelling percentage in PBS (pH 7.4) as a function of
temperature for SR-g-(NVCL-co-4VP) with grafting percentages
of (A) 240% (y-axis on the left) and (B) 90% (y-axis on the right).

NVCL was grafted onto silicone. The phase transition of
polyNVCL from hydrophobic to hydrophilic is due to the
weakening of the associative interactions among polymer
chains when the temperature is above a certain threshold,
which favours the contact of individualized chains with the
aqueous medium and subsequent interaction of polymer
hydrophilic groups with water.[37,38]

The swelling behavior of SR-g-(NVCL-co-4VP) as a func-
tion of pHis shown in Figure 8. The pH responsiveness was
due to the 4VP moieties. A volume phase transition was
recorded at a pH close to 7.8, which is slightly above the
physiological value of 7.4.The degree of swelling remained
almost constant up to pH 7.5, but then a sharp expansion
of the network occurred. The biggest change in volume
was observed for films with longer grafted chains. The crit-
ical pH may be useful for triggering a more rapid release
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Figure 8. Swelling degree as a function of pH for SR-g-(NVCL-co-
4VP) with grafting percentages of (A) 315% and (B) 240% at room
temperature.

of the drug when an increase in pH occurs, as it happens,
for example, during some urinary tract infections because
bacteria transform urea into ammonia and other alkaline
waste products. Overall, the results obtained indicate that
grafting NVCL and 4VP in one-step leads to nanobrushes
that exhibit responsiveness to both temperature and pH.
However, the point at which the stimuli-response took
place was altered when the compounds were randomly
grafted as copolymers.

3.4. Cytocompatibility

SR-g-(NVCL-co-4VP) films showed good cytocompatibility
when an indirect contact method was used, which con-
sisted in exposing Balb/3T3 cells to the extraction medium.
This fibroblast cell line has been widely used to evaluate
toxicity of materials due to its sensitiveness.[29] As shown
in Figure 9, SR-g-(NVCL-co-4VP) films did not cause any
detrimental effect on cell proliferation levels, which were
similar to those recorded for pristine SR after 24 and 48 h
incubation (no statistical differences for p < 0.05). All
SR-g-(NVCL-co-4VP) films showed similar cytocompatibility
disregarding the grafting percentage, with cell viability val-
ues above 80% at 24 h. Although the cell viability showed
a slight decrease after 48 h, it remained above 70%.

3.5. Diclofenac loading and release

SR did not load quantifiable amounts of diclofenac.
Differently, carbonyl groups (from NVCL) and amino groups
(from 4VP) made SR-g-(NVCL-co-4VP) films particularly
suitable for hosting diclofenac (Figure 10). This NSAID can
interact through its C—Cl bonds with the carbonyl function
of NVCL, mimicking a common mechanism of interaction
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Figure 10. Sodium diclofenac loaded in SR-g-(NVCL-co-4VP) films
with different grafting percentages. Drug loading was carried
out by soaking of film pieces in aqueous solutions of diclofenac
(80 mg/L) for 48 h at room temperature and protecting them from
light. As controls, amounts loaded by SR-g-4VP (10% grafting)
and by SR-g-NVCL (34% grafting) were also recorded.

in the living organisms. The carboxylic acid group as well
as the aromatic rings of diclofenac may establish ionic as
well as hydrophobic interactions with 4VP functionalities.

Drug loading was affected by the concentration of drug
in the soaking solution. Preliminary tests revealed that
immersion in 40 mg/L diclofenac solution was not suffi-
cient for saturation of the loading ability of the films, and
thus a 2-fold drug concentration was used for subsequent
tests. Interestingly, drug loading negatively correlated with
the grafting percentage (Figure 10); SR-g-(NVCL-co-4VP)
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Figure 11. Diclofenac release profiles in 0.9% NaCl medium at
37 °C from drug-loaded SR-g-4VP 12% graft (A), SR-g-NVCL 34%
graft (B), SR-g-(NVCL-co-4VP) 45% graft (C), and SR-g-(NVCL-co-
4VP) 25% graft (D).

films with 25% graft loaded significantly larger amounts
than 45% graft and 60% graft (p < 0.01). Some control
experiments were carried out with SR films that were
grafted with 4VP or NVCL in separate in order to confirm
that both components of the grafted layer in SR-g-(NVCL-
co-4VP) films were able to host diclofenac. SR-g-NVCL 34%
graft showed an statistically greater loading (p < 0.01)
than the others films. The decrease in diclofenac loading
as NVCL-co-4VP grafting increased suggests that denser
and longer nanobrushes cause steric hindrance to drug
penetration in the grafted layer. Nevertheless, even for the
SR-g-(NVCL-co-4VP) film with the highest grafting percent-
age tested, the amount of diclofenac loaded was above
1 mg/g, which may be suitable for obtaining therapeutic
effects.[22,31,39]

Drug release was carried out at 37 °C in serum saline
medium under sink conditions (Figure 11). SR-g-(NVCL-
co-4VP) films sustained drug release for at least two days.
Therefore, although the conditions used for the release
tests (mimicking physiological ones) may trigger greater
swelling of the grafted films, the affinity of both NVCL and
4VP for the drug still controls drug release for prolonged
time. Once a medical device is implanted or inserted in the
body, first hours are critical for foreign body reactions and
bacteria adhesion. Thus, the performance of SR-g-(NVCL-
co-4VP) films regulating diclofenac release in those first
hours/days may prevent undesirable events.

3.6. Bacterial adhesion assay

One should keep in mind that grafting of swellable
nanobrushes to endow medical devices with drug-elut-
ing performance may have the negative impact of that
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Table 1. CFU of E. coli to measure its microbial adhesion onto
modified films.

Film CFU without drug CFU with drug
SR-g-(NVCL-co-4VP) (24%) 2.7%x10° 7.7%x108
SR-g-(NVCL-co-4VP) (60%) 7.8%10° 6.7x108

porous network facilitates bacteria adhesion and growth
onto the device. To gain an insight into the feasibility of
diclofenac-loaded SR-g-(NVCL-co-4VP) films to diminish
the risk of bacteria adhesion, pristine and modified films
were challenged against adhesion of an E. coli strain. The
experiments were carried out incubating the filmsin a high
concentration E. coli medium for 3 h. Pristine SR did not
cause any decrease in bacterial growth. Compared to non-
loaded modified films, diclofenac-loaded counterparts
were less prone to bacteria adhesion (Table 1; p < 0.01).
Drug-loaded SR-g-(NVCL-co-4VP) films with 60% graft
caused more than 1 log decrease in bacteria adhesion
(namely, 91% less adhered bacteria).

4, Conclusions

NVCL and 4VP can be simultaneously grafted onto SR
films in one-step using an irradiation grafting method
where gamma rays serve as the reaction initiator. Tuning
absorbed dose and monomer concentration a variety of
grafting percentages can be achieved. SR-g-(NVCL-co-4VP)
films are more hydrophilic than SR films and show temper-
ature and pH responsiveness. The new graft copolymer
exhibits moderate thermal stability, with a decomposi-
tion temperature between 382 and 403 °C (10 wt% loss).
Moreover, SR-g-(NVCL-co-4VP) films can host relevant
amounts of diclofenac and release it in a controlled man-
ner, diminishing bacterial adhesion.
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Abstract Gamma radiation has been shown particularly useful for the functional-
ization of surfaces with stimuli-responsive polymers. This method involves the
formation of active sites (free radicals) onto the polymeric backbone as a result of
the high-energy radiation exposition over the polymeric material. Thus, a
microenvironment suitable for the reaction among monomer and/or polymer and the
active sites is formed and then leading to propagation to form side-chain grafts. The
modification of polymers using high-energy irradiation can be performed by the
following methods: direct or simultaneous, pre-irradiation oxidative, and pre-irra-
diation. The most frequently used ones correspond to the pre-irradiation oxidative
method as well as the direct one. Radiation-grafting has many advantages over other
conventional methods because it does not require the use of catalyst nor additives to
initiate the reaction and usually no changes on the mechanical properties with
respect to the pristine polymeric matrix are observed. This chapter is focused on the
synthesis of smart polymers and coatings obtained by the use of gamma radiation. In
addition, the diverse applications of these materials in the biomedical area are also
reported, with focus in drug delivery, sutures, and biosensors.
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1 Introduction

Since the synthesis of PVC obtained by Henri Victor Regnault in 1838, a large
number of polymeric synthetic materials with chemical-mechanical-thermal
properties of the most diverse have been developed [1]. There are a high number
of degrees of freedom for the synthesis conditions; and consequently, the properties
of the resulting material can be as varied. Polymer chemistry has advanced to the
point where it is often possible to tailor-make a variety of different types of
polymers with specified molecular weights and structures [2]. However, sometimes
a small change in the synthesis conditions or concentrations of reagents generates
undesirable changes in the final properties of the material. Surface modification of
polymeric materials has come to represent an interesting and useful alternative for
generation of polymers with specific physical-chemical properties, coupled with the
properties conferred by surface modifications.

There are several means to modify polymers properties, viz. blending, grafting,
and curing. ‘Blending’ is the physical mixture of two (or more) polymers to obtain
the requisite properties. ‘Grafting’ is a method wherein monomers are covalently
bonded (modified) onto the polymer chain, whereas in curing, the polymerization of
an oligomer mixture forms a coating which adheres to the substrate by physical
forces [3].

Among the methods for polymer modification, “grafting” is a promising
technique for the introduction of special functional groups in order to modify their
original properties and broad its applications [4].

2 Grafting Techniques

A graft copolymer is a polymer that is composed of two or more chemically
different polymeric parts [5]. Generally, graft copolymers are polymers composed
of a main polymer chain (backbone) to which one or more side chains (branches) are
chemically connected through covalent bonds [6]. On a random, statistical, or
alternate copolymerization processes, the different monomers compete with each
other to add to propagating centers (radical or ionic), unlike grafting processes
wherein synthesis is carried out not simultaneously; instead, a sequence of separate
noncompetitive polymerizations is used to incorporate the different monomers into
one polymer chain [7].

Graft copolymers have very different properties to raw materials and that has
gained great interest in recent years because it is possible to obtain new materials
from already available ones. The main purposes of a surface modification are
improving the wettability, biocompatibility, and mechanical properties, etc., of a
surface polymer. Grafting copolymers can be obtained mainly by two mechanisms
known as grafting from and grafting to [8]. There are several parameters that control
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the brush properties, such as grafting density, chain length, and chemical
composition of the chains [9].

The processes of “grafting to” and “grafting from” are two different ways to
change the chemical and physical properties of a polymeric surface (Fig. 1).
“Grafting to” allows a preformed polymer to adhere to either polymeric surface
through covalent bonds. Due to the larger volume of the coiled polymer to graft and
the steric hindrance this causes, the grafting density obtained by this technique is
low [10]. On the other hand, the “grafting from” process requires the activation of a
backbone polymer previously, which can be carried out by chemical (chemical
initiators) or physics methods (ionizing radiations), initiating the polymerization
process with monomer units around it. With the “grafting from” mechanism, it is
possible to obtain high grafting densities, since there is more access to the chain
ends [11].

Grafting a polymer can be achieved by several techniques, such as chemical,
radiation, photochemical, plasma-induced, and enzymatic means. The different
types of initiators give their name to each grafting technique. Chemical grafting
involves free-radical or ionic initiators; radiation induces graft copolymerization
that uses high-energy radiation (generally gamma, UV, and electrons); photo-
chemical techniques include photo-sensitive reagents as initiators [12] and plasma-
induced grafting implies electron-induced excitation, ionization, and dissociation
attained by slow discharge conditions. Then the accelerated electrons from the
plasma have sufficient energy to induce cleavage of the chemical bonds in the
polymeric structure to form macromolecule radicals, which subsequently initiate
graft copolymerization [3].

Among the grafting techniques, radiation processing is presented as an
alternative with interesting features over other conventional synthesis and
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Fig. 1 Synthesis of polymer brushes using “grafting to” and “grafting from” approaches
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modification of polymer matrices methods. The lack of catalysts or additives in
order to initiate the reaction as well as its simplicity are issues to consider [13].
Polymer modification by radiation grafting techniques has been extensively applied
to prepare novel materials (including adsorbents for environmental and industrial
applications) and it is of particular interest to achieve specific chemical properties as
well as excellent mechanical properties [14].

3 Radiation-Induced Grafting

The process of radiation-induced grafting is based on the deposition of energy from
the radiation in the material to be modified. From this energy, highly reactive free
radicals, which give rise to secondary reactions with molecules present in the
medium, will be generated. These radicals easily react with appropriate functional
monomers to form covalent bonds and, as a consequence, growth of macromolec-
ular chains [15], and all of this without the use of chemical initiators.

Each type of ionizing radiation produces the same effect by interacting with
matter (ionization and excitation) [16], but according to their specific nature
(charge, penetrating power (range), linear energy transfer (LET) and stopping power
of the material), highly concentrated free radical areas or homogeneous radical
production along the material can be produced. In the case of electrons, ions, and
protons; due to its high LET, charge and particle size; each particle delivers its
entire energy in a few millimeters and almost without path deviations). For gamma
radiation, an homogeneous delivery of energy will occur, both surface and bulk due
to the high penetration of gamma rays [17]. In some cases, the types of radiation are
combined to generate uniform changes in the material [18], so the type and energy
of ionizing radiation used will determine the changes in structure of the resulting
material.

Due to the inclusion of “new” molecules in the material, the polymer properties
change. Graft copolymerization has been commonly used to modify properties in
polymer structures like poly(ethylene terephthalate) (PET), cellulose, polypropylene
(PP), and polyethylene (PE), with a wide variety of monomers [19].

Another advantage presented by radiation-induced graft copolymerization is that
it enables imparting tailored modifications ranging from surface to bulk of backbone
polymers unlike photo- and plasma initiation, which impart surface modification
only [20].

The degree of grafting in the copolymer may be adjusted by selection of
irradiation and reaction parameters to develop specially designed selective
copolymers for specific applications. Radiation-induced graft copolymerization
may also be initiated over a wide range of temperatures, including sub-ambient
temperatures for monomers available in bulk, solution, or emulsion [20].

There are two basic methods for radiation-induced grafting; including the pre-
irradiation, as well as the mutual or the simultaneous method; with an energy source
being either gamma ray, UV, or electrons [21-23].
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3.1 Methods of Synthesis

Since graft copolymers result from the chemical combination of two macro-
molecules of different chemical nature, and since radiation is known to create
“active sites” in polymeric matrix, it is logical to think that various chemical routes
can be followed for the combination of these macromolecules. Among the various
methods that can be envisaged for this purpose, four have received special attention;
these include direct radiation grafting and grafting on radiation-peroxidized
polymers. When polymers are exposed to ionizing radiation under aerated
conditions, trapped radicals and peroxides (or hydroperoxides) are formed and
remain ready to initiate grafting copolymerization reactions [24].

3.1.1 Direct Radiation Grafting Method

In the direct or simultaneous method (Fig. 2), the simple radiation-chemical method
for producing graft copolymers is directly derived from the study of radiation
polymerizations. Most radiation-initiated polymerizations proceed via free-radical
mechanisms, initiated by the free radicals produced from the radiolysis of the
monomer. Nevertheless, since the action of ionizing radiation on matter is
unselective, any substance that is added to the monomer also undergoes radiolysis
and consequently contributes to the initiation of polymerization [5].

