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INTRODUCERE

În prezent, materialele polimerice ocupă un loc foarte important în toate domeniile

activităţii umane, fiind parte din ce în ce mai mult din viaţa de zi cu zi. Dintre acestea,

biomaterialele polimerice constituie un subiect foarte actual şi cu o dinamică deosebită, dată

fiind diversitatea utilizării în domeniul medical şi farmaceutic. Principala preocupare o

reprezintă ameliorarea calităţii implanturilor şi a dispozitivelor de analiză minim-invazivă ale

organismului, creşterea biocompatibilităţii şi a rezistenţei mecanice a materialelor care

urmează să intre în contact direct cu ţesuturile biologice, punerea la punct a unor sisteme de

eliberare controlată, care să ducă la organul-ţintă diferite principii biologic active.

Deşi se află la dispoziţie un număr mare de materiale, biocompatibilitatea şi

proprietăţile mecanice, au restrâns sever numărul actual de polimeri care pot fi folosiţi în

domeniul medical. Candidatele la biomateriale trebuie să îndeplinească câteva cerinţe, legate

de proprietăţile fizice şi mecanice ale polimerilor. Acestea includ: geometria dispozitivului

sau implantului, gradul de umflare la echilibru, omogenitatea, proprietăţile elastice, răspunsul

la tensiune, comportarea vâscoelastică în timp, şi posibilitatea eliberării controlate de

principii active.

De asemenea, biomaterialele trebuie să poată fi sterilizate, fără alterarea formei sau

proprietăţilor şi fără absorbţia permanentă a agenţilor de sterilizare. Ele nu trebuie să prezinte

reacţii inflamatoare când vin în contact cu ţesuturile naturale şi acestea nu trebuie să fie

degradate în prezenta enzimelor naturale din fluidele biologice.

Până în prezent, o varietate de materiale (naturale sau sintetice) au fost studiate ca

potenţiale produse ale ingineriei tisulare a cartilajului articular. Materialele naturale pot

adesea interacţiona cu celulele, dar, au, în acelaşi timp o serie de dezavantaje legate de

răspunsul imun şi proprietăţile mecanice necorespunzătoare cu cele ale cartilajului articular.

Astfel că, materialele sintetice au fost propuse ca şi candidate pentru ingineria tisulară

a cartilajului articular, pentru că structura lor poate fi controlată astfel încât să putem anticipa

anumite proprietăţi chimice şi fizice specifice, pentru a putea obţine anumite caracteristici

mecanice.

Aceste biomateriale pot fi sintetizate într-o varietate de matrici (bureţi, reţele şi

hidrogeluri). Reţelele şi bureţii sintetici sunt matrici 2D care au o porozitate foarte mare

(>90%), şi nu pot asigura funcţiile mecanice, însă pot servi ca o modalitate de transport ai

celulelor sau diferitelor principii active.

În cazul cartilajului articular, cel mai important aspect constă în abilitatea de a rezista

forţelor de forfecare şi compresiune de la nivelul articulaţiei. Din punct de vedere a

proprietăţilor mecanice, cei mai indicaţi sunt copolimerii metacrilici care se pretează la astfel

de cerinţe. Dintre aceştia, un loc important ca şi component al hidrogelurilor de uz

biomedical îl ocupă p(hidroxietil metacrilatul) (p(HEMA)) datorită proprietăţilor sale

remarcabile: lipsa de toxicitate şi biocompatibilitatea, fiind folosit ca produs comercial

(lentile de contact). În plus, sinteza acestor hidrogelurile pe bază de p(HEMA) se face într-un

timp scurt, fără a necesita o aparatură complicată, precum şi un cost redus. Hidrofilia lor

poate fi uşor modificată utilizând diferiţi co-monomeri.



Hidrogelurile pe bază p(HEMA) au fost folosite pentru protezarea ţesuturilor moi,

datorită caracteristicilor de biocompatibilitate, permeabilitate mare faţă de moleculele mici,

hidrofilicitate mare, consistenţă moale, şi în plus, p(HEMA) are un conţinut de apă similar

cartilajului articular. Prezintă rezistenţă la degradare, nu este absorbit de organism, suportă

sterilizarea prin încălzire fără afectarea structurii şi se poate obţine într-o varietate mare de

forme.

Mergând după aceste principii, teza de faţă îşi propune sinteza şi caracterizarea unor

materiale polimerice de tip hidrogel, care să aibă atât structura cât şi proprietăţile mecanice,

similare cu cele ale cartilajului articular.