In this method, the polymer substrate is immersed in a monomer-solvent mixture,
which may be liquid or vapor and may contain additives. Irradiation produces active
sites in the polymer matrix, mainly macroradicals, which can initiate the graft
polymerization but also the interaction of radiation with monomer can generate
homopolymerization. The latter is an untoward side reaction. As polymer degradation
requires higher absorbed doses than the grafting process, it is possible to perform direct
grafting under controlled conditions without significant damage to the substrate [21].
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Fig. 2 Grafting by y-irradiation applying a direct method
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3.1.2 Pre-Irradiation Grafting Method

The polymer matrix is irradiated in the absence of air (in vacuo or under an inert
atmosphere). Grafting is initiated by macroradicals trapped in the irradiated polymer
and homopolymerization is avoided. A disadvantage of this method is the possible
degradation of the polymer matrix due to the need of higher doses than the direct
method. Besides, there’s a significant dependence on the reaction temperature and
crystallinity of the polymer because the concentration of trapped macroradicals is
higher in a crystalline than in an amorphous polymer, and a comparatively low
degree of grafting is obtained [5, 21].

3.1.3 Pre-Irradiation Oxidative Grafting Method

This method involves pre-irradiation of the polymer, but in the presence of air or
oxygen. In this way, the macroradicals formed are converted to peroxides and/or
hydroperoxides, and when the irradiated polymer is heated in the presence of
monomer (in the absence of air), the peroxides decompose to give the macrorad-
icals, which are the active sites for graft polymerization (Fig. 3).

An advantage of the peroxide method is the possibility of storing the irradiated
polymer some time before grafting. Some disadvantages are that the hydroxyl
radical (OH-) produced by the homolytic cleavage of the hydroperoxide group
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Fig. 3 Grafting by y-irradiation applying a pre-irradiation method
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induces homopolymerization and the pre-irradiation method requires a higher dose
of radiation than the direct method [5, 21].

The pre-irradiation technique is a clean and effective method for modification of
PP, PE, poly(tetrafluorethylene) (PTFE), etc. Some reports on grafting polar
monomers onto pre-irradiated films have been published [25].

3.2 Modifying Properties by Grafting

Irradiation produces active sites in the polymer matrix, mainly macroradicals, which
can initiate the graft polymerization and homopolymerization of the monomer. If
the polymer has the tendency to crosslinking [e.g., PP, PE, polystyrene (PS),
poly(vinyl chloride) (PVC), etc.] a grafted copolymer is formed. On the other hand,
when a polymer has the tendency to chain cleavage [e.g., PTFE, poly(isobutylene),
cellulose, poly(methyl methacrylate) (PMMA), and polymers containing tetrasub-
stituted carbon atoms in the main chain] the process can result in a block copolymer
formation. Because degradation of polymers requires higher absorbed doses than the
grafting process, it is possible to perform grafting on these polymers [5, 26].

As mentioned before, the type of monomer grafted into the polymer matrix will
determine the resulting properties, and of course, the properties of the monomers are
dictated by the functional groups’ content. Grafting hydrophilic or hydrophobic
monomers can improve the hydrophilicity or hydrophobicity of the material
respectively; with pH-sensitive monomers we can electrically charge the surface of
a material, or modify its swelling properties at different pH’s; grafting self-repairing
materials can improve the mechanical resistance to scratches, etc. Thermosensitive
polymers are a special category of polymers which have in their structure a
hydrophobic and a hydrophilic functional groups [e.g., poly(N-isopropylacry-
lamide), PNIPAAm] [27]; pH-sensitive polymers has ionizable functional groups
[e.g., poly(acrylic acid), PAAc]. Monomers with amines affect the swelling
behavior of the polymer, because amine protonation results in swelling under acid
conditions due to the formation of the ammonium polyelectrolyte, similarly
carboxylic acid substituents form ionized salts at basic pH resulting in increased
network swelling [28]. Polymers that form complexes may associate due to Van der
Waals interactions, ionic bonds, hydrogen bonds, coordination interactions, or salt
bridges formed by polyvalent metal ions [29].

3.3 Grafting Quantification and Characterization Techniques

Innumerous techniques are currently available for polymer characterization in terms
of the assessment of polymer properties. Of those, thermal [30], mechanical [31],
optical [32], and rheological [33] approaches might be determined and used for
further comparison with the grafted material.

Characterization methods used to confirm or track down the grafting process
include Fourier transform infrared spectroscopy (FTIR) [34], nuclear magnetic
resonance (NMR) [35], and X-ray diffraction analysis (XRD) [36]. Considering that
these analyses may detail with precision the grafting process as well as the novel
chemical linkages, such techniques are currently in the spotlight.
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In addition to the above-mentioned techniques, surface studies may also play a
key role in the characterization of grafted copolymers due to their ability to reveal
important information in terms of microstructure and overall morphology of the
grafted polymer [32, 37]. For instance, scanning electron microscopy corresponds to
a very usual technique of choice [38]. Other approaches may be used to evidence the
graft copolymerization, including differential scanning calorimetry [30, 39] and
water contact angle [40, 41], among other techniques.

On the other hand, regarding approaches to quantify grafting, the determination
of grafting yields and grafting efficiency are perhaps the most representative ones.
Both estimations can be performed based on weight of the samples, as represented
in Egs. (1) and (2) for grafting yields and grafting efficiency, respectively, whereas
W, stands as the initial weight of the sample, W, corresponds to the dried weight of
the grafted sample before the extraction, and W, represents the dried weight of the
grafted sample after extraction [42—44].

W, — W,

Grafting yield (%) = % x 100 (1)
W, - W,
Grafting efficiency (%) = H % 100. (2)

When it comes to functionalized materials aside from the careful and precise
characterization to assure and provide experimental evidence of the functionalization
itself, the tailored function or modification shall be assessed in order to demonstrate
and detail the acquired properties, e.g., thermo-responsiveness is well demonstrated
by LCST measurements [45, 46], while pH-responsivity is commonly evaluated by
determining the pH critical point [47]. In practical means, the characterization and
experimental evaluation of the functionality should be carefully designed and
performed on a responsiveness or “functionality”’-based approach.

4 Smart Polymers

Stimuli-responsive polymers are polymers that respond sharply to small changes in
physical or chemical conditions with relatively large phase or property changes
[48]. The stimuli in which smart polymers respond to are commonly classified into
three categories: physical, chemical, or biological [49]. Temperature and pH
stimuli-responsive macromolecular materials have attracted great attention due to
their obvious applications in biomedicine and biotechnology [50].

4.1 Smart Polymeric Materials Obtained by Ionizing Radiation
Responsive behavior of polymeric materials could be formally considered as a
combination or sequence of several events: (a) reception of an external signal

(physical or chemical), (b) chemical change of the material and/or changes in the
material properties, and finally (c) transduction of the changes into a macro/
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microscopically significant event such as aggregation-deaggregation (commonly
referred to as response). For example, microgel particles from a crosslinked weak
polyelectrolyte (polybase) dispersed in water are sensitive to variations in pH of the
medium. Changes (decreases) in pH cause changes in the ionization degree of the
polyelectrolyte, and with the change in the ionization degree of the polyelectrolyte
comes a molecular conformational modification [51, 52]. One of the smart polymers
most studied is probably PNIPAAm, which exhibits a lower critical solution
temperature (LCST) between 30 and 35 °C [53]. Acrylic acid (AAc) is one of the
important monomers grafted on the matrix of different polymers, where their chains
act as reaction sites to introduce various functions through carboxyl groups, and
because of its pH-sensitive response [54].

4.1.1 Temperature-Responsive Polymers

Temperature-sensitive polymers exhibit LCST behavior where phase separation is
induced at a certain temperature threshold. Polymers of this type undergo thermally
induced reversible phase transition. They are soluble in aqueous solutions at low
temperatures but become insoluble as the temperature rises above the LCST. It is
possible to increase the functionality of microgel particles by finding the right
balance of hydrophobic and hydrophilic co-monomers or by tuning to a desired
temperature range by copolymerization using more hydrophilic (which raises the
LCST) or more hydrophobic (which lowers the LCST) co-monomers [55, 56].
Heskins and Gillet were the first to report an endotherm observed at the LCST
upon heating an aqueous solution of PNIPAAm [57]. Grinberg [58] have studied the
volume phase transition in responsive polymers using high-sensitivity differential
scanning calorimetry (DSC) and as well as the swelling behavior of the polymers at
different scanning rates. It was possible to measure the dependence of the transition
parameters on the heating rate. The DSC measurements, by heating at different rates
(from 1 to 10 °C/min), provided results nearly approximating equilibrium and LCST
or UCST. The transition temperature, enthalpy, and entropy of this thermosensitive
behavior as well as the transition LCST are parameters that may be estimated.

4.1.2 pH-Responsive Polymers

pH-responsive polymers consist of ionizable pendants capable of accepting and
donating protons in response to environmental changes in pH such as carboxylic
acids and basic amino alkyl moieties [59]. The change in the charge of pendant
groups causes an alteration of the hydrodynamic volume of the polymer chains [60].
Then, the transition from collapsed state to swollen state is caused by the osmotic
pressure generated by mobile counterions which neutralize the charges [61]. The
phase transition of pH-sensitive polymers is nominated critical pH. In the human
body, pH variations are present along the gastrointestinal tract and in problematic
sectors like tumor areas and surrounding tissues [62]. Drug delivery in these specific
areas make relevant the need for the development of pH-sensitive systems with fast
response to changes in environmental stimuli. A fast response of a polymer and a
repetitive function of another polymer may be combined using different
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functionalization techniques such as 7y-irradiation. Most grafting reactions, which
take place on the surface or in the bulk polymeric matrix, allow the design of
clinically effective controlled drug-delivery systems, supported by the concept of
achieving optimized combinations between monomer and the polymer itself.

5 Applications

Applications of functionalized materials by grafting abound in the literature, as such
modifications brought to light novel applications and perspectives in terms of their
usage, considering the possibility to tailor the materials as desired or required [63].
Examples of materials based on functionalized polymers include smart membranes
for separation science [3], conducing polymers [63] for energy and wire technology,
responsive materials, including pH- [4], thermo-responsive polymers [64], as well
as light- [65] and magnetic-responsive polymers [66], for a wide variety of
biomedical and technological applications.

In terms of biomedical applications, functionalized polymers are currently
applied for tissue engineering and cell cultivation, biotechnology, biomedicine, and
pharmaceutical technology, among others areas that may directly benefit from the
advancement of material sciences. A highlighted application is related to cell and
tissue cultivation as the grafting of biological substances or other bioactive ones
onto polymer substrates has been proven effective towards controlling important
parameters for cell growth and tissue development, which may somehow modulate
cell affinity, and therefore provide control over the process. However, this work
debates the biomedical applications of grafted functionalized polymers by means of
sensors, drug delivery, and sutures specifically.

As reviewed earlier, grafting different functional groups in polymer matrices
allows us to modify the original properties of the irradiated material, but if we graft
molecules with stimuli-responsive properties, we can obtain materials with unique
properties that change their behavior according to the environment in which they
are. Researchers around the world have found various application fields of
intelligent polymers grafted on polymeric surfaces in the areas of development of
medical devices for drug delivery, biosensors, and implant development.

5.1 Surface Modification Polymers for Medical Purposes

Gamma-ray irradiation enables the grafting of medical devices with polymers
containing functional groups capable of interacting with drug molecules. Depending
on the chemical structure of the substrate and the monomers to be grafted, different
levels of performance can be achieved [67].

The synthesis of new polymeric materials for biomedical applications are of great
interest. However, they should pass exhaustive testing to demonstrate their non-
toxicity, biocompatibility, and industrial feasibility; so a lot of time will pass before
these kinds of materials have real application and then most of them will be
discarded [68]. Instead of synthesis of new materials, biomaterial modifications
seem to be the short-term solution for improvement of medical devices to some
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extent, as biological safety will have to be determined as a brand new system.
Applying surface modification on materials already approved for medical use, we
could enhance their properties as biocompatibility, resistance to degradation,
mechanical properties, and thermal stability providing perhaps a shorter way for
novel alternatives for most.

Device-related infections are among the most serious complications in medical
procedures. Its importance arises from the high occurrence and the consequences that
it implies in terms of morbidity and mortality. As a result, the presence of these two
factors increases hospital costs significantly. If scientists get to synthesize drug-coated
biomaterials, it will be possible to reduce device-related infections contracted at
surgery during the early post-insertion period, and most infections identified in
patients that have been treated with polymeric implants should be delayed, even
infections caused by microorganisms from the skin flora and nosocomial environment.

Surface modification of materials used on medical device manufacturing to obtain
drug impregnated polymers takes relevance when we talk about microbial resistance
to antibiotics. Research has recently been published that accounts for the existence of
antimicrobial-resistant strains. Many of them indicate the existence of methicillin-
resistant Staphylococcus aureus (MRSA), Pseudomona aeruginosa, and Escherichia
coli cells. The direct treatment of microbial infections with drug-impregnated medical
devices suggests a simple method that releases the drug at a specific site, decreases
costs [69], avoids or reduces invasive dosage forms, and minimizes the antimicrobial-
resistance effect by not unnecessarily exposing other bacteria to antibiotics [70, 71].
Another area of opportunity for surface modification includes body-contacting
materials [72]. Surgical devices and biomedical materials could incorporate drug-
delivery systems through insertion of hydrophilic groups with hosting drugs capability
through ionic interactions, van de Waals, and hydrogen bond.

The effort should focus mainly on three aspects. First of all, improving the
treatment of the complication (treatment and administration routes); secondly,
enhancing the hydrophilicity (obtaining lubricity) of biomedical devices, improving
biocompatibility [73], and reducing protein adhesion [74]; and finally, increasing
preventive measures. This latter point may be the most interesting of all because it
focuses on prevention [68].

Medical devices used in vivo should satisfy requirements for performance, bio-
interaction, and biocompatibility. The understanding of structure—properties rela-
tionships in polymers is advanced, so the desired mechanical properties, durability,
and functionality can be achieved [75]. Bio-integration is the ideal outcome
expected of an artificial implant. This implies that the phenomena that occur at the
interface between the implant and host tissues do not induce any deleterious effects
such as chronic inflammatory response or formation of unusual tissues [76].

The most interesting methods to modify a polymer for biomedical purposes are
plasma and high energies, (Fig. 4) due to simultaneous sterilization of the material
provided by the method [75] and no need of chemical initiators that could represent
a biocompatibility problem. It is possible to change many properties with this kind
of method (Table 1). Surface treatments can be broadly categorized as function-
alization, derivatization, polymerization, and mechanical or surface architecture
modification.
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Surface modification

a
Iniciator agent
(high energy)
Polymer (hydrophobic) Monomer with Biomaterial (hydrophilic)
ionizable groups
b ot
Plasma of O,, OH c=0
CO 1 |
SN — sl
Polymer Polymer functionalized
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N TN |:> ~ CH\/\/CH\
Polymer Polymer functionalized

Fig. 4 Surface modification of polymers using ionizing radiation: gamma rays, UV, and electrons (a).
Functionalization using plasma with different agents (b)

Table 1 Surface modification of polymer materials

Physically Physical adsorption; Langmuir—-Blodgett films
Chemically Alkaline or acid-etching oxidation, e.g., through ozone; other chemical
transformations
Physico- Photo activation (UV); corona treatment; treatment with electron or ion irradiation;
chemically laser treatment, gamma irradiation; plasma treatment

Dozens of review articles have been reported about surface-modified materials
trying to provide a possible solution to biocompatibility and drug release [77].
Materials such as poly (acrylonitrile butadiene styrene) (ABS), silicone rubber (SR),
PE [78], PP, and polyurethanes (PU) [79, 80] have been functionalized grafting
organic compounds with ionizable groups [e.g., poly(carboxylic acids), poly(N,N-
diakyl aminoethyl methacrylate) [81], chitosan, etc.] in order to host anti-
inflammatory drugs or antimicrobials such as ibuprofen, sodium diclofenac
(bacteriostatic), naproxen, vancomycin, or for biomolecule immobilization (en-
zymes) [82, 83]. Several reports mention that inclusion of poly(ethylene oxide) or
poly(ethylene oxide)-acrylic acid mix on catheters surface [84] present a reduction
in bacterial adhesion caused for negatively charged surface [85]. On the other hand,
fabrication of surfaces with positive charge results in broad-spectrum antimicrobial
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activity [86, 87]. Although the mechanism of action is still subject of debate, the
general consensus is that the positive charge disrupts the lipid membrane of
microbes. Polysaccharides such as chitosan and poly(4-viylpyridine) show this
activity due to the high nitrogen content of the polymer creating a cationic surface.