Teza este alcătuită din două părţi, una teoretică şi cealaltă experimentală, structurate

în şase capitole, în care: primul capitol reprezintă partea teoretică, iar celelalte, partea

originală, experimentală.

În capitolul I sunt prezentate structura şi proprietăţile cartilajului articular, precum şi

patologia întâlnită la acest nivel de ţesut. Stadiul actual al metodelor de tratament actuale sunt

subliniate împreună cu limitările lor, pentru a evidenţia problematica de la care s-a plecat în

cadrul acestui studiu. Astfel o alternativă este prezentată prin prisma ingineriei tisulare a

cartilajului articular.

Odată stabilită clasa de materiale polimerice cu care se va lucra, în capitolul II sunt

prezentate metodele şi analizele experimentale.

Capitolul III, constă în sinteza şi caracterizarea hidrogelurilor. La realizarea

protocolul experimantal s-a încercat realizarea testelor în aceleaşi condiţii ca cele fiziologice

ale cartilajului articular (parametrii de testare şi mediul de hidratare tampon pH 7).

În capitolul IV se face selecţia critică a hidrogelurilor sintetizate, în funcţie de

rezultatele obţinute în urma testelor de compresiune şi forfecare. Astfel, au fost alese doar

hidrogelurile cu un comportament mecanic la compresiune şi forfecare, asemănător cu cel al

cartilajului articular (HEMA 5%AA, HEMA 25%AA). În continuare au fost realizate teste de

comprimare la scară nano, pentru a verifica dacă proprietăţile sunt aceleaşi cu cele de la scară

macro.

Datorită aplicaţiei ca substituent de cartilaj articular, în capitolul V hidrogelurile au

fost testate pentru a le caracteriza din punct de vedere tribologic. Testele au fost realizate atât

la scară macro cât şi nano.

În capitolul VI a fost realizat un studiu de eliberare controlată de principii active

în/din hidrogeluri, pentru a se preveni, în cazul implantării, reacţia de inflamare care apare în

urma acestei intervenţii.



CAPITOLUL I

MATERIALE POLIMERICE CU APLICAŢII ÎN INGINERIA

TISULARĂ A CARTILAJULUI ARTICULAR

I.3. Biomateriale utilizate în ingineria tisulară a cartilajului

articular

Ingineria tisulară a fost definită, dintr-o perspectivă foarte generală, ca fiind „aplicarea

principiilor şi metodelor ingineriei şi ştiinţelor vieţii, pentru înţelegerea fundamentală a

relaţiilor dintre structură şi funcţie la ţesuturile normale sau patologice, şi să dezvolte

substituenţi biologici pentru a reintegra, menţine, sau să îmbunătăţească funcţionalitatea lor”

[1]. Langer şi Vacanti [2] au subliniat rolul ingineriei tisulare în medicina regenerativă. Ei au

scos în evidenţă faptul că ingineria tisulară este un domeniu care ne permite să avem o nouă

viziune asupra medicinei regenerative. Folosind această tehnologie, devine posibil să

înlocuim sau să regenerăm ţesuturile lezate.

Conceptul comun reprezentativ al ingineriei tisulare este de a combina sau a folosi

individual, matrici/reţele şi celule vii şi/sau substanţe biologic active, pentru a forma produse

care vor fi implantate in vivo, şi care vor contribui la repararea şi regenerarea ţesuturilor

(Figura 22).

Implant in vivoSoluţie cu substanţe
biologic active

Donator

Substanţe
biologic active

Celule izolate

Matrice

Cultura de celule/încorporare de substanţe

biologic active în matrice
in vitro

Ingineria tisulară

sau

Figura 22. Schema reprezentativă a ingineriei tisulare

Matricea trebuie să permită colonizarea, migrarea, diferenţierea şi creşterea celulelor,

şi să inducă şi ghideze dezvoltarea ţesutului respectiv, sau să permită eliberarea controlată de

medicamente. Scopul ingineriei tisulare este de a realiza o matrice dintr-un material

biocompatibil, biodegradabil sau nu, în funcţie dacă se doreşte sau nu realizarea de culturi

celulare.

În cazul matricilor pentru culturi celulare, ele trebuie sa permită creşterea, proliferarea

şi integrarea celulelor. Pentru astfel de aplicaţii, alegerea unui astfel de material s-a realizat



astfel încât materialul respectiv să aibă aceleaşi proprietăţi cu cele ale matricei cartilajului

articular.