5.1.1 Catheters

A polymeric implant is another type of application (probes, prosthetic valves, and
catheters). The infection process starts in the implant site; there, the bacteria slowly
grow and the antimicrobial hardly gets there, mainly when drugs are intravenously
administered or by pills. The cell-adhesion profiles depend of surface architecture
and roughness of implants [88]. There are studies that indicate the existence
between cell adhesion and polymer surface; the bacteria adhesion occurs mainly
when the polymer has a hydrophobic surface [89, 90]. Complications associated
with catheters are very common around the world (450,000 cases per year in the
USA alone) and the direct costs amount to over a billion dollars [91]. The main
reason for the infection is due to adhesion of (Fig. 5) Escherichia coli, Candida
spp., Enterococcus spp., Pseudomona aeruginosa, Enterobacter spp., Staphylococ-
cus epidermidis, Bacillus subtilis, and Staphylococcus aureus [92, 93]. Avoiding
and solving this problem when it occurs is very important in preventing
complications that could cause a patient’s death.

5.1.2 Coating with Shape-Memory Polymers

Temperature-sensitive polymers, and more specifically shape-memory polymers,
have been used in the preparation of minimally invasive surgery medical devices.
The unique properties of these materials allow the introduction of the medical
device in a compressed form followed by expansion once it is located in the desired
place by minimally invasive surgery procedures [68]. Materials such as guidewires,
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stents, and others biomedical metallic materials have been surface-modified using
an exterior coating method with poly(tetrafluoroethylene) (PTFE) or a hydrophilic
polymer to reduce friction and simultaneously provide the necessary properties for a
guidewire to negotiate a tortuous ureter path [94].

The chemical and physical characterization of biomaterials generally focus on
the structure and properties of the polymer matrix, however, in the case of surface-
modification polymers, the characterization techniques focuses mainly on surface
functional groups, functional layer thickness, roughness, etc. Roughness is a very
important factor to analyze in biomaterials because it is intrinsically related to
bacterial adhesion [88].

The three most commonly used surface composition characterization techniques
are ATR-FTIR, XPS, and SEM (Table 2); each with different penetration depths.
Cell adhesion and toxicity tests with some cell (biocompatibility) are necessary to
know if materials have toxic effects [95].

5.1.3 Graft Sutures

Suture is a fiber or fibrous structure attached to a metallic needle [96], mainly
employed in surgery procedures as biomaterial device, used to ligate blood vessels
and hold tissues together [97]. They can be classified according to the origin of the
materials which they are made of (natural or synthetic), the permanence of the
material in the body (absorbable or non-absorbable) and the construction process
(braided, monofilament) [98, 99]. Suture materials should satisfy specific require-
ments: easy to handle, elicit minimal tissue reaction, do not support bacterial
growth, possess high tensile strength, easy to sterilize, hypoallergenic properties,
and do not induce carcinogenic action [97].

Table 2 Biomedical-related surface properties with corresponding measuring methods

Surface characteristics Methods
Geometry: roughness, topography, specific Profilometry, field emission, REM, AFM, interface
surface, layer thickness microscopy-adsorption isotherms, BET surface
area, pore radius distribution
Surface energy: wettability (specially; Contact angle geometry; for biomaterials, mainly the
hydrophilicity) captive bubble method is used
Physical characteristics: adsorption, scratch Adhesion test after cross-hatch cut, and/or thermo
resistance, other mechanical, electric and test, permeation measurements, elastic
optical characteristics, adhesion characteristics; for diagnostic purposes; refractive
index and fluorescence background radiation
Chemical composition: surfaces and thin layer, FTIR-ATR, IR microscopy and spectroscopy,
chemical functionality of surfaces ESCA-imaging, AES/SAM, fluorescence

spectrometry, MALDI-TOF-SIMS

Biological characteristics: biocompatibility, cell ~ Growth and toxicity tests with various cells, protein
adhesion, specific/non-specific, protein adsorption with IR and fluorescence labeling
adsorption
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In general terms the most important requirements of sutures materials are
physical and mechanical properties, biocompatibility and antimicrobial nature [96];
in this sense, some materials currently marketed may become fallible and, as a
result, multiple side-infections related to suturing procedures occur in a certain
percentage of the patients [100]. This raises the need to develop or modify the
existing suture devices in order to make them able to acquire antimicrobial activity
analogous to the drug design, either by coating [101] or grafting pristine sutures
with antimicrobial polymers and/or containing functional groups capable to load or
adhere antimicrobial drugs onto the surface of the modified suture (Fig. 6).

Most commonly, reports for grafting sutures employs ®°Co as y-radiation source
(Fig. 7). Radiation grafting has proved to be a very effective technique to get
desirable properties onto a polymeric material without any consideration of the
shape of the material [102].

The irradiated materials may retain most of their original characteristics and also
acquire additional properties of the grafted moiety; the structure, in some cases,
changes during the modification process, depending on the nature and the amount of
monomer grafted [103, 104]. It is true that the radiation-grafting technique may
have limitations to generate biomedical devices because it produces changes not
only in the biomaterial surface but throughout the polymer matrix, which can lead to
undesirable changes in the structure and properties of the device [105]. In other
cases, the use of ionizing radiation provides the energy required for activation of
molecules in the material that under other conditions cannot be achieved by the lack
of reactive groups.

Load Controlled release

Polymer‘ Polymer N Drug Polymar i Drug
n
a —>
P°'Y"‘“] Polymarl i Drug Polymer rug
n

Modified suture

o . o o
= = P

Irreversible immobilization Avoid adhesion
Fig. 6 Electrostatic load-release (a) and covalent immobilization (b) of drugs on modified sutures
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Fig. 7 Suture y-radiation grafting: a direct irradiation and b pre-irradiation grafting method

Some examples of PP grafting matrix are described below [102, 104, 106]:

PP-g-PAN and PP-g-PAAc: Acrylic acid is one of the most popular monomers
that have been grafted onto different polymeric matrices and its polymer or
copolymers with pH-sensitive response have the capability to undergo further
chemical reaction to produce new functional groups [4]. The grafting percentage of
AAc onto PP films by pre-irradiation method was increased as a function of reaction
time and reaction temperature [14].

Due to the inherent reactivity of the acrylic acid, homopolymer formation is the
main polymerization reaction when radiation-grafting technique is used. Efforts
have been made to obtain carboxylic acids’ high-content surfaces without
compromising the sutures’ physical properties.

The grafting polymerization using pre-irradiation technique of acrylonitrile (AN)
onto PP monofilament leads to an increase in tenacity up to a graft level of 5 %
[104]. Subsequent hydrolysis is an effective way to introduce carboxylic groups into
the monofilament. The transformation of nitrile groups into carboxylic groups
proceeds under sodium hydroxide conditions to achieve PP-g-AAc, as this reaction
is necessary for loading the drug; the hydrolysis leads to a considerable loss of
mechanical strength in the grafted suture. This approach produces a suture with
carboxyl functionality PP-g-AAc of 62 % or about 0.25 mmol/g, which is enough
for subsequent antimicrobial drug immobilization [102, 106].
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PP-g-PVIm: Here, sutures were prepared by the simultaneous radiation grafting
of 1-vinylimidazole (VIm) onto PP monofilament with results around 5-20 %. The
tenacity slightly decreases, whereas the elongation augments with the increment in
the degree of grafting.

The grafted suture has reasonably good water uptake. The PP-g-PVIm grafting
was immobilized with an antimicrobial drug, ciprofloxacin. The modified suture
releases the drug over a period of 4-5 days, the same period of time that the material
showed antimicrobial activity in vitro against Escherichia coli [107].

PP-g-PAAc and PP-g-PGMA: Recently, our investigation group developed
separately grafting AAc and glycidyl methacrylate, GMA onto PP sutures applying
v-ray pre-irradiation oxidative method under various experimental conditions,
therefore a different range of grafting was obtained (GMA: 25-800 %, AAc:
9-454 %). Synthesis and antimicrobial activity from this study was: (a) with PP-g-
AAc load and release of vancomycin drug, here only ionic interactions are involved
and (b) the irreversible covalent immobilization of the drug onto PP-g-GMA via the
opening ring of the epoxy groups, then, the alcohol oxidation to the aldehyde, which
reacts with the amino groups of the vancomycin and finally to the reductive
amination of the copolymer. In both cases, antimicrobial activity against Staphy-
lococcus aureus was corroborated [103].

5.2 Biosensors

Sensors are transducers that detect changes or events in the environment to produce
an outcome, i.e., have the feature to convert one sort of energy (signal) to another,
generally into an electrical signal. The advantage of sensors against chemical
analysis techniques results from the fact that they are specialized, small size,
portable, and inexpensive devices that are suitable for in situ analysis and real-time
monitoring of chemical and physical parameters [108].

Within the different types of sensors used today, biosensors have gained
importance and interest in the scientific community due to their performance and
application possibilities for knowledge and monitoring of biological processes.
Biomedical sensors acquire signals thanks to a bioreceptor (biological recognition
element), representing biomedical variables or phenomena and transform them into
electrical signals. These kinds of sensors have an interface between a biologic part
and an electronic system; thus both parts must function in such a way that do not
change or affect adversely the systems. Table 3 shows different types of sensors
according to its interface. In the last years, these sort of sensors have been defined as
biosensors.

A variety of sensors can be applied for biomedical purposes; it is possible to
classify them into two wide groups according to the transduction principles
involved. Table 4 shows the two groups of sensors.

The sensors with physical structure can measure the changes in electrical and
optical phenomena inside the human body, e.g., quantify pressure, blood flow,
corporal temperature, muscular stretching, and bone growth [108]. On the other
hand, although chemical sensors can be applied to measure these changes too, they
are particularly useful for detecting, quantifying, and monitoring the presence of
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Table 3 Types of sensors

i 2 Non-contacting (non-invasi
(interface) on-contacting (no asive)

Skin surface (contacting)
Indwelling (minimally invasive)

Implantable (invasive)

Table 4 General classification

of sensors (biomedical Physical structure Chemical structure
application) Mechanical Electrochemical
Electric Photometric
Thermal Bioanalytic
Optical Gas
Geometric Physical chemical methods
Hydraulic

different elements or compounds in specific concentrations, as well as for
determining the activity and interaction with other elements inside a determined
biological process to generate a possible diagnosis and therapy [109].

The materials to design and develop biosensors have been changing over time.
One of the main problems faced by the biosensor technology is the rejection of the
device by biological systems [110]. Thus, efforts have been focused to provide
different materials that permit the correct integration between systems (biocom-
patibility). Moreover, it is well known that sensor performance can be modified by
the interaction with biological systems. The degradation due to the exposition to
biological matter is related to the type of sensor. In the case of internal sensors
(inside the body) degradation degree is faster and, as a consequence, the
performance would be decreased and the structure-design will be compromised.
Biomedical sensors should have a flexible base structure capable of deforming and
adapting to body form. The latest research has been testing and developing
biocompatible polymers with excellent mechanical properties. The principal
biomedical applications are generating wound-relief membranes with drug delivery
[111], adhesives for biological implants, sensor skin support [112], cartilage and
artificial meniscus [113], and eye-drop lubricant and fibers [114].

Radiation-induced grafting is presented as an alternative method for function-
alization of polymer surfaces to improve biocompatibility of biosensors. Not only
can they improve biocompatibility, molecules or polymers sensitive to electrical,
magnetic, or chemical changes can be grafted, meaning a higher sensitivity,
resistance, and specificity to certain biological processes. Poly(vinyl alcohol) (PVA)
is one of the polymers used for this purpose. It is both water-soluble and flexible,
characteristics that increase biocompatibility and mechanical resistance, respec-
tively. Another polymer is PS, which excellent biocompatibility, low permeability,
non toxicity, has good adsorption, mechanical, and chemical resistance. All of these
features make polystyrene a candidate for use as a base for immobilizing enzymes
[115] and drug delivery [116]. PMMA is another biomedical material that is
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resistant to inorganic solvents, has good optical capacity (92 % transparency), a
high rate of refraction and biocompatibility. A common application is for intra-
ocular lenses, dental prosthesis [114], thin films, electronic skin devices, and
support [112].

Other materials with the possibility of being grafted for sensor applications are
conductive polymers (CP). Unless the knowledge about the amorphous structure on
polymers and classified like electrical isolators, the CP have conducting properties
achieved by incorporation of small concentrations of conducting materials (doping)
or by inclusion of conjugated 7 electrons systems [117]. In some cases, CP let a
good flow of electrons closing to conductivity values of some metals (>10° S/cm).
Polymeric materials with conductive properties gather structural physical-chemical
characteristics inherent to polymers with electrical conductivity of metals [118].
One of the most used conductive polymers is polypyrrole (PPy) due to its
characteristics of high conductivity, biocompatibility, oxide-reduction activity,
ductility, possibility of surface modification [119], capability to form thin films
[120], and corrosion protection [121]. Grafting polypyrrole molecules onto different
substrates generates materials with applications in organic electronic devices [121],
rechargeable batteries, light emission diodes (LED) [118], electrochemical sensors
[121], thin films [119], synthetic fibers, and protection shields on semiconductors
[120]. Another CP is the polyaniline (PANI). Chemical and thermal stability,
controllable conductivity, high conductivity in terms of frequency, electromagnetic
shield interference and microwave absorption [122] are their common character-
istics, and are usually used to fabricate low-cost photovoltaic panels, high-
performance batteries [119], organic volatile compound detectors [123], and organic
electronic circuits [124]. Another material is the polythiophene (PT), with properties
like biocompatibility, possibility of chemical modification, high conductivity, and
stability, being one of the early organic materials used in the electronic industry,
like FET transistors [125] and semiconductor films [126]. All of these materials
modify their conductive properties through increasing or decreasing the electrical
resistance based upon reactions of oxide-reduction.

5.3 Grafting Polymer Matrixes for Cell and Tissue Cultivation

Another important application for radiation grafting technique is the modification of
biomaterials to enhance or lighten-up interactions with living tissues. The surface of
the biomaterial comes in contact with the living tissues, thus the initial response of
the body towards a biomaterial depends on its characteristics. Hence, proper
designing and/or modification of the surface is of considerable importance for
enhanced compatibility of the biomaterial. In the tissue compatibility case, two
types of reactions can occur: inflammation and immunogenicity, but in the blood
compatibility the fastest reaction is often thrombogenicity. The inevitable inflam-
mation in the tissue compatibility occurs around the implanted material and its
function is to allow elimination of dead cell debris and further tissue repair. A
material of optimal biocompatibility should not increase the intensity and duration
to the basic response, nor prevent the tissue repair. The interactions between blood
and a polymer surface depend on various parameters determined by the structure
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(e.g., crystallinity, molecular conformation, roughness, rigidity, and degradation),
composition (e.g., chemical group associated with the hydrophilic/hydrophobic
balance, type of electrical charge, ionizable groups, and micro-domains), and
dimensions (e.g., surface area and size) of the material. Grafting several molecules
on the biomaterial surface allows us to modify these parameters and characteristics
in order to promote tissue growth and, as a consequence, the acceptance of the
polymeric material by living tissue and biocompatibility. These reactions are
generally different for each material, but at the design and synthesis of a polymer for
biomedical use, these parameters must be taken into account [127, 128].