Privite dintr-o viziune biologică, este clar faptul că majoritatea ţesuturilor au două

tipuri de componente: una structurală şi una biochimică. Ingineria tisulară ia în considerare

amândouă componentele, pentru realizarea implanturilor pentru regenerare tisulară şi

facilitarea integrării acestora.

Sinteza matricei suport determină, în mare parte, funcţionalitatea sa. Deşi cerinţele

finale depind de scopul specific al caracteristicilor matricilor, mai multe cerinţe generale

trebuie să fie luate în considerare pentru toate matricile [3, 4, 5]. Matricile suport ar trebui să

fie/aibă:

 biocompatibile; matricea trebuie să determine un răspuns biologic corespunzător

aplicaţiei şi să prevină orice răspuns nefavorabil al ţesutului înconjurător [6,7];

 biodegradabile; matricea trebuie să se degradeze în acelaş timp cu regenerarea şi

remodelarea matricei extracelulare, în substanţe netoxice fără să intervină în

funcţionarea ţesutului înconjurător [8];

 să faciliteze ataşarea celulară, dispersarea şi proliferarea [9];

 proprietăţi mecanice corespunzătoare aplicaţiei pentru care sunt destinate -

rezistenţa matricilor trebuie să fie comparabilă cu cea a ţesutului in vivo [10];

 proprietăţi de transport al nutrienţilor şi de eliminare a produşilor de uzură -

matricea trebuie să aibă o anumită porozitate, dar în acelaş timp, sa îţi păstreze

proprietăţile mecanice specifice [11, 12, 13, 14];

 să permită vascularizarea dintre substitut la ţesutul gazdă [49, 15];

 proprietăţi de suprafaţă corespunzătoare aplicaţiei; în afara proprietăţilor fizico-

chimice, cercetările sugerează că topografia de suprafaţă joacă un rol important

în organizarea tisulară, îmbunătăţind funcţia substitutului [16, 17, 18, 19];

În acest context, în ingineria tisulară a cartilajului articular se aplică cultura de celule

(de obicei condrocite) sau încorporarea de substanţe biologic active (principii active ale unor

medicamente folosite în tratarea unor boli osteoarticulare) sunt combinate cu o matrice, astfel

încât să rezulte un substitut 3D, care să asigure regenerarea cartilajului articular.

Având în vedere structura cartilajului articular (Capitolul I.1) cel mai important aspect

care trebuie luat în considerare sunt proprietăţile mecanice. De aceea, produsele rezultate prin

inginerie tisulară pentru cartilajul articular sunt proiectate pentru a putea adopta

comportamentul de funcţionare mecanică in vivo a cartilajului articular şi analizate prin

aplicarea unor solicitări fizice (ideal, similare celor din mediul fiziologic). Precondiţionarea

mecanică a construcţiilor ingineriei tisulare in vitro pot de asemenea să îmbunătăţească

viabilitatea lor şi performanţele post-transplantare.

I.4. CONCLUZII
1. Proprietăţile mecanice unice ale cartilajului ca suprafaţă portantă rezultă atât din

proprietăţile sale structurale cât şi compoziţia chimică a matricei extracelulare. Ţesutul

cartilaginos este considerat în general ca un sistem bifazic. Prima faza este solida: sunt

componentele macromoleculare ale matricei care formează un material poros şi permeabil.



Acesta este compus din fibre de colagen, legate împreună de proteine ne-colagenice şi

proteoglicani legaţi necovalent. A doua fază este lichida: este compusa din lichid interstiţial şi

ioni. Se consideră că componentele solide rezista forţelor de întindere, forfecare şi deformare,

în timp ce lichidul rezistă presiunilor hidrostatice ridicate. Principali parametri care

caracterizează comportamentul mecanic global al cartilajului articular sunt:

 Modulul de elasticitate global (0,5-1 MPa) măsurat în urma experimentelor de

compresiune după stabilizarea migraţiei de apă şi ioni în matricea cartilaginoasă,

 Coeficientul de frecare. Cartilajul este un material compus dintr-o fază solidă şi o

fază fluidă. Cele două faze, studiate separat, sunt considerate a fi incompresibile ceea

ce implică coeficienţi de frecare apropiaţi de valoarea 0,05. În plus, migraţia fazei

fluide în afara cartilajului în urma solicitărilor mecanice reduc coeficientul de frecare

la 0,02, dar, această valoare depinde de permeabilitatea cartilajului care poate fi

modificată de către ansamblurile moleculare ale sinoviei.