Current approaches are giving considerable efforts in providing niche theories
and solid bases considering a pore-size perspective ranging from nano to
micrometer range, trying to establish a direct connection with cell growth. In this
context, several works are being carried out considering the development of
scaffolds with well-defined pore size and distribution [129, 130]. Apart from a size
perspective, grafting of biomolecules of biomedical interest may also be directed
towards functionalization of surfaces and polymers that were seek for site specific
delivery, provide biological affinity, among other properties. From a developmental
point of view, several modifications may be carried out on a surface or backbone
level for improving biological affinity [131-133]. Within this perspective, several
potential biomolecules may be grafted onto polymeric matrixes, also along polymer
structure, including proteins [131-134], growth factors [135], among other
biomolecules of interest.

A highlighted and renowned application for grafted polymer and grafted polymer
matrices is related to cell and tissue cultivation, whereas grafting of biological
substances or other bioactive compounds onto polymer substrates has been proven
effective towards controlling important parameters for cell growth and tissue
development, which may somehow modulate cell affinity and therefore provide
control over the process. Thus, when it comes to tissue engineering or cell
cultivation, lots of attention has been driven towards the development of smart
matrices capable of promoting cell attachment and adhesion and cell growth
[136-139].

Advanced systems comprise stimuli-responsive materials, e.g., thermoresponsive
matrices [135], which may modulate cell affinity as a function of temperature. In
practical terms, these systems allow cell cultivation with adequate adherence by
providing a suitable microenvironment for cell and tissue growth, and when
appropriate, changes in temperature lead to complete cell detachment, which is
adequate for quick tissue removal, without requiring direct handling.

6 Conclusions and Remarks

In terms of relevance, the contribution of polymer grafting to the advancement of
materials science is well established, as it unraveled novel applications for
conventional materials as a result of the responsive or tunable properties added to
the products through the grafting process. Within this context, this chapter detailed
the state of the art of polymer grafting, by means of high-energy irradiation,
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including fundamental aspects of synthesis and characterization, with focus on the
functionalization of surfaces for biomedical applications.

Three techniques are currently available for the development of grafted polymers
or functionalization of surfaces with stimuli-responsive polymers by the use of high-
energy irradiation, known as the pre-irradiation method, pre-irradiation oxidative
method, and the direct method. Such techniques lead to distinct grafting and
homopolymer formation yields and require different experimental parameters or
conditions to be applied. Thus, the selection of the method should rely on the
characteristics of the monomer or functional group, and the polymer itself, as well
as the desired properties to be achieved.

Radiation-grafting has advantages over conventional methods, including the lack
of a needed catalyst or additives to initiate the reaction, and usually, no changes of
the mechanical properties with respect to the pristine polymeric matrix are
observed. In addition to these characteristics, irradiation may allow simultaneous
sterilization of the systems, depending upon the irradiation dose.

Finally, some applications of grafted polymers and grafted polymer-based
materials were described including the development of graft biomaterials for drug
delivery, graft sutures, and for use as biosensors. The main advancement provided
by the technique towards biomaterial development concerns the possibility to
originate materials capable of responding to biological or microenvironmental
changes, without the need for an external interference. In terms of drug delivery as
an example, the benefits arise as low doses of medicines may be administered in
longer periods of time with less toxicity as a consequence. On this account, future
perspectives abound as novel possibilities and functionalized materials are created
continuously in the search to solve issues regarding drawbacks of polymers or
polymer-based materials.
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Chapter

Radiation Grafting of Biopolymers and
Synthetic Polymers: Synthesis and
Biomedical Applications

Victor H. Pino-Ramos’, H. Ivdn Meléndez-Ortiz*, Alejandro Ramos-Ballesteros' and Emilio Bucio'
YUniversidad Nacional Auténoma de México, Ciudad Universitaria, CDMX, Mexico; 2CONACyT—Cem‘ro de

Investigacion en Quimica Aplicada, Saltillo, Mexico

1. INTRODUCTION

Initially, the term “biopolymer” was used to define polymeric macromole-
cules of high molecular weight formed by hundreds or thousands of
repeated subunits, which are covalently bonded and produced by living or-
ganisms. Inside this definition, there are three varieties of biopolymers that
can be cataloged in families: polynucleotides (RNA and DNA), polysaccha-
rides (starch and chitin), and proteins (fibroin, globulin, etc.). However,
now the term “biopolymer” is used for materials evolved from biological
sources (biodegradable) (Thakur et al., 2016), such as microorganisms,
plants or trees (biobased), and for biocompatible synthetic polymers ob-
tained by chemical methods (nonbiodegradable or biodegradable), for
instance, the poly(lactic acid) (PLA) (Huang et al., 2013a) and poly(glycolic
acid). So there is not an exact definition of biopolymers because some au-
thors focus on the biodegradability of polymers and others on the origin
of the polymeric material. Although the term biopolymer is used for bio-
based and for biodegradable polymers, they have very different meanings,
and in most cases, they have different applications. Biobased polymers are
natural biomacromolecules synthesized through biological process (Kaplan,
1998) such as polysaccharides (chitin, cellulose, etc.). On the other hand, a
biodegradable polymer is a material susceptible to degradation for biological
factors, such as microorganisms or by environmental actions, as they are the
final products of the process of carbon dioxide and water; however, it does
not mean that the material has strictly a biological origin because there are
also biodegradable polymers that are petroleum-based, for example,
poly(e-caprolactone) (PCL) and poly(butylene succinate) (PBS). The

Biopolymer Grafting: Applications. http:/dx.doi.org/10.1016/B978-0-12-810462-0.00006-5
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interest in characteristics and properties of biopolymers has been increasing
due to biocompatibility with the human body (Nava-Ortiz et al., 2009; Jiang
and Zhang, 2013).

Some authors also classify the polymers used in the health sciences field as
biopolymers (or biomedical polymers), but in this case, they are called “bio-
polymers” because they are in direct contact with biological systems. Both
natural and synthetic polymers are included in this definition (Van de Velde
and Kiekens, 2002). It is important to mention that most of the biomedical
polymers are from fossil fuel sources, and they have many applications in
medicine, such as medical device coating and drug delivery systems, and
are in high demand due to their compatibility with living tissue (biocompat-
ibility). The biopolymers can be classified based on their origin and biode-
gradability (Table 6.1). In this chapter, we will discuss the modification of
natural and synthetic biopolymers obtained from both renewable and petro-
leum sources by applying radiation graft copolymerization techniques. Also,
we will describe their potential biomedical applications.

2. BIOPOLYMERS

Natural polymers frequently have a well-defined structure and adopt spe-
cific 3-D shapes; this factor in specific makes them biologically active.
For instance, hemoglobin would not be able to transport oxygen in the
blood if it was not bent in quaternary structure (Mohan et al., 2016). The
importance of natural products for biomedical applications has become
extremely clear with increasing emphasis on their potential applications in
the biomedical field. Biopolymers of both natural and synthetic origin
have been intensively studied for their possible use as drug delivery systems
and engineering tissue. The main difference between biopolymers from nat-
ural sources and petroleum-based ones is in their sustainability. Another
property that distinguishes the natural polymers is their complex molecular
assemblies compared with the simpler structure of synthetic polymers.

2.1 Natural Biopolymers

Natural polymers can be classified into three great groups: polysaccharides,
which are composed of glucosidic compounds (e.g., cellulose, found in
plants); proteins, which are constituted of amino acids (e.g., myoglobin
found in muscle tissues); and nucleic acids (RNA, DNA, genetic material
of any living organism). Natural polymers are produced by plants or micro-
organisms and therefore are widely distributed in nature. Many natural bio-
polymers are recognized by biological environments and can be eliminated
from the body by metabolic degradation. Also, natural polymers may avoid
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the stimulation of the immunological system so, they can be used for
biomedical applications with even less risks than synthetic polymers. For
these reasons, many biopolymers have been intensively studied; actually,
many of them have been already used in pharmaceuticals for human as ex-
cipients (Karolewicz, 2015), prosthetic parts, imaging applications, and also
as drug delivery systems. However, natural polymers have inherent flexi-
bility and poor mechanical properties. In order to overcome these problems,
have emerged methods to reinforce theirs structures in order to take advan-
tage their biocompatibility knowing that there is a great need to develop
high-performance materials made from natural sources (Yu et al., 2006).
Methods such as blending, grafting, and cross-linking, are some of the tech-
niques used to reach the objective. Biopolymers from renewable sources
have attracted attention due to discovering their various biological activities;
many of them have been used in various pharmaceutical formulations.

Some examples of the most investigated natural biopolymers (Fig. 6.1) are
described below.

OH

OH 9
0 0 ho o’ 0 OH
HO H 0
o
H
H Olmn

Cellulose Poly(lactic acid)
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OH
NH NH,
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M FIGURE 6.1 Examples of natural polymers.
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Cellulose (poly-1,4-B-glucopyranose) is without a doubt the most plentiful
biopolymer on earth and is the main component of plants (Kabanov et al.,
2009). Cellulose and its derivatives have potential for many applications in
biomedicine. Its structure consists in a chain of p-anhydroglucopyranose
units bonded by glycosidic B-(1—4) linkages (John and Thomas, 2008). Cel-
lulose is insoluble in common organic solvents due to the OH polar groups,
which establish a lot of hydrogen bonds with hydroxyl groups (OH) on
contiguous chains. Therefore a chemical modification is necessary to obtain
soluble ether, ester, or acetal derivatives and so exploit its properties in the
biomedical field. Cellulose and its derivatives have been used in nanofibrils
form (Gandini, 2008) because they are biodegradable and can be used for
medical purposes. Carboxymethylcellulose (CMC) is the major cellulose
ester used in several drug delivery and tissue engineering purposes (Thomas
et al., 2016); for example, apomorphine (a drug used to regulate motor re-
sponses in Parkinson’s disease) has been incorporated into CMC powder
for a formulation exhibiting a sustained release.

Chitosan is a polysaccharide commercially available obtained from the hy-
drolysis of chitin. It is soluble in acidic aqueous media and is composed pre-
dominantly by a(1—4)-linked 2-amino-2-deoxy-B-p-glucopyranose. This
biopolymer can be used in solutions, hydrogels, and macro/nanoparticles,
and therefore chitosan is under intensive investigation for a broad variety
of biomedical applications such as drug carriers, gene delivery, biofibers
and biocomposites (Faruk et al., 2012), wound healing, tissue engineering,
vaccine delivery (Koppolu et al., 2014), and cosmetic products (Muzzarelli
and Muzarelli, 2005). Chitosan has a cationic nature due to the presence of
amino groups in its structure, which are easily protonated in acidic media.
This property leads the interaction with negative small molecules and
biological systems. Chitosan is also known to have antibacterial properties
that are attributed to the attack of negatively charged groups on the cell
wall by positively charged chitosan polymers (Aravamudhan et al., 2014).
This results in cell membrane rupture, leakage of intercellular material,
and eventually leads to cell death. Much effort has been made trying to
combine the interesting properties of chitosan with some synthetic polymers
by physical and chemical methods in order to obtain hybrid polymeric
materials with tailored properties for its possible use in biomedicine
(Mas Haris, 2013).

Alginates are polysaccharides produced by a wide variety of brown sea-
weeds (Lamaria sp., Macrocystis sp., Lessonia sp., etc.) and can be synthe-
sized by some bacteria. Most of the alginates used on a large scale are
extracted from natural sources such as seaweeds. The most interesting prop-
erty of alginate is its ability to gel in the presence of cations such as Ca** and
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Ba** (Mignon et al., 2016). Alginates present enzymatic degradation in the
body, which represents an advantage or disadvantage depending on the pur-
pose of its application. To avoid their degradation, alginates are frequently
combined with other polymers to enhance their mechanical properties.
The high hydrophilicity of alginates renders the material biocompatible
and nonimmunogenic; therefore it is widely used in the pharmaceutical in-
dustry as a drug excipient, like dental impression material, and as a material
for wound dressing (Aravamudhan et al., 2014).

The poly(3-hydroxyalkanoates) (PHA) is an important polymer family that
has gained significant attention. The (PHA)s are an array of linear and
biodegradable polyesters (Shah et al., 2008) that are produced by many spe-
cies of microorganisms through the fermentation of sugars and lipids, among
other organic compounds, although they also can be obtained by the ring
opening process of B-lactones. These biopolymers are susceptible to degra-
dation in living systems, nontoxic, and biocompatible with the human body;
therefore they are particularly studied for drug releasing in medicine as
biodegradable matrix, surgical swabs (Yu et al., 2006), wound dressing,
and blood-compatible membranes, etc. Poly(lactic acid) is a class of linear
aliphatic polyester whose origin is from renewable sources (fermentation
of lactic acid). Also, it can be obtained by polycondensation of lactic acid
or by ring opening polymerization of lactide. It is considered a biodegradable
and compostable polymer (Lucas et al., 2008), and it can be used to manu-
facture bioabsorbable medical devices (Shishatskaya, 2004).

2.2 Synthetic Biopolymers

In many applications, the petroleum-based biopolymers have been demon-
strated as better than the natural ones in many aspects such as stability,
composition, mechanical properties, and resistance to degradation (Abbasi
etal., 2001). Generally, synthetic biopolymers are hydrolytically more stable
than natural biopolymers, and therefore are extensively studied, especially if
they are biocompatible and/or biodegradable. Some examples of synthetic
polymers showing biodegradability are the aliphatic poly(ester)s, poly(gly-
colic acid) (PGA), PLA, and poly(e-caprolactone) (Lucas et al., 2008).
The synthetic biopolymers can be mixed with natural ones to enhance the
biodegradability, or its biocompatibility (Steele et al., 2011).

Poly(glycolic acids) are an array of linear poly(ester) characterized by their
high crystallinity and biocompatibility with human tissue. They are
commonly synthesized via ring opening polymerization of glycolide.
They are frequently used for medical device manufacturing, sutures, bio-
implants, drug carriers, bones fixation parts, and scaffolds for tissue
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engineering (Mohacek-Grosev et al., 2015). On the other hand, poly(e-cap-
rolactone) (PCL) is a fossil fuel-based aliphatic polyester, synthesized by
ring-opening polymerization of (e-caprolactone) in the presence of organic
metal complexes as catalysts. PCL is a polymer that shows a semicrystalline
structure with good flexibility, biocompatibility, and biodegradability; there-
fore it is commonly used for preparing scaffolds due to its ability to support a
variety of cells (Steele et al., 2011). Besides, PCL does not show cell adhe-
sion and proliferation; first, because it has poor surface wetting and second,
due to its poor interaction with biological fluids (Mohan et al., 2016). The
importance of this polymer lies in its biodegradability in physiological con-
ditions due to the ester linkages that are susceptible to hydrolysis mainly in
basic conditions (Shimao, 2001; Ramirez et al., 2013). This characteristic
makes the PCL very useful for the manufacturing of biomedical devices.
Since its degradation rate is lower than of polylactide, it is a serious candi-
date to be used in the manufacture of long-term implantable biomaterials.

Poly(ethylene glycols) (PEG) are highly biocompatible polymers with high
solubility in both aqueous and organic solvents, which contributes to its
biocompatibility and processability, respectively. Due to their low toxicity
and nonimmunogenicity, poly(ethylene glycols) are considered in the cate-
gory of biopolymers and therefore represent an interesting choice for the
surface modification of polymeric materials (Steele et al., 2011), particles,
and micelles for active molecule transport.