 Permeabilitatea. Valorile permeabilităţii sunt cuprinse intre 10-16 m4/N.s şi 10-15

m4/N.s, pentru o grosime de 1mm de cartilaj supus la o diferenţă de presiune

hidrostatică de 2MPa şi este dată de efectele fizico-chimice (osmotice şi electrice) şi

nu efectele mecanice (poro-elasticitate).Atâta timp cât metodele de tratament actuale

nu pot asigura repararea cartilajului articular pe termen lung, cercetătorii au găsit ca

soluţie ingineria tisulară. Scopul ingineriei tisulare a cartilajului articular este să se

folosească celule, matrici, factori de semnal, singure sau în combinaţie unele cu altele,

pentru a sintetiza in vitro un material care sa fie este echivalent cu cartilajul articular

sănătos, atât din punct de vedere structural cât şi funcţional.

2. Până în prezent, o varietate de materiale (naturale sau sintetice) au fost studiate ca

potenţiale produse ale ingineriei tisulare a cartilajului articular. Materialele naturale pot

adesea interacţiona cu celulele, dar, au, în acelaşi timp o serie de dezavantaje legate de

răspunsul imun şi proprietăţile mecanice necorespunzătoare cu cele ale cartilajului articular.

Astfel că, materialele sintetice au fost propuse ca şi candidate pentru ingineria tisulară a

cartilajului articular, pentru că structura lor poate fi controlată astfel încât să putem anticipa

anumite anumite proprietăţi chimice şi fizice specifice, pentru a putea obţine anumite

caracteristici mecanice. Aceste biomateriale pot fi sintetizate intr-o varietate de matrici (bureţi,

reţele şi hidrogeluri). Reţelele şi bureţii sintetici sunt matrici 2D care au o porozitate foarte

mare (>90%), şi nu pot asigura funcţiile mecanice, insă pot servi ca o modalitate de transport

ai celulelor sau diferiţilor factori [20].

3. Din punct de vedere istoric, implanturile de biomateriale au fost desemnate să

înlocuiască o funcţie specifică, de obicei mecanică, şi a fost considerat ca fiind ideal dacă se

reuşeşte să se obţină un răspuns favorabil in vivo. Din toate biomaterialele polimerice,

hidrogelurile au un interes special datorită favorabilei lor biocompatibilităţi precum o mulţime

de alte avantaje. Hidrogelurile sunt materiale care se umflă atunci când sunt intr-un mediu

apos, dar îşi menţin forma totală. Hdrogelurile pot fi sintetizate prin reticularea oricărui

polimer solubil în apă.

4. Structura complexă a cartilajului articular a dus la căutarea printre materialele

artificiale a unui substituent, care să respecte cât mai mult posibil proprietăţile sale mecanice

cât şi fizico-chimice. Atenţia a fost îndreptată spre materialele polimerice foarte hidrofile de



tip hidrogel datorită volumului mare de apă a cartilajului articular. Aceste materiale sunt cele

care permit repararea leziunilor cartilajului articular. Cele mai des folosite sunt PAV şi

p(HEMA).

5. PVA este un material non-imunogenic şi non-toxic. Grupările hidroxil din PVA îi

conferă caracterul hidrofil cu o structură semicristalină dată de legăturile de hidrogen. Cu toate

astea, PVA nu are rezistenţa şi rezilienţa necesară pentru un material de substituţie a

cartilajului articular.

6. În cazul cartilajului articular, cea mai important aspect constă în abilitatea de a

rezista forţelor de forfecare şi compresiune de la nivelul articulaţiei. Din punct de vedere a

proprietăţilor mecanice, cei mai indicaţi sunt copolimerii metacrilaţi care se pretează la astfel

de cerinţe. Dintre aceştia, un loc important ca şi component al hidrogelurilor de uz biomedical

îl ocupă p(HEMA) datorită proprietăţilor sale remarcabile: lipsa de toxicitate şi

biocompatibilitate fiind folosit ca produs comercial (lentile de contact). In plus, sinteza acestor

hidrogelurile pe bază de p(HEMA) se face intr-un timp scurt, fără a necesita o aparatură

complicată, precum şi un cost redus. Hidrofilia lor poate fi uşor modificată utilizând diferiţi

co-monomeri.

7. Hidrogelurile pe bază p(HEMA) au fost folosite pentru protezarea ţesuturilor moi,

datorită caracteristicilor de biocompatibilitate, permeabilitate mare faţă de moleculele mici,

hidrofilicitate mare şi consistenţă moale. în plus, p(HEMA) are un conţinut de apă similar

cartilajului articular, prezintă rezistenţă la degradare, nu este absorbit de organism, suportă

sterilizarea prin încălzire fără afectarea structurii şi se poate obţine intr-o varietate mare de

forme.

8. În cadrul tezei de doctorat alegerea s-a făcut pentru hidrogelurile pe bază de

p(HEMA), a căror hidrofilie a fost modificată cu diferiţi co-monomeri pentru a obţine un

comportament fizico-chimic şi mecanic asemănător cu cel al cartilajului articular. Pentru a

evita necroza celulară după implantare, aşa cum se întâmplă în cazul grefelor autologe şi

alogrefelor, precum şi în cazul unor polimeri naturali [21], în cadrul acestei teze de doctorat

alegerea s-a făcut pentru hidrogelurile fără culturi de celule.

CAPITOLUL II

STRATEGIA EXPERIMENTALĂ

II.1. CONCEPT EXPERIMENTAL

O mare varietate de biomateriale sunt utilizate astăzi în chirurgia plastică şi

reconstructivă, stomatologie şi refacerea muşchilor, oaselor şi cartilajului articular.

Polimerii candidaţi pentru utilizări biomedicale trebuie să prezinte o serie de

caracteristici legate de structura lor fizico-chimică şi mecanică (proprietăţi chimice si

mecanice) şi de interacţiunea cu mediului fiziologic unde vor fi utilizaţi (condiţii fiziologice).

Deşi se află la dispoziţie un număr mare de materiale polimerice, biocompatibilitatea şi

proprietăţile mecanice au restrâns sever numărul actual de polimeri ce pot fi folosiţi în



domeniul medical. Evaluarea performanţelor acestor polimeri este imperios necesar a se

realiza în condiţii de testare care să imite condiţiile fiziologice, astfel încât rezultatele

evaluării să descrie cât mai fidel comportarea in vivo a materialului.

Biomaterialele trebuie să fie aibă un grad mare de puritate şi de aceea precursorii şi

materiile prime folosite trebuie să aibă un grad mare de puritate, şi de asemenea, folosirea

unor aditivi nu este recomandată. Pentru o perioadă mai scurtă sau mai lungă de timp,

migrarea acestor componente la ţesuturile adiacente şi fluidele biologice este nedorită, de

aceea compuşii nereacţionaţi trebuie eliminaţi înainte de utilizare.

O serie de proprietăţi favorabile ale polimerilor pot fi obţinute nu prin utilizarea de

aditivi ci prin varierea structurii chimice, de exemplu prin alegerea utilizării de copolimeri şi

polimeri reticulaţi adecvaţi, în locul homopolimerilor.

Odată sintetizate, biomaterialele trebuie să îndeplinească numeroase cerinţe, descrise

ca fiind proprietăţile chimice şi mecanice ale polimerilor. Parametrii de interes includ:

geometria dispozitivului implantului, gradul de umflare la echilibru, proprietăţile elastice,

răspunsul la solicitări de forfecare, comportarea vâsco-elastică în timp, posibilitatea de a

îngloba şi transporta principii active.

Analizând rezultatele ştiinţifice din domeniul dispozitivelor medicale utilizate pentru

substituţia cartilajului s-a optat pentru lucrarea de faţă la o strategie de cercetare care a avut

ca obiectiv central:

Mergând după aceste principii, s-a ales ca îmbunătăţirea proprietăţilor hidrogelurilor

pe bază de p(HEMA) să se realizeze prin introducerea în matricea tridimensională atât a unor

comonomeri cu caracter puternic hidrofil (acid acrilic-AA, acrilamidă-AAm) sau hidrofob

(acrilat de etil - AE, acrilat de butil - AB). Atât monomerii hidrofili cât şi cei hidrofobi au o

rezistenţă mare la agenţi de oxidare şi de reducere. De asemenea aceşti monomeri au o

rezistenţă mare la degradare sub acţiunea radiaţiei laser şi UV, precum şi la degradarea

termică.

Având în vedere caracterul foarte hidratat al cartilajului articular, s-a optat pentru

realizarea de reţele tridimensionale prin copolimerizarea monomerilor HEMA cu unul dintre

monomerii AA, AAm, AE sau AB cu un monomer bifuncţional cu rol de reticulant,

tetraetilenglicol diacrilat (TEGDA). Ca sistem de iniţiere pentru reacţia de copolimerizare s-a

utilizat un sistem redox format din persulfat de amoniu (APS) şi N,N,N’,N’-tetraemtiletilen

diamină (TEMED).