Poly(urethane)s (produced by diisocyanate polyaddition process) are highly
versatile biomaterials with several applications by virtue of their processabil-
ity and hemocompatibility (Xie et al., 2009). Consequently, they have become
an interesting choice for long-term implantation applications, including
cardiovascular devices and breast implants. Poly(urethane)s are synthetic bio-
materials, and they present biodegradability and biocompatibility in the hu-
man body; therefore, they are used in the fabrication of bioresorbable
materials (Santerre et al., 2005). Poly(ethylene), poly(propylene), poly(tetra-
fluoroethylene), poly(vinylchloride), poly(styrene), silicone rubber, etc., are
synthetic polymers and they are nonbiodegradable (Satyanarayana et al.,
2009; Shah et al., 2008); however, they are widely used in the biomedical field
due to the necessity to manufacture medical devices with good mechanical
properties and low cost (Yu et al., 2006). This kind of polymer has a hydro-
phobic surface, which is susceptible to microbial adhesion, and therefore
much effort is being made to overcome this problem. To improve their
biocompatibility, they are modified and/or functionalized with chemical
compounds that have hydrophilic functional groups. Poly(carboxylic acids),
poly(acrylamides) (Contreras-Garcia et al., 2008), poly(N-alkyl aminoethyl
methacrylate’s) poly(ethylene glycols), poly(esters), etc., are some examples
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of polymers that have been used to improve the hydrophilicity of a hydropho-
bic material.

Polyelectrolytes have weak acids or basic groups in their structure, which
can accept or donate protons in aqueous media depending on pH (Aguilar
et al., 2007). The affinity of these hydrophilic groups gives biocompatibility
to polymeric backbone. Poly(acrylic acid) and poly(methacrylic acid) are
some examples of polyelectrolytes that have been intensively studied to syn-
thesize hydrogels (Jagur-Grodzinski, 2010), nanoparticles, micelles, graft
copolymers, copolymers, etc. They have many applications in the biomed-
ical field as gene and drug delivery systems, and as glucose sensors.

Polymers derived from N-alkyl acrylamides and N-alkyl acrylates are poly-
meric compounds able to establish hydrogen bonds with water molecules.
Due to their hydrophilic behavior, they are considered biocompatible
(Boyko et al., 2003) and can be considered suitable for their use in biomed-
icine. Some examples of the most studied N-alkyl acrylamides are poly
(N-isopropylacrylamide) (PNIPAAm) (Bromberg and Ron, 1998),
N-vinylcaprolactam (NVCL), poly(N-(L)-(1-hydroxymethyl)propylmetha-
crylamide), poly(dimethylaminoethyl methacrylate), poly(methyl methacry-
late), poly(ethyl methacrylate), etc. These polymers can be used as
implantation of artificial organs and tissues, coating drugs (Priya James
et al., 2014), prodrugs, purification of enzymes (Kozanoglu et al., 2011),
proteins, and many other pharmaceutical applications.

3. PROPERTIES OF BIOPOLYMERS

Biopolymer properties are determined, as any other substance or compound,
by its chemical composition, structure, and processing. Biopolymers and
their derivatives are diverse, abundant, and important for life. They exhibit
fascinating properties and are of increasing importance for different appli-
cations. The idea of using polymers “manufactured” by living organisms
is based on the premise that something produced by nature is nontoxic;
therefore it is harmless to the environment, and the ecosystem can
“manage” those compounds and provide the required conditions for subse-
quent degradation and integration.

The characteristics of biopolymers are very varied and in some cases dis-
similar, but two of them that must be present in a mandatory way are
biocompatibility and biodegradability. As far as physical properties are con-
cerned, it is desirable that the biomaterials can be manufactured in different
physical forms, sizes, and flexibility, all depending on the final application.
In some applications, it is required or desired to promote cell growth
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Table 6.2 Densities of Main Biopolymers and Nonbiodegradable
Polymers

Biopolymer Nonbiodegradable Polymers
Polymer Density (g/cm®) Polymer Density (g/cm?)
P3HB 1.177—1.260 ABS 1.040—1.120
PHBHV 1.25 Nylon 6 1.130—1.140
PLA 1.210—1.250 PP <1.0
PLLA 1.250—1.290 GPPS 1
PDLA 1.250—1.270 HIPS 1.040—1.070
scPLA 1.210—1.342 HDPE 0.941—-0.970
PGA 1.500—1.690 UHMWPE 0.930—0.935
PCL 1.060—1.130 PC/ABS 1.120—1.150
PBS 1.26 PET >1.2

(scaffolds) or otherwise inhibit cell or protein adhesion that might cause
several complications. For these cases, biomaterials can be modified by
means of various grafting techniques, incorporating certain chemical func-
tional groups on the surface to endow them of suitable characteristics for
their adequate performance in the medicine sector (Francis et al., 2013;
Gunatillake and Adhikari, 2003).

3.1 Density

Most biopolymers have higher densities than synthetic analogs derived
from fossil fuels. The density will be determined by the crystallinity of
the polymer, structure, functional groups, and thermal history. This is
because they are commonly hydrophilic materials, and their polymer chains
present intramolecular interactions through hydrogen bonds, causing more
compact molecular arrangements. Poly(lactic acid), which is the most
widely used biodegradable polymer, has an average density of about
1.250 g/cm®, which is much higher than polyolefins (0.880—0.970 g/cm®)
(Niaounakis, 2015b). Table 6.2 shows densities of the most used biopoly-
mers compared to some of the main petroleum-based polymers. Density is
one of the reasons why biopolymers are suitable for the development of im-
plants and prosthesis.

3.2 Solubility

The solubility of a biopolymer is determined by its morphology (polarity,
presence or absence of crystallinity, etc.) and composition. Generally, bio-
polymers with high crystallinity are more difficult to dissolve than those
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with low crystallinity. Furthermore, the thermal history of the biopolymer
may also affect solubility significantly (Niaounakis, 2015b). Amorphous
PLA (which is one of the most widely used polymers for the development
of biomaterials) is soluble in many organic solvents such as chlorinated hy-
drocarbons, benzene, tetrahydrofuran, and dioxane. On the other hand, crys-
talline PLA is soluble in chlorinated hydrocarbons and benzene but at
elevated temperatures. This is a clear example that the more crystalline
they are, the lower solubility is. The solubility parameter of biopolymers
can be tuned by acetylation. Alternatively, a solvent’s solubility parameter
can be changed by adjusting the solubility parameter of a neat or mixed sol-
vent. The smaller the difference between the solubility parameters of the
polymer and the solvent, the better the solubility is (He et al., 2013).

PLA is almost insoluble in carbon dioxide, even at high pressures of
80 MPa or higher, and at temperatures of 190°C (Sin et al., 2013). In addi-
tion, depending on the manufacturing process the solubility is affected. For
instance, the properties of the stereocomplex PLA (scPLA) vary signifi-
cantly to those of the PLA. The scPLA is hardly soluble in most types of sol-
vents (one of its best characteristics). Another example of a biomaterial is
PGA, which, due to its high degree of crystallization (45%—55%), is not sol-
uble in most organic solvents. Exceptions are highly fluorinated organic
compounds such as hexafluoroisopropanol. The solubility of PHA homopol-
ymers is in general very low. These aliphatic polyesters are totally insoluble
in water and in most organic solvents, which appear to be poor solvents, with
the exception of some halogenated solvents such as chloroform (trichloro-
methane), methylene chloride (dichloromethane), and ethylene dichloride
(1,2-dichloroethane) (Niaounakis, 2015b).

The solubility of PHA copolymers depends on the type and relative
amounts of the constituent monomers, allowing the choice of a wide range
of solvents. Copolymers of 3-hydroxybutyric acid and other hydroxyacid
comonomers have significantly different solubility characteristics from
those of P3HB; for example, acetone is not a good solvent for P3HB,
but is very useful for dissolving copolymers of 3-hydroxybutyric acid and
3-hydroxyacids containing 6—12 carbon atoms (Abe et al., 1994).

3.3 Mechanical Properties

The term “mechanical properties” is commonly used to denote the stress—
strain relationship for polymeric systems. Unlike many other common ma-
terials, where these relationships depend essentially on temperature, time
dependence in polymeric systems is an important factor. In order to evaluate
the dependence of the mechanical properties over time, oscillatory
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perturbations can be used, which is done when the dynamic mechanical
properties are investigated or by the measurement of the dielectric relaxa-
tion in the polymers (Aklonis, 1981).

The mechanical properties of biomaterials could be tailor-made in agree-
ment with the required applications. In some cases, materials exhibiting
limited elasticity but resistance to impact (implants) are needed, while for
others flexibility is required (membranes). The mechanical properties of
PLA depend on its optical purity and molecular weight. A higher molecular
weight raises tensile strength and elastic modulus and lowers the elongation
at break. Commonly used PLA (p-lactic acid content of about 5%) is a brittle
material and has little elongation at break (about 6% up to 11%), Young’s
modulus of 900—1300 MPa, and tensile strength of 61—73 MPa (Garlotta,
2001). PLA has similar mechanical properties to poly(ethylene tere-
phthalate) (PET), but has a significantly lower maximum continuous use
temperature (Niaounakis, 2015b). PHA polymers composed of short chain
length monomers (containing three to five carbon atoms), such as P3HB
and PHBHYV, have little elongation, are brittle, and tear easily under mechan-
ical constraint. PHBHV is less brittle and tougher than P3HB. With
increasing monomer chain length, the material gets more flexible. PHAs
with longer side chains have characteristics like waxes. The elongation at
break of P3HB and PHBHYV is in the range of 4%—42%, whereas the
same property for P4AHB is about 1000%. Similarly, the values of Young’s
modulus and tensile strength for P3HB and PHBHYV are 3.5—0.5 GPa and
40—16 MPa, respectively (for increasing HV content to 25 mol %),
compared to 149 MPa and 104 MPa, respectively, for PAHB (Saito and
Doi, 1994). The physical and mechanical properties (except for elongation
at break) of P3HB are remarkable due to those of polypropylene, even
though the two polymers have quite different chemical structures. P4AHB
is ductile and does not exhibit brittle fracture characteristics, while its tensile
strength is comparable to that of polyethylene. The mechanical properties of
P4HB also compare well with those of poly(trimethylene carbonate).
Clearly, it can be seen that excellent alternatives exist on the biomaterial field
instead of polymers with very low biodegradability capacities.

34 Thermal Properties

The crystallinity of a polymer affects several other properties such as melt
viscosity, modulus, tensile strength, transparency, and heat resistance
(Niaounakis, 2015b). The amorphous polymers undergo a substantial change
in their properties in function of temperature (Table 6.3). Like polymers,
biopolymers have various types of inter- and intramolecular interactions.
The interactions that are generated between polymer chains (either different
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Biopolymer T4(°C)

PLA
55.0—60.0
55.0—60.0
55.0—60.0
55.0—60.0
55.0—60.0
55.0—60.0
55.0—60.0
55.0—60.0
55.0—60.0
55.0—60.0
55.0—60.0
55.0—60.0
55.0—60.0
55.0—60.0
55.0—60.0
55.0—60.0
55.0—60.0
55.0—60.0
55.0—60.0
55.0—60.0
55.0—60.0
PLA
57
57
57
57
57
57
57
57
57
57
PLLA 61
PDLLA 50—55
PGA 35—40

Tm(°C)

145—160
155—170
145—160
125—135
165—170
165—170
165—170
165—170
155—170
145—160
145—160
NA
155—170
145—160
180
155—170
180
145—160
180

170

170

170

170

170

170

170

170

170

170

188
Amorphous
220—-225

Table 6.3 Transition Temperatures (T, T,,) of Most Used Biopolymers

Commercial Products

Ingeo
10361D
8052D
7001D
7032D
6350D
6302D
6251D
6204D
6201D
6202D
032D
4043D
4044D
4060D
3001D
3052D
3100HP
3251D
3260HP
2003D
2500HP
Terramac
TE-8300
TE-8210
TE-7300
TE-7307
TE-7000
TE-1070
TE-1030
TE-2000
TE-4000
TP-4-3-HV-6250H
Purasorb PL35, PL38
Purasorb PDL20, PDL45
Kuredux

Manufacturer

NatureWorks

Unitika Ltd.

Purac
Purac
Kureha Corp.
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Table 6.3 Transition Temperatures (Tg, Tr,) of Most Used Biopolymers Continued
Biopolymer T4(°C) Tm(°C) Commercial Products Manufacturer
P3HB Biocycle PHB Industrial Brazil S.S.
135 175 1000
135 168 189C-1
137 168 189D-1
PHBHV 0 170 Biopol Metabolix
PCL —60 60 Tone Union Carbide
PES —4 102 Bionolle 6000 Showa High polymer Ltd.
PBS —30/-32 114116 Bionolle 1001
P3HB, poly(3-hydroxybutyrate); PBS, poly(butylene succinate); PCL, Poly(e-caprolactone); PDLLA, atactic poly(p,-lactide); PES, poly(ethylene
succinate); PGA, poly(glycolic acid); PHBHV, poly(3-hydroxybutyrate-co-3-hydroxyvalerate); PLA, poly(lactic acid); PLLA, poly(il-lactic acid).

chains or the same chain in different sections) are determinant in the physical
properties of the material. One of the most important thermal properties of
polymers is the glass transition temperature (T,). Formally, it is a boundary be-
tween the glassy behavior region in which the polymer is relatively rigid and
the gummy region in which it is highly flexible (Wong et al., 2013). The Ty
consists in a range temperature that depends on the molecular arrangements,
reticulation rate, and crystallinity degree, etc. The value of Ty of a polymer
is directly related to mechanical properties, and it has been a useful tool for
characterizing both natural or nonnatural polymers. An important number of
biopolymers have been characterized by their thermal transitions (Table 6.3).

The commonly used PLA has a Ty, = 155°C and a crystallinity of about 16%;
it is characterized by slow crystallization rate, long shaping cycle, low melt vis-
cosity, and thermal stability. A poly(lactic acid) with a p-lactic acid content
more than 8% is amorphous, i.e., it has no Ty,. The crystallinity of PLA gener-
ally increases with increasing optical purity. Poly(L-lactic acid) with an optical
purity of 97% has a glass transition temperature (Tg) of 53—63°C, a Ty, of
173—178°C, and a crystallinity of about 37%. The Ty, of PLA can be increased
40—50°C, and its heat deflection temperature can be increased from approxi-
mately 60°C to up to 190°C by physically blending the polymer with poly (p-
lactic acid). This demonstrates how the thermal properties of biopolymers can
be modified simply by varying some parameters.

3.5 Biodegradability

Around the world, special attention has been given to the disproportionate
production of petroleum-based polymers. The first polymeric synthetic ma-
terials require hundreds of years for their complete biodegradation in the
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environment. The environmental problem, coupled with the decrease in the
amount of global oil, prompted research and search for new “natural” alter-
natives to generate biodegradable materials (Sin et al., 2013). There are now
excellent biodegradable alternatives such as poly(vinyl alcohol) (PVOH)
and PLA for the synthesis and development of containers and packaging
with characteristics and properties comparable with their synthetic analogues
(PE, PS, PP, etc.) while other biodegradable polymers, such as polycaprolac-
tone (PCL) and polyhydroxybutyrate (PHB), are still under development and
offer no viable alternative for the industry. Within the biodegradable poly-
mers, an important percentage of these belongs to the family of polyesters.
The polarity of the ester bond (—CO—0O—C—) generates a relatively weak
bond for hydrolysis reactions by elements present in the soils, whereby their
biodegradation increases. PCL, PGA, and polydioxanone are biodegradable
materials mostly used to fabricate sutures, nails, and drug-bearing implants
(Niaounakis, 2015b).

3.6 Properties of Main Petroleum-Based

Biopolymers
At present, hundreds of polymers that are synthesized at an industrial level
could be used for the manufacture of medical devices; however, less than 20
different kinds of polymers are used. In the following section, several phys-
icochemical properties of each polymer will be summarized.