Caracterul hidrofil-hidrofob a fost controlat prin modificarea cantităţii de comonomer

luată în experimentare, în timp ce cantitatea de agent de reticulare (TEGDA) s-a păstrat

constantă. Sistemul de iniţiere s-a utilizat la o concentraţie de 1 moli% fată de amestecul total

de monomer.

Caracterizarea hidrogelurilor a avut drept scop analiza compoziţională şi structurală a

materialelor sintetizate (spectroscopie în infraroşu, degradare termică, precum şi

determinarea tensiunii superficiale), analiza morfologică (microscopie electronică de baleiaj-

SEM), evaluarea proprietăţilor de interacţiune cu apa şi fluide de interes biologic.



Pentru selecţia hidrogelurilor cu caracteristici mecanice similare cu a cartilajului

articular au fost realizate teste la solicitare de compresiune şi forfecare. Însă pentru

verificarea omogenităţii hidrogelurilor obţinute, testele mecanice realizate la scară macro s-au

verificat şi la scară nano, astfel încât să se selecteze hidrogeluri cu o structură omogenă şi cu

aceleaşi proprietăţi mecanice şi în volum precum şi la suprafaţă.

Una dintre cele mai importante caracteristici mecanice ale cartilajului articular o

reprezintă coeficientul de frecare foarte mic dar şi uzura mică, ceea ce îl face un material

performant din punct de vedere tribologic. În biomecanica articulară, tribologia se ocupă cu

studiul forţelor care permit ca două corpuri solide alăturate să se deplaseze unul pe celălalt,

deplasare ce se realizează prin intermediul forţelor tangenţiale.

Prin urmare, hidrogelurile sintetizate au fost evaluate din punct de vedere al

proprietăţilor tribologice, s-a analizat coeficientul de frecare obţinut şi s-au comparat valorile

obţinute cu cele specifice cartilajului articular. Studiile au fost realizate prin metode de

evaluare la scară macro, cât şi prin teste nanotribologice.

În hidrogelurile sintetizate s-au încorporat principii active utilizate în tratarea

inflamaţiilor cartilajului articular, mecanismul de încorporare a fost unul prin difuzie, pentru

a nu modifica proprietăţile mecanice ale hidrogelurilor. Astfel, hidrogelurile s-au încărcat cu

ibuprofen şi ketoprofen, gradul de încărcare fiind dependent de hidrofilia hidrogelului,

morfologia materialului şi solubilitatea medicamentului în mediu de încărcare. Ulterior s-a

analizat posibilitatea eliberării principiilor active din hidrogelurile sintetizate şi s-a analizat

mecanismul de difuzie a compusului terapeutic pentru materialele cu proprietăţi mecanice

apropiate de cele ale cartilajului articular.

Toate testele s-au efectuat în condiţii care simulează pe cele fiziologice sau patologice

ale cartilajului articular. Astfel testele au fost realizate în soluţie tampon 7 sau, datorită

faptului că hidrogelurile sunt pH-senzitive, s-a urmărit şi comportamentul lor la diferite valori

de pH (pH 3 şi 9).

CAPITOLUL III

SINTEZA ŞI CARACTERIZAREA HIDROGELURILOR

III.1. SINTEZA HIDROGELURILOR PE BAZĂ DE HEMA ŞI

COMONOMERI CU CARACTER HIDROFIL SAU HIDROFOB

Hidrogelurile au fost sintetizate prin metoda de polimerizare radicalică, procedeul

adoptat fiind de polimerizare în masă. Polimerizarea radicalică între monomeri şi reticulant

duce la formarea de zone reticulate mai mult sau mai puţin dense, în reţeaua de hidrogel;

aceste tipuri diferite de reticulare poate să introducă neomogenităţii spaţiale în reţeaua

hidrogelurilor.

În reticularea chimică, lanţurile de polimer sunt reticulate la diferite segmente, cu

diferite lungimi. Sub acţiunea de comprimare, deformarea este localizată cel mai adesea pe

cele mai scurte lanţuri de polimer, şi, ca urmare, reţeaua reticulată este distrusă. Acest



comportament mecanic la nivel molecular este de asemenea, susţinut la nivel macro; astfel,

hidrogelurile convenţionale sunt fragile din punct de vedere mecanic. Pentru îmbunătăţirea

proprietăţilor fizico-chimice şi mecanice ale hidrogelurilor p(HEMA), ele au fost

copolimerizate printr-o reacţie de polimerizare radicalică cu monomeri având caracter

hidrofil (AA, AAm), sau hidrofob (AE, AB). Pentru a obţine structura reticulată, ca agent de

reticulare s-a folosit TEGDA.

Sistemul de iniţiere redox utilizat pentru fabricarea gelurilor chimice prin polimerizare

radicalică este constituit din APS şi TEMED [22,23]. Un sistem ideal de iniţiere trebuie să

declanşeze reacţia de polimerizare uşor, într-un timp scurt, şi fără să iniţieze producerea de

produşi citotoxici. Duan şi colaboratorii [24] au studiat mecanismul de iniţiere APS/TEMED,

şi au arătat că acest sistem are o toxicitate mică. Viteza de polimerizare este mărită, prin

urmare scade durata procesului de sinteză a hidrogelului.

Gradul de umflare în soluţii de interes biologic a fost controlat prin modificarea

cantităţii de comonomer luată în experimente, variindu-se concentraţia între 5 şi 25%

(molar/molar). Cantitatea de reticulant TEGDA a fost de 5 % (molar/molar) faţă de

amestecul total de monomeri (HEMA+comonomer), iar iniţiatorul a reprezentat 1 %

(molar/molar) fată de amestecul total de monomeri (incluzând agentul de reticulare). Soluţiile

de iniţiatori au fost preparate în concentraţii de 5% (procente masice, în apă distilată).

Componentele s-au amestecat în ordinea prezentată în tabelul 5 în fiolă de cântărire şi s-a

amestecat uşor cu o spatulă pentru omogenizarea amestecului.

Tabelul 5. Exemplu de cantităţi calculate pentru sinteza de hidrogelurilor HEMA 5%AA

Substanţa Cantitatea (ml)

HEMA 8,85

AA 0,48

TEGDA 0,05

APS 3,65

TEMED 1,85

După omogenizare, amestecul s-a turnat într-o matriţă din ceramică emailată (Figura

62) pentru obţinerea de suprafeţe cât mai puţin rugoase. Amestecurile turnate în matriţă au

fost menţinute timp de 24h la temperatura camerei, pentru definitivarea formării

hidrogelurilor.

3 mm

Matriţa

Hidrogel

Figura 62. Reprezentarea schematică a matriţei de sinteză a hidrogelurilor

Pentru a controla cât mai bine parametrii de reacţie (apariţia de bule în structură,

datorită unei viteze mari de reacţie care nu lasă să iasă tot aerul din hidrogel), polimerizarea a

avut loc în condiţii anaerobe. Substanţele au fost degazeificate înainte de a fi folosite, iar

polimerizarea a avut loc sub vid, pentru a evita formarea bulelor de aer în hidrogeluri.



Hidrogelurile obţinute au fost purificate prin spălare cu apă distilată, timp de 5 zile,

pentru a se îndepărta restul de produşi nereacţionaţi, schimbând zilnic apa. Acest lucru a fost

evidenţiat prin măsurarea valorii pH-ului, iar apa distilată a fost schimbată până când

valoarea pH-ului soluţiei de spălare nu a fost diferită de a apei distilate.

Schema reacţiilor de polimerizare radicalică este prezentată în figura 63.
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Figura 63. Reprezentarea simplificată a reacţiilor de polimerizare

Prin copolimerizarea HEMA cu AA sau AAm, în prezenţă de reticulant TEGDA se

obţin hidrogeluri cu hidrofilie crescută, prin introducerea în structura materialului a grupelor

–COOH sau –NH2, materialele obţinute fiind sensibile la variaţia pH-ului mediului.

Prin copolimerizarea HEMA cu AE sau AB, în prezenţă de reticulant TEGDA se

obţin hidrogeluri cu hidrofilie redusă faţă de a hidrogelurilor p(HEMA); caracteristicile de

umflare, în acest caz, sunt controlate atât de interacţiuni prin legături de hidrogen, cât şi ca

urmare a organizării componentului hidrofob în matricea polimerică hidrofilă.