3.6.1 PVC

PVC is the second most produced and used polymer in the world (only after
polyethylene). It is odorless, tasteless, and harmless, as well as resistant to
most chemical agents. The PVC resists corrosive fumes and liquids; basic
and acid solutions; saline solutions and other solvents and chemicals. It is
soluble in cyclohexanone and tetrahydrofuran but insoluble in water.
Although most of its applications involve packaging, coatings, and even
textiles, various efforts have been made to modify PVC matrices to make
it biocompatible and usable as biomaterial. PVC is an amorphous polymer
with a high hardness due to the steric impediments to the rotation of chains
that cause the chloride groups, which are very voluminous; Cl (chloride) has
a Ty of 75—105°C (Wong et al., 2013). It is not flammable, brittle, and has
high viscosity and low stability to heat.

3.6.2 Polyethylene

Polyethylene and its derivatives are the most widely produced polymers in
the world. Annual production is approximately 80 million metric tons. Its
main use is packaging (plastic bags, films, geomembranes, and containers
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including bottles, etc.). Polyethylene (PE) is commercially produced in five
different densities: high density (HDPE), low density (LDPE), linear low
density (LLDPE), very low density (VLDPE), and ultra-high molecular
weight (UHMWPE) (Wong et al., 2013). It is a thermoplastic polymer
with a melting point between 120 and 130°C in its modalities of high and
medium density, while the low density polyethylene has average melting
points between 105 and 115°C. Due to the wide variety of linear or branched
structures that can be formed, the glass transition temperature may or may
not be visible according to the degree of crystallinity of the material. Most
types of polyethylenes have excellent resistance to acids and bases, as
well as to mild oxidants. The UHMWPE is a polyethylene with a molecular
weight generally between 3.1 and 5.67 million (MW > 2 > 10 g/mol).
Thanks to its high molecular weight, it has a high hardness, great toughness,
low wear, and excellent chemical resistance. In biomedical devices, it is used
in joints subjected to high stress (load bearing) as hip implants and knee
prosthesis.

3.6.3 Polypropylene

It is a partially crystalline thermoplastic that combines a series of properties
such as high thermal stability, lightness, high tensile and compressive
strength, excellent dielectric properties, good chemical resistance, and low
moisture absorption capacity. Together with the polyethylene is the polymer
with the highest resistance to elongation at break. It has the highest impact
resistance of all thermoplastics (4—20 kJ/m?) and higher hardness than poly-
ethylene, but lower than polystyrene and PET.

Polypropylene (PP) can be synthesized by Ziegler—Natta catalysts to syn-
thesize isotactic polymers with a high degree of crystallinity. The physical
properties of PP are like PE with a Ty = —12°C, Ty,: 125—167°C and den-
sity of 0.85—0.98 g/cm’. The average molecular weight of the commercial
PP goes from 2.2 to 7.0 x 10° g/mol and has a broad molecular weight dis-
tribution (polydispersity) from 2.6 to 12 (Wong et al., 2013).

3.6.4 Poly(methylmethacrylate)

Commercial poly(methylmethacrylate) (PMMA) is an amorphous (T: 105°C
and density: 1.15—1.195 g/cm®) material with good resistance to alkalis and
other inorganic solutions and excellent resistance to impact and optical
properties. It is the most transparent of commercial polymers (transparency
of around 93%). It has good mechanical strength and stability. Despite its
lightness, it can withstand an overload of 70 kg/mz. It is flammable, but
during its degradation, it does not release toxic gasses; it is easy to process
and mold in any required shape. PMMA exhibits excellent resistance to
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various chemical agents; nevertheless, it is attacked by ethyl acetate,
acetone, acetic acid, sulfuric acid, amyl alcohol, benzol, butanol, dichloro-
methane, trichloromethane (chloroform), and toluene. Thanks to its
excellent optical properties and biocompatibility, it is widely used for the
manufacture of contact lenses and ocular implants, as well as dental and
maxillofacial prostheses (for their good physical properties) and as bone
cement for fixation of prostheses (Baxter and Yeh, 2012). Various
PMMA derivatives such as polymethylacrylate, polyhydroxyethyl methac-
rylate, and polyacrylamide (PAAm) are used for biomedical devices with
improved physical properties and better biocompatibility (Wong et al.,
2013).

3.6.5 Polyesters

One of the main synthetic routes for obtaining polyesters is the condensa-
tion of diacids or acid anhydrides with diols. In turn, the polyesters can
be classified per the structure of the monomer used, being classified in
aliphatic, aromatic, and semiaromatic polyesters. If aromatic monomers
are used, due to the planar structure of the ring, the polyesters will present
high hardness, great rigidity, and resistance to high temperatures; while the
use of aliphatic units increases the flexibility of the polymer chains and
freedom of movement in the bonds, decrease the melting point. Polyesters
with the highest production in the world are polyethylene terephthalate
(PET) and polybutylene terephthalate, and both present hardness, mechan-
ical and thermal resistance, excellent dimensional stability, and ease of pro-
cessing. PET is the most used for biomedical applications because of its
biocompatibility and chemical resistance. Within its applications is the
development of grafted implants, catheters, modified sutures, biocompatible
membranes, and biosensors (Alvarez-Lorenzo et al., 2010). It is highly crys-
talline and hydrophobic with high melting temperature (T: 265°C), and it is
resistant to hydrolysis in dilute acids.

3.6.6 Rubbers

One of the characteristic properties of these elastomers is the ability to alter
their hardness when subjected to external mechanical pressure. They may
also present mechanical properties of various types in the areas of tensile
strength, tensile modulus, elongation, and resilience. Due to their ability
to return to their original form, they are widely used for the manufacture
of prostheses, implants, and medical instrumentation. Regarding biocom-
patibility, it has been shown that natural rubbers do not generate adverse re-
actions with the blood stream; however, their compatibility can be improved
if modifications are made by ionizing radiation or by chemical cross-linking
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compared to the silicone rubber obtained by vulcanization processes (Wong
et al., 2013).

3.6.7 Polyacetal and Polycarbonate

In general, polyacetals have low ceiling temperatures, which make them un-
stable at ambient and high temperatures. Therefore their commercial pro-
duction is not very large, but the case of polyoxymethylene is different,
because it is a crystalline polymer with high tensile strength, stiffness, hard-
ness, and excellent chemical resistance. The stability of polyacetals can be
improved by copolymerization with other monomers. The properties of
these compounds are due in large part to the fact that their chains are
stretched, which improves hardness and strength. On the other hand, poly-
carbonates are widely known for their transparency and remarkable hard-
ness. In the biomedical industry, they have found applications in the area
of implements for cardiac and pulmonary assistance (Wong et al., 2013).

4. GRAFTING METHODS APPLIED TO
BIOPOLYMERS

The use of biopolymers from renewable sources provides an opportunity to
explore a new and wide variety of materials that might have interesting ap-
plications in many areas by themselves or combined with others polymers.
The key problem of these materials includes the deficiency of the physico-
chemical and mechanical properties (Das and Pal, 2015; Luk et al., 2013).
Altering their properties results in an appropriate way to utilize them effec-
tively; in this sense, graft copolymerization of biopolymers with either syn-
thetic or natural polymers results in an interesting approach to develop
innovative polymers because it can enhance their physicochemical and me-
chanical properties.

Graft copolymerization results in a versatile procedure to functionalize the
surface/bulk of biopolymers, and it can be carried out by chemical methods
or radiation techniques (plasma, UV, gamma rays) (Bhattacharya and Misra,
2004). The properties of these materials can be tuned by selecting the proper
monomers and reaction conditions. The functionalization spreads the
biopolymer properties, giving high-value final products. Hence, grafting al-
lows formation of tuning surfaces with desired wettability, thickness, and
other physicochemical properties by applying “grafting to” or “grafting
from” approaches. The first one involves the copolymerization of biopoly-
mers (previously modified with vinyl groups) with other monomers, while
the second one implicates the growth of grafts directly from the biopolymer
backbone (Feng et al., 2011; Uhriga and Mays, 2011).
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Grafting is generally carried out by free radical reactions, which start with a
polymeric matrix (backbone) and monomeric molecules of another polymer
(to be grafted). Active sites are essentially generated on the polymeric ma-
trix, which reacts with monomeric units to yield grafted material. The per-
centage of mass increases in the side grafted chains is named grafting yield
(degree of grafting). Chemical compounds, for example, ceric ammonium
nitrate (CAN) has been employed for generating free radicals (Deng
et al., 2015; Radhakumary et al., 2012). On the other hand, high-energy ra-
diation like gamma radiation (Huang et al., 2013b; Salmieri et al., 2015) and
electron beams (Fan et al., 2009; Nemtanu et al., 2007) or radiation like UV
can also be used (Khan et al., 2004; Khan, 2004).

4.1 Conventional Method by Chemical Means

In this type of grafting, the chemical initiator plays a very important role
because it regulates the pathway of the grafting process. Free radicals are
created from the chemical initiators and transferred to the polymeric matrix,
which reacts with the monomeric molecules to give the grafted material
(Bhattacharya and Misra, 2004). Active sites are created on the polymer
by its direct oxidation with certain transition metal ions such as Cerium
(Ce) (Li et al., 2012), Cobalt (Co) (Baranov et al., 2012), or Vanadium (v)
(Pandey et al., 2006). Usually, metals with low values of oxidation potential
improve grafting effectiveness. Grafting is commonly carried out using the
inorganic salts of ceric ammonium nitrate (CAN) or ceric ammonium sul-
fate. Grafting reaction with CAN must be carried out at low temperature
due to its instability at high values of temperature. The proposed mechanism
involves the formation of a complex between the O—H groups present in the
backbone of the biopolymer and the metal ion (Fig. 6.2). This complex can
dissociate to give free radicals (Bhattacharya and Misra, 2004).

47?2 Microwave Method

A recent method for creating active sites is through microwave radiation
(Singh et al., 2012). Microwaves encompass electromagnetic radiation
with frequencies from 300 MHz to 300 GHz. This method has been
employed for several polymerization reactions including condensation and
free controlled radical and ring opening polymerizations. Recently, func-
tional monomers (vinyl and acrylics) have been successfully grafted onto
some biopolymers using this method (Giri et al., 2016; Singh and Rana,
2010; Yigitoglu et al., 2014).

The grafting processes carried out by this method are safe and convenient
because it reduces the use of toxic compounds (free radical initiator,
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catalyst, solvent, etc.) and reaction time (Sen et al., 2009; Singh et al., 2004;
Wan et al., 2011). The microwave grafting reactions for biopolymers is a
very simple and fast process and can be carried out in solution or suspension
(depending upon their solubility in water), as well as in the solid phase.
Other advantages of this technique is that the microwave-induced grafting
processes are reproducible, and the grafting onto biopolymers can be carried
out at atmospheric conditions unlike chemical methods. Moreover, some pa-
rameters, such as the microwave power and exposure time, can be used to
control the grafting percentage, thus ensuring precise control and
reproducibility.

Microwave-based graft copolymer synthesis can be carried out into two
types: microwave initiated synthesis and microwave assisted synthesis
(Mishra et al., 2011a, 2012). In the last one, the grafting is initiated by a
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combination of microwave radiation and a chemical initiator (e.g., CAN)
(Kamel, 2012; Mishra et al., 2011b).

43 High Energy Radiation Methods

An alternative method to produce the graft copolymerization of biopoly-
mers is with high energy radiation (gamma rays or electron beam). In
this method, the grafting process is effectuated with a high efficacy, and
the contamination of the biomaterial with residual chemical compounds is
avoided (Bhattacharya, 2000; Clough, 2001). In this case, the irradiation
of polymers produces homolytic ruptures forming free radicals on the poly-
meric backbone. The grafting process of biopolymers by this technique is
simple, and grafting yield can be tuned by varying some parameters such
as dose, reaction time, temperature, etc. However, this type of radiation is
not selective, and it can cause structural damage to the grafted biopolymer
(Nemtanu et al., 2007).

The main radiation sources used to modify a polymer are gamma radiation,
electron beam, X-rays, and ultraviolet, among others. The selection of the
suitable radiation sources to make the grafting will depend on accessibility,
reactivity of the monomeric molecules, volume of production, and the
degradation resistance of the macromolecule to high energy radiations.
The grafting yield in the modified biopolymer can be tuned by the proper
choice of some reaction parameters (dose, dose rate, type of base polymer,
monomer concentration, solvent, etc.) (Bhattacharya and Misra, 2004).

5. RADIATION GRAFTING OF BIOPOLYMERS

Radiation-induced grafting comprises the creation of free radicals on the poly-
mer chains by the use of high energy radiation. Monomers react with the
active sites and then propagate to form side chain grafts (Lacroix et al.,
2014). When two or more monomers of different chemical natures are com-
bined, graft copolymers are obtained. This method is a suitable procedure
because of its fast and uniform formation of active sites for initiating the graft-
ing reaction throughout the biopolymer. The most important benefits of this
method over the conventional ones are the following: grafting can be carried
out at room temperature; grafting can be carried out in the three states of mat-
ter; and the grafted material is not contaminated with residual chemical com-
pounds (Choi et al., 2008; Xu et al., 2011). However, it is important to mention
that high dose values could cause degradation or cross-linking of biopolymers.

There are several techniques to undertake a grafting using high-energy
ionizing, which are (1) the direct or mutual method, (2) peroxidation, and
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B FIGURE 6.3 Grafting methods used in radiation-initiated copolymerization.

(3) preirradiation. Each one of these processes have their advantages and
disadvantages. In all these techniques, the generation of site actives (initia-
tion) depends on the type of radiation source, radiation sensitivity of the
involved materials, dose, and dose rate (Nasef and Giiven, 2012).

In the direct or mutual technique, the polymer matrix and monomer are irra-
diated simultaneously to form the free radicals (Fig. 6.3A). The biopolymer
matrix is submerged in a monomeric solution in order to be irradiated. The
homopolymer is formed in this method because the biopolymer matrix and
monomer are irradiated at the same time. The process of the formation of ho-
mopolymers may be inhibited by using low dose rates and/or adding sup-
pressors to the reaction system. In this method, the reaction system is
irradiated constantly during the grafting process, and grafting percentages
are usually higher than those obtained by the preirradiation methods.
Also, this method is attractive for obtaining high grafting percentages onto
radiation-sensitive biopolymer matrixes (Bhattacharya and Misra, 2004).
Graft copolymerization of acrylic monomers onto some biopolymers has
been carried out by the direct method (Lv et al., 2013; Singh et al., 2009).

In the peroxidation method, the biopolymeric backbone is subjected to
high-energy radiation in the presence of air forming either peroxy or
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hydroperoxy groups, depending on the nature of the biopolymer matrix and
irradiation conditions (Fig. 6.3B). The decomposition of these groups at high
temperature in the monomeric solution gives the grafting process. In this
method, the formation of homopolymers is negligible due to the monomers
that are not exposed to radiation. Another benefit of this method is that the
preirradiated biopolymers can be stored at low temperatures for a certain
time before performing the grafting reaction. However, one drawback of
this technique is the oxidative degradation of the biopolymer backbone dur-
ing irradiation (Chapiro, 1962).

On the other hand, the grafting process by the preirradiation method is car-
ried out as follows: first, the polymeric matrix is irradiated in an inert atmo-
sphere to form free radicals (Fig. 6.3C). Then the irradiated polymer
substrate is treated with a monomeric solution, in liquid or vapor state.
The major benefit of this method is the low formation of homopolymers
because the monomer is not irradiated. However, the disadvantages of this
method include low grafting yields and degradation of the biopolymer back-
bone due to its direct irradiation (Bhattacharya and Misra, 2004).

5.1 Radiation Grafting of Chitosan

Chitosan (poly-B-(1—4)-p-glucosamine) is a cationic polysaccharide derived
from deacetylation of chitin, which can be extracted from the exoskeleton of
mollusks, crustaceans, certain fungi, etc. Chitosan is the second most abun-
dant amino polysaccharide next to cellulose (Dash et al., 2011; Rattana-
wongwiboon et al., 2014). This biopolymer has some interesting
properties such as water and fat-binding capacity, biocompatibility, biode-
gradability, and antifungal activity (Felt et al., 1998; Gupta et al., 2015).
These interesting properties permit its use in the biomedical and biotechno-
logical areas (Gad, 2008; Yang et al., 2003). This biopolymer has a pKa of
6.5, forms gels at low pH values, and presents low solubility in acid solu-
tions, which limits its applicability.

Intense efforts have been focused to improve the solubility and applications
of this material (Huang et al., 2013b; Pasanphan et al., 2014a). Among the
various methods used to modify this kind of biopolymer, radiation-initiated
graft copolymerization has been used for modifying the chemical and phys-
ical properties with interesting results (Cai et al., 2005; Elkholy, 2008; Jaya-
kumar et al.,, 2005). Considerable effort has been done in the
functionalization of this biopolymer through grafting with vinyl and acrylic
monomers by using the radiation gamma method. The combination of natu-
ral and synthetic polymers yields hybrid materials that could manifest desir-
able properties (Fan et al., 2009; Jaafar et al., 2014; Pasanphan et al., 2014b).
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Singh and Roy (1997) reported the grafting of N, N’-dimethylaminoethylme-
thacrylate (DMAEMA) onto chitosan films. The parameters such as dose,
solvent composition, monomer concentration, and dose rate were found to
be affecting the rate of grafting and homopolymerization. Also, they found
that a desired level of grafting of DMAEMA onto chitosan films can be
reached by tuning the grafting parameters. The modified chitosan films
improved their thermal stability.

Yu et al. (2003) modified chitosan with butyl acrylate by means of gamma
radiation. They observed an increase in grafting yield when the monomer
concentration and dose were raised. Compared with pristine chitosan film,
the grafted chitosan samples showed an enhanced hydrophobicity and
impact strength. On the other hand, Zhao et al. (2003) synthesized a series
of hydrogels from poly(vinyl alcohol) (PVA) and carboxymethylated chito-
san (CM-chitosan) by electron beam irradiation at room temperature with
good miscibility. The mechanical properties and swelling were improved
due to the addition of CM-chitosan into PVA hydrogels. Also, the hydrogels
exhibited antibacterial activity against Escherichia coli. This property is very
interesting and can be useful in the biomedical and pharmaceutical areas.

Dergunov et al. (2008) grafted 2-hydroxyethyl acrylate, 2-hydroxyethyl
methacrylate, and N-vinylpyrrolidone onto chitosan using gamma rays.
They studied the effect of the absorbed dose and concentration of monomer
and solvent on the grafting yield. The obtained graft copolymers showed sol-
ubility in water in a wide pH interval compared with pristine chitosan. On the
other hand, Taleb (2008) carried out the radiation graft copolymerization of
acrylic acid (AAc) and acrylamide (AAm) onto chitosan using the direct
method. The prepared hydrogels showed ampholytic and reversible pH
responsiveness characteristics. Also, this graft copolymer was used to
deliver amoxicillin trihydrate. The prepared graft chitosan copolymers
showed a promising result not only in the field of drug targeting, but they
also showed the possibility of controlling the release amount and release
rate of this drug.

Sokker et al. (2009a) prepared hydrogels based on chitosan grafted with poly
(acrylic acid) (PAAc), poly(hydroxypropyl methacrylate) (PHPMA), poly
(vinyl alcohol) (PVA), and gelatin for controlled drug delivery; the graft
copolymerization was carried out by gamma irradiation technique using
the direct method. The obtained materials showed different swelling and
gelation degree depending on the composition of chitosan, monomers, and
radiation dose. Moreover, they studied the loading of the antibiotic drug
oxytetracycline into the hydrogels and the releasing profiles at different
pH and temperature. The in vitro release showed that the hydrogel of lower
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content of PAAc and PVA and in absence of PHPMA had the highest
swelling and release rate of the drug. Also, the release kinetic showed vari-
ations with respect to some parameters such as pH, monomer concentration,
and applied dose. These materials could be used as drug delivery systems for
the treatment of some illnesses such as infections on the respiratory tracts
and skin.

In other work, Khan et al. (2012) prepared modified chitosan films with
2-hydroxyethyl methacrylate (HEMA) monomer. HEMA was combined
with a chitosan solution in acetic acid; the grafting was carried out through
the direct method using gamma irradiation. They found that the modified
chitosan films improved their mechanical properties compared with the
unmodified ones. On the other hand, Gonzdlez-Torres et al. (2015) grafted
chitosan onto poly(3-hydroxybutyrate) using the direct method despite the
chemical inactivity of poly(3-hydroxybutyrate). The grafting of the chitosan
onto poly(3-hydroxybutyrate) was confirmed using different characteriza-
tion techniques; different solvents were used to find the appropriate one
for a better grafting process, finding that the best solvent was ethyl acetate.
Finally, they suggested that the mechanism of grafting is by the coupling
reaction of the amine chitosan radical and the methylene radical generated
in poly(3-hydroxybutyrate).

In the same year, Montes et al. (2015) modified chitosan with
N-vinylcaprolactam (NVCL) by the direct method using °°Co gamma radi-
ation. Optimum conditions for grafting were a radiation dose of 15 kGy, a
chitosan concentration of 0.01 g/mL, and an NVCL concentration of
1.5 mol/L. Also, they evaluated the pH and thermoresponsive properties
of the graft copolymers, which exhibited response to pH (4.75) and temper-
ature (34.5°C), respectively; furthermore, an enhancement in its hydrophilic-
ity was observed. These properties may be suitable for the controlled release
of drugs such as 5-fluorouracil (an anticancer agent), which is highly toxic
when it is not immobilized in a polymeric matrix. Similar work was done
by Pérez-Calixto et al. (2016), who modified chitosan with NVCL and
N,N-dimethylacrylamide using both the direct and peroxidation methods.
They found that the graft copolymers synthesized using the simultaneous
method in the one-step reaction presented the highest grafting yields
(~30%). All synthesized copolymers showed thermal and pH sensitivity.

5.2 Radiation Grafting of Cellulose

Graft copolymerization enables the formation of advanced polymers by
attaching synthetic polymers with different properties to cellulose-based
polymers (Thakur et al., 2013a,b). Cellulose is the most abundant and
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renewable polymer resource available worldwide that is used in different ap-
plications such as in paper, packaging, biosorption, and biomedical applica-
tions (Wojnarovits et al., 2010).

Cellulose is a natural polymer consisting of B-D-glucopyranose units joined
together by B-1,4-glycosidic linkages with a ribbon shape, which makes it
flexible. These characteristics in its structure endow properties such as hy-
drophilicity, chirality, degradability, and chemical reactivity and are due
to the high donor reactivity of the OH groups (Klemm et al., 2005; O’Connell
et al., 2008).

Modification of cellulose-based polymers by radiation grafting offers an
important path to endow new properties or enhance existing ones (Khan,
2005; Sokker et al., 2012; Verma and Kaur, 2012). Radiation of cellulose
macromolecules gives highly reactive intermediates, such as ions and free
radicals (Chmielewski et al., 2005). These active sites are usually formed
in positions 1 and 4 of the pyranose ring (Ershov, 1998). However, during
the radiation-induced grafting of cellulose and its derivatives, side reactions
such as chain degradation and cross-linking may occur (Fei et al., 2000;
Pekel et al., 2004). The properties of the graft copolymers based on cellulose
depend of the type of monomeric molecule, grafting yield, and radiation
technique.

Jiangin et al. (1999) grafted poly(N-isopropylacrylamide), PNIPAAm, onto
cotton cellulose by <y-peroxidation-induced grafting method. They studied
the effect of absorbed dose, dose rate, grafting temperature, and concentration
of monomer on the grafting yields. The surface of grafted cotton fabric was
thermosensible, with a response temperature of 35°C. More recently,
2-acrylamidoglycolic acid (a pH-responsive polymer) has been grafted onto
a derivative of cellulose by gamma radiation technique (Abd El-Mohdy, 2014).

On the other hand, Nho et al. (2003) improved the surface blood compatibility
of cellulose films by radiation grafting of acrylic acid, 2-hydroxyethyl
methacrylate, and three kinds of polyethylene glycol methacrylates. In this
work, heparin was introduced onto the grafted cellulose film surfaces in order
to create nonthrombogenic surfaces.

Takacs et al. (2005) grafted some monomers such as AAm, acrylic acid (AAc),
2-hydroxypropil acrylate, 2-hydroxypropil methacrylate, and N,N’-methylene
bisacrylamide onto cotton cellulose by the peroxidation method. They found
that grafting yield was dependent of monomer type. Although the radiation
degradation of cotton cellulose started at very low doses (5—10 kGy), it did
not result in a significant change in the mechanical properties until a dose of
40 kGy. Furthermore, the same authors modified cotton cellulose samples
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using N-vinylpyrrolidone as monomer by direct and peroxidation grafting
methods, obtaining low grafting yields by the peroxidation method, while
high grafting yields were obtained by the direct one (Takacs et al., 2007).
Subsequently, they modified two kinds of cellulose (cotton and cotton linter)
by the direct method; in this case, they used the following monomers:
2-ethylhexylacrylate (EHA) and 2-ethylhexylmethacrylate. They studied the
effect of applied dose, structure, and monomer concentration, as well as the
effect of styrene concentration (used as homopolymer suppressor) on the graft-
ing yield (Takacs et al., 2010).

Goel et al. (2009) used gamma radiation to covalently link poly[2-(Methacry-
loyloxy)ethyl]-trimethylammonium chloride (MAETC) to cotton fabric by the
direct method. The antibacterial activity against various bacteria was tested on
these grafted samples. The results showed that the grafted cotton samples
possess significant antibacterial activity against gram-positive bacteria like
Staphylococcus aureus, Bacillus cereus, and gram-negative bacteria like
E. coli and Pseudomonas fluorescens. Also, the same authors reported the syn-
thesis and modification of a cellulose-based adsorbent for water treatment.
They modified cellulosic materials with poly(2-(methacryloyloxy) ethyl)
trimethylammonium chloride (PMAETC) via a single-step-green-radiation
grafting process using gamma radiation source (Goel et al., 2015).

Cellulose-based polymers have been modified with some cyclodextrins to
load different drugs. Abdel-Halim et al. (2011) employed electron beam ra-
diation to graft a mixture of glycidyl methacrylate/monochlorotriazinyl-
B-cyclodextrin onto cotton fabric. Then when grafted samples were loaded
with chlorohexidine diacetate, such samples showed antimicrobial activity
in comparison with unloaded ones. The authors also concluded that cyclo-
dextrin moieties help to host and keep the drug, giving lasting antimicrobial
activity.

In a work reported by Hiriart-Ramirez et al. (2012), the modification of
cotton gauzes with some cyclodextrins (B-cyclodextrin and hydroxy-
propyl-B-cyclodextrin) was made successfully in order to endow them
with the ability to elute nalidixic acid. Cyclodextrins remarkably increased
the affinity of the gauzes for an antimicrobial agent such as nalidixic acid,
endowing the gauzes with the ability to inhibit the growth of susceptible
pathogens.

On the other side, the grafting of glycidyl methacrylate alone or in combi-
nation with B-cyclodextrin onto cotton fabrics was carried out using elec-
tron beam (Hebeish et al., 2014); then the grafted samples were loaded
with an efficient insecticide (permethrin, bioallethrin). The results showed
that the higher contents of cyclodextrins in the grafted samples helps to
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incorporate higher amounts of insecticide in the polymeric system. A similar
work has been reported by Sokker et al. (2009b).

5.3 Radiation Grafting of Alginate

Alginates are natural biopolymers (extracted from brown sea seeds) consti-
tuted by chains of B-pD-mannuronate and a-L-guluronate. Alginate salts are
used for many applications including food, leather, pharmaceuticals, etc.
(Taskin et al., 2011). These salts are biocompatible, biodegradable, noncy-
totoxic, and pH-sensitive (Isiklan and Kiiciikbalc1, 2012). Nevertheless,
this biopolymer is degraded by enzymes and susceptible to microbial
contamination. Also, this material presents many limitations in terms of
fabrication, limiting its use in many fields (Yigitoglu et al., 2014). The graft
copolymerization of monomers onto this biopolymer can introduce desired
and new properties and therefore enlarge the field of potential application,
and the radiation-grafting technique has been used for this purpose (El
Fadl, 2014; El-Naggar, 2016; Taleb et al., 2015).

Bardajee et al. (2012) prepared hydrogels of (2-dimethylaminoethyl) meth-
acrylate (DMAEMA) (a pH-sensitive monomer) and sodium alginate using
gamma radiation with a range of doses of 5—20 kGy. They evaluated the ef-
fect of some parameters including sodium alginate concentration,
DMAEMA concentration, irradiation dose on the gel content, and the
swelling behavior. They found that the graft copolymers prepared at a con-
centration of 1.5 g sodium alginate and 2.1 mol/L DMAEMA and at a radi-
ation dose of 5 kGy displayed the highest swelling capacity. Also, the
obtained hydrogel presented response to pH, which makes them good can-
didates to develop intelligent soft materials with potential application as
drug delivery systems.

Further, Khan et al. (2013) grafted poly (ethylene glycol) (PEG) onto Ca-
alginate fibers to improve the physical-mechanical properties of these by
applying vy-radiation at different irradiation doses (0.5—10 kGy). Authors
studied the effect of y-irradiation on the physical-mechanical, thermal, and
morphological properties on the alginate fibers (Thakur et al., 2014). The
grafted fibers showed enhanced physical-mechanical properties than those
of nongrafted ones. The PEG-grafted alginate fibers are promising candi-
dates for biomedical applications (e.g., surgical suture) in which alginate
gels with higher biocompatibility are required.

Lencina et al. (2015) synthesized thermoresponsive alginate-g-poly(N-
isopropylacrylamide) copolymers using the gamma radiation from ®Co
source by the direct method. Authors found that a high initial amount of
NIPAAm helps to obtain a higher content of PNIPAAm in the copolymer.
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Also, when irradiation dose is raised, the grafting yield of PNIPAAm in-
creases. Authors concluded that the modification of alginate using gamma
radiation at low doses offers a suitable pathway to obtain materials with
serious applications in the medicine field.

54 Radiation Grafting of Gelatin

Gelatin is obtained from collagen hydrolysis (Nichol et al., 2010); commer-
cially, gelatin is presented in form of sheets or flakes with some physical
characteristics including colorless or slightly yellow, transparent, brittle,
odorless, and tasteless. Gelatin is composed of about 15% water, 1%—4%
inorganic salts, and trace amount of grease. This biopolymer is biodegrad-
able and biocompatible, therefore it is a good candidate for preparing func-
tional materials (Curcio et al., 2010; Van Den Bulcke et al., 2000). Gelatin
radiation-grafted copolymers have been synthesized to improve the proper-
ties of the biopolymeric backbone for use in diverse applications (Jianbiao
et al., 2002; Kaur et al., 1998; Vazquez et al., 1995).

Gul-e-Noor et al. (2009) irradiated gelatin films at different doses using a Co-
60 source. They found that the irradiated gelatin films improved their mechan-
ical properties. Also, they studied the effect of urea addition (1—5 wt%) to the
gelatin solution on these properties. Results showed that tensile strength (TS)
for films containing urea enhanced compared with that for pristine gelatin.
Then gelatin-urea materials were reacted with EHA (2-ethylhexyl acrylate) so-
Iutions. They concluded that the addition of these compounds reduces the brit-
tleness of this biopolymer and improves its TS.

On the other hand, Sultana et al. (2010) modified gelatin by grafting 2-
hydroxyethyl methacrylate (HEMA) (10—50 wt%) in methanol using
gamma radiation. They found that the irradiated gelatin films showed better
tensile and thermal properties because of the formation of a denser network
structure. It means that the grafting of HEMA by the action of gamma radi-
ation improved these properties when compared to pristine gelatin. Similar
work was done by Zaman et al. (2011). They modified gelatin films with
EHA using gamma radiation. They found that the tensile and thermal prop-
erties of gelatin films were enhanced after the grafting of EHA.

6. BIOMEDICAL APPLICATIONS

In the past 20 years, investigation in biomaterials and engineering science
has been critical to the development of several materials including polymers
and alloys for medical applications. Medical device application includes the
creation of interface combination between the material and the biological
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environment. The interactions of different polymeric materials loaded with
drugs in biological fluids, plasma proteins, and platelets are the principal
consideration in studying the blood compatibility of polymers. The surfaces
in direct contact with cells, tissues, and blood might present adsorption of
proteins in seconds, which could form a complex protein coating. The
adsorption of biological components will normally trigger in a series of bio-
logical reactions that are mostly adverse to the polymeric materials
(Contreras-Garcia and Bucio, 2013).

Artificial prostheses, vascular grafts, heart valves, and catheters are widely
used to improve the quality of life of patients during medical treatments
around the globe. But the number of infections related to implantable med-
ical devices has increased significantly, causing a negative impact on the
morbidity and mortality of patients (Campoccia et al., 2010). A large num-
ber of medical devices, including implantable catheters, are made of syn-
thetic polymers such as PP, PVC, SR, and PU (Alvarez-Lorenzo et al.,
2010). These polymers are known to be hydrophobic materials, which favor
bacterial adhesion and/or the formation of biofilms. Biofilm is a coating con-
sisting of mainly bacteria embedded in a self-produced extracellular surface
that protects microorganisms from antimicrobial precursors and different un-
desirable environmental conditions favoring gene transfer (Flemming and
Wingender, 2010; Contreras-Garcia et al., 2011).

6.1 Polymers in Biomedical Uses

There is a considerable number of different morphologies in the area of
macromolecules. In the case of polymers, they may be linear, branched,
comb-like, stellar, macrocyclic, or cross-linked micelles, when the chains
are joined together. The copolymers may have an alternating, random,
block, or graft order. Repetitive units must have a specific order, because
different orders result in different properties. Traditional polymers are
increasingly used in medicine as biomaterials (biomedical devices). The
research of new functionalization processes has permitted the development
of many polymer materials employed as implant constituents and drug
administration. The chemical functionalization applied to interpenetrating
networks using y-ionizing irradiation can be an effective alternative to rein-
corporate some polymers whose use has been low due to complications
associated with biocompatibility, toxicity, or bacterial colonization
(Muinoz-Muiioz and Bucio, 2013).

For more than 100 years, polymer science has been applied in medicine
(Griffith, 2000) due to its biocompatibility and chemical versatility
(Dhandayuthapani et al., 2011). There are many factors that could be
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considered before employing a polymer to manufacture medical devices,
such as its physical characteristics, chemical composition (Ramakrishna
et al., 2001), structure, molecular weight, solubility, hydrophobicity/hydro-
philicity (Dhandayuthapani et al., 2011), and biocompatibility. The biocom-
patibility, “is the most important factor for designing biomaterials and it is
defined as the ability of the polymeric material to carry out its function,
interacting at the same time with tissue and biological fluids without cause
(sic) any immunogenic response” (Ramakrishna et al., 2001).

6.1.1 Vesicles

The vesicles have been used increasingly in different biomedical applications
to research some physical, chemical, catalytic, and biological process. They
were used as models in biology as two-dimensional systems with a solid or
fluid matrix to study different proteins in membranes, biomineralization,
cellular transport, and intracellular traffic. Several years ago, these systems
had a great deal of interest in the investigation with lipid vesicles as a tool
to improve dermal and transdermal drug delivery. The lack of ability of tradi-
tional liposomes to deliver drugs across the skin has contributed to intensive
research with the introduction and development of new interesting classes of
lipid vesicles. Some authors have showed that modification of lipid vesicle
composition could be lead elastic, deformable, and/or soft vesicles with supe-
rior capability to improve dermal and transdermal drug delivery with respect
to traditional liposomes (Estrada-Villegas and Bucio, 2014).

6.1.2 Polymers Used for Medical Devices

New stimuli-responsive surface modification of polypropylene films have
been prepared by different strategies including the synthesis of the inter-
penetrating networks (IPNs) of thermoresponsive NIPPAm and pH-
responsive AAc grafted using gamma radiation. This material showed the
ability to host vancomycin, and the loaded antimicrobial agent had the ca-
pacity to reduce the risk of biofilm formation (Ruiz et al., 2008). In this
study, the first step involved the graft of poly(NIPAAm) onto PP films,
and the second one involved the cross-linking of the grafted material. The
second polymeric network of AAc was synthesized in situ using traditional
chemical polymerization and then cross-linked, as reported by Ruiz (Ruiz
et al., 2007). The aim of these changes in the monomer order was to improve
the thermoresponsive poly(NIPAAm) percentage over the pH responsive
poly(AAc) content to increase the immobilization of vancomycin.

6.2 Application of Stimuli Responsive Polymers

Recent advances in the design of smart polymeric materials have extended
opportunities for the medical applications of this class of materials. These
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smart polymeric systems present great usefulness in biorelated applications
such as drug delivery, chromatography, bioseparation, and cell culture.
Other fields of application where smart polymers have shown great devel-
opment are electronics, robotics, water treatment, and biotechnology.
Different systems have been produced by the combination of two or
more smart responses into one polymeric system. More than two signals
can be simultaneously employed to produce a dual-responsive material sys-
tem. The change from stimuli to biochemical molecules has been consid-
ered as a novel strategy, which includes the responses to enzymes,
antigen, and biochemical agents (Kumar et al., 2007; Nasef and Saidi,
20006).

Temperature-dependent polymers with critical temperature values around
36°C and swelling properties as N-isopropylacrylamide, 2-(dimethylami-
noethyl) methacrylate, 2-hydroxyethylmethacrylate, etc. represent the
main components of smart drug delivery systems. Lower critical solution
temperature (LCST) properties and swelling properties give these polymers
the ability of controlled-releasing certain types of drugs during long periods
of time, allowing the drug in-system concentration to be maintained rela-
tively steady. When these polymers are synthesized as hydrogels, they
can be introduced to the system and protect wounds against infection, acting
locally in a specific area. The biocompatibility of these polymers makes
them able to interact with the biological system, and their specific properties
make them intelligent drug vehicles (Raafat et al., 2012; Soares da Silva
et al., 2011).

The poly(N-isopropylacrylamide) copolymers have been synthesized for
some applications due to their thermosensitive behavior in water. The ther-
modynamic behavior of the smart polymers can be controlled by
suitable molecular design. Biomedical applications of poly(N-
isopropylacrylamide) copolymers in drug delivery, cell culture, molecular
recognition, enzyme kinetics control, and magnetic valves have all been
investigated. Materials of poly(NIPAAm) with some comonomers
including acrylic acid, 4-pentenoic acid, N acryloxysuccinimide, allyl-
amine, 2 (dimethylamino)ethylmethacrylate, 2 (dimethylamino)propylme-
thacrylamide, 2 (dimethyl)acrylamide, maleic acid, citraconic anhydride,
itaconic acids, 3-acrylamidophenylboronic acid, etc. have been synthesized
and exhibited a dual sensitivity (temperature and pH). Monomers contain-
ing primary amines, for example N-(3-aminopropyl) methacrylamide,
have intelligent networks with interesting features such as responsive pH
and affinity for anionic drugs (it represents around 75% of drugs currently
in the industry). Polymeric materials with amino groups are potentially use-
ful for conjugation with many chemical structures containing peptides,
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polysaccharides, or radionuclides. Functionalized polymeric systems with
quaternary ammonium groups or zwitterionic chemical compounds have
showed antifouling properties. For instance, the antimicrobial activity of
poly(2-(dimethylaminoethyl) methacrylate) can be improved by the quater-
nization of its amine groups, resulting in a decreasing biofilm formation
onto the coated substrate.

Derivatives of poly(ethylene glycol) methyl ether methacrylate could be
used for interesting applications, because they are able to change the
LCST of the thermoresponsive polymers. One example is when it is com-
bined with 2-(dimethylaminoethyl) methacrylate. It is important to mention
that both polymers are thermosensitive and the first one is also pH-sensitive.

Grafted into another polymer, smart polymers can functionalize its surface to
give it specific properties such as antibacterial, drug delivery, biocompatibility
improvement, biofilm reduction, and cell immobilization (Contreras-Garcia
et al., 2010). Due to their specificity, smart polymers can also be used to iden-
tify specific types of molecules, which make them suitable for designing sen-
sors for analytical columns (Wang et al., 2007). Gamma ray grafting of natural
polymers, like cotton cellulose with smart polymers, is being widely studied as
potential water treatment systems that retain metals such as Cd, Cr, Cu, Hg, Pb,
Ni, U, etc. (Roy et al., 2009; Wojnarovits et al., 2010).

On the other hand, electric field smart polymers and conducting polymers,
as well as physically stimulated polymers (piezoelectric), are gaining inter-
est in numerous applications. Electric field-responsive conductive polymers
can change their physical structure when they are exposed to a certain cur-
rent, or magnetic field on a conductive solution, resulting in macroscale
observable contraction of the polymer.

6.2.1 Intelligent Polymers for Tissue Engineering

Tissue engineering (TE) is an area focused on the research and application of
knowledge in material science. It covers chemistry engineering, physics, and
clinical sciences to improve human life-solving critical medical problems,
including tissue and organ loss (Armentano et al., 2010; Langer and Vacanti,
1993). Biomaterials in TE have been employed for several biomedical appli-
cations, for example, clinical tissue regeneration, implants in clinical bone
repair, bioactive coatings of metallic implants, tissue engineering, drug deliv-
ery capabilities, and biomimetics, among other medical treatments (Lin et al.,
2010). Stimuli-sensitive polymers represent a revolutionary class of materials
that could be used as scaffolds in tissue engineering because many of them
show good compatibility to tissue and human fluids. Beyond the physicochem-
ical properties of polymeric materials, a main objective is to obtain
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biocompatible materials with suitable properties to make signaling proteins,
extracellular matrix components, and growth factors (Furth et al., 2007).

7. POTENTIAL MEDICAL DEVICES

The research of medical devices to improve human life, whether for the
replacement of dysfunctional, atherosclerotic arteries and decaying teeth, or
for the repair of injured tissues, for example cartilage and skin, has gained
a lot attention around the world (Zavala-Lagunes et al., 2016). The combina-
tion of natural biopolymers and/or smart polymers with medical devices pre-
sents a large range of applications. This combination could reduce adverse
reactions due to the use of implantable medical devices or make the local de-
livery of drugs to hardly accessible sites possible. Also, this combination
would obtain biomaterials with good biocompatibility (Magafia et al., 2015).

7.1 Lysozyme Immobilization Onto PVC Urinary
Catheters

Surface modification of PVC urinary catheters by grafting monomers with
ionizable functional groups could increase their biocompatibility and serve
as binding points of enzymes such as the lysozyme. Catheters of PVC rank
in second place among polymers used in biomedical devices, and some ap-
proaches have been studied to increase their biocompatibility and to reduce
protein adsorption or bacterial adhesion. Functionalization of medical de-
vices, using radiation grafting, presents many advantages over traditional
techniques since it is suitable for a variety of biomaterials. Radiation graft-
ing of polymeric catheters by using y-rays could be carried out through by
either direct irradiation of the biomaterial in the presence of the monomers
or preirradiation (Alvarez-Lorenzo et al., 2010). In a reported work,
N-vinylcaprolactam (NVCL) and 2-hydroxyethyl methacrylate (HEMA)
were grafted by a one-step method using the peroxidation method.
Poly(N-vinylcaprolactam) (PNVCL) is a biocompatible polymer with an
LCST close to the human body (30—40°C). On the other hand, poly(HEMA)
provides a lubricious surface while allowing for the covalent binding of
bioactive molecules through the hydroxyl groups. Immobilized PVC cathe-
ters with lysozyme was studied regarding ability to lyse bacterial cell walls
(Guadarrama-Zempoalteca et al., 2016).

7.2 Functionalized Prodrug Onto Polypropylene
Films for Drug Delivery of Salicylic Acid

The radiation-grafting technique has been used to synthesize biomedical
devices with sustained release anti-inflammatory drugs (Meléndez-Ortiz
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et al., 2014). For example, polypropylene films were modified with
2-methacryloyloxy-benzoic acid (2-MBA) by means of an oxidative preirra-
diation method (®°Co Source), in order to obtain a grafted polymer in which
salicylic acid units were linked to the main chain by means of labile ester
bonds. The grafting percentage was dependent on irradiation, dose, reaction
time, temperature, and monomer concentration. Poly(2-MBA) behaved as a
polymeric prodrug and slowly released salicylic acid in contact with aqueous
medium (pH = 5.5 and 7.4) (Magana et al., 2016).

7.3 IPNs Grafted of N-isopropylacrylamide and
Acrylic Acid Onto Polyurethane Catheters for
Medical Devices

Radiation grafting has also been used to carry out the graft of thermo- and
pH-responsive networks onto different polymeric matrices, as Tecoflex
(TFX). The TFX is a biomedical-grade polyurethane employed for the
envelopment of implantable medical devices. The polymers PNIPAAm
and PAAc were grafted onto this polyurethane in order to improve its sur-
face capability to load and release vancomycin. The study of concentration,
dose, solvent, etc., on the grafting percentage and chemical structure were
studied to analyze the factors that affect the surface modification of TFX.
The physicochemical properties of the obtained material and the in vitro
hemo- and cyto-compatibility, inflammatory response, and drug release
studies were also done (Mufioz-Mufioz et al., 2014).

8. CONCLUSIONS

Biopolymers are macromolecules of high molecular weight constituted for
hundreds or thousands of monomeric units that are covalently bonded. They
come from renewable sources or fossil fuels, and due to their structure and
origin, they can be biodegradable or nonbiodegradable. The natural poly-
mers are known by their unique properties such as flexibility, biodegrad-
ability, biocompatibility, and solubility in aqueous media, among others.
The biopolymers are indisputable candidates to be used in biomedical appli-
cations because of their good biocompatibility with the human body and
nontoxicity. On the other hand, synthetic polymers have the particularity
of being produced industrially on a great scale, and thanks to their low
cost of production, good mechanical properties, and better hydrolytic stabil-
ity than natural polymers, they are widely used to manufacture medical de-
vices. There is a growing demand to synthesize new biomaterials with
controllable structure and predictable performance, which could be applied
in many investigation fields; therefore several techniques were developed



References 239

that help us to modify a polymer backbone composite with another polymer
through covalent bonds, obtaining polymeric materials with properties that
are completely different or a combination of both raw materials.

Grafting technique has emerged as a promising tool to introduce organic
compounds into a polymeric matrix to obtain new biopolymers with specific
properties. Using this tool, it is possible to improve the mechanical proper-
ties of natural polymers that are too fragile in aqueous solution, or we can
modify the hydrophobic behavior of synthetic polymers by grafting ioniz-
able groups, improving their compatibility with human tissue or biological
environments.

There is much day-to-day effort in the quest to find biomaterials with ideal
properties for specific applications. In the biomedical field, the research of
materials suitable for the efficient delivery of antibiotics or anticarcinogenic
drugs are constantly advancing, such as have been described in this chapter.
The combination of both synthetic and natural polymers shows an attractive
alternative to produce new biopolymers (hybrids materials), whereas the
grafting technique seems to be the way to solve the demand of new mate-
rials in a world with many problems that need to be resolved.
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