III.2. CARACTERIZAREA HIDROGELURILOR

III.2.1. Analiza prin spectroscopie FTIR
Analiza spectrală FTIR s-a bazat pe identificarea benzilor de absorbţie care corespund

vibraţiilor grupelor funcţionale din molecule, în domeniul 400-4000 cm-1. În urma reacţiei de

polimerizare se produce o scindare a legăturii duble C=C, care are un pic de absorbţie în

FTIR la 1636 cm-1. Acest pic nu apare în nici unul din spectrele hidrogelurilor sintetizate, ca

rezultat că polimerizarea a avut loc.

Spectrele de absorbţie ale hidrogelurilor sintetizate sunt prezentate în figura 64.
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Figura 64. Spectrele FTIR pentru hidrogelurile sintetizate:

a) hidrogeluri pe bază de HEMA şi AA

b) hidrogeluri pe bază de HEMA şi AAm

c) hidrogeluri pe bază de HEMA şi AE, AB

Pentru toate hidrogelurile sintetizate, apar benzi de absorbţie specifice pentru HEMA

şi comonomerii folosiţi: picul caracterisitic la ~1730 cm-1 este datorat prezenţei vibraţiei de

întindere C-O din TEGDA, iar picul de cel de la ~1640 cm-1 corespunde legăturii C=O.

Grupărilor OH ale HEMA sunt reprezentate de picul ~3440 cm-1 iar cele CH3

corespund picului 1458 cm-1. Gruparea metil şi metilen au pic caracteristic la ~2960 cm-1. La

1458 cm-1 este reprezentată formarea legăturii C-C dintre monomeri.

Picul caracteristic observat la 650 cm-1 este datorat vibraţiei în plan a legăturii -OH a

grupărilor carboxilice ale AA. În cazul hidrogelurile cu acrilamidă, pe lângă picurile

caracteristice HEMA apare banda de absorbţie de la 1261 cm-1 care aparţine legăturii C-N.

Odată cu creşterea procentului de comonomer, se poate observa o creştere a

intensităţii benzii –OH (~3440 cm-1), benzii corespunzătoare legăturii C=O (~1640 cm-1) şi a

benzii caracteristice grupării metil, ceea ce confirmă faptul că copolimerul este prezent în

structura hidrogelurile sintetizate.

Din spectrele FTIR rezultă faptul că reacţia de polimerizare a avut loc cu succes.



III.2.2. Analize termice
III.2.2.1. Analiza termogravimetrică

Pentru caracterizarea stabilităţii termice se determină temperatura la care începe

degradarea termică a polimerului. Practic, odată cu iniţierea degradării termice se modifică

masa moleculară a acestuia [3]. Se consideră valori maxime ale temperaturilor pentru

stabilitatea polimerului respectiv, temperatura la care masa probei a pierdut 1% din masa

iniţială. Se poate observa cu uşurinţă (Figura 62) că procesul de degradare termică a

hidrogelurilor se manifestă cu intensitate maximă atunci când panta este maximă, deci

derivata pierderii de masă are un maxim.

Flexibilitatea sistemelor polimerice este legată de morfologia, geometria şi activitatea

chimică. Termogramele înregistrate în condiţiile menţionate în capitolul 2, cuprind curbele

TG ale hidrogelurilor sintetizate (Figura 66) şi indică existenţa a două sau trei etape de

degradare termică. Descompunerea termică are loc în două sau trei domenii distincte. În

prima etapă pierderile procentuale de masă sunt mai mici de 10%. Principalele caracteristici

termogravimetrice sunt prezentate în tabelul 6.
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Figura 65. Termogramele hidrogelurilor sintetizate:

a) hidrogeluri pe bază de HEMA şi AA

b) hidrogeluri pe bază de HEMA şi AAm

c) hidrogeluri pe bază de HEMA şi AE, AB



Tabelul 6. Principalele caracteristici termogravimetrice

PROBA ETAPA Tonse

t

Tpeak Tendset W% Reziduu

I 71 89 188 4

II 294 335 381 18,2

H MA

III 381 426 445 75,2

2,6

I 54 72 138 5HEMA 5%AA

II 331 419 450 95

0

I 91 195 195 5,5HEMA 15%AA

II 362 425 449 91

3,5

I 62 123 164 4,4

II 251 285 392 11

HEMA 25%AA

III 392 423 443 81,3

3,3

I 64 163 316 5,75

II 316 353 388 25,32

HEMA 5%AAm

III 388 421 440 63,56

5.37

I 50 55 147 6,92

II 325 337 380 26,60

HEMA 15%AAm

III 380 421 445 61

5,48

I 46 57 141 8

II 209 229 360 60

HEMA 25%AAm

III 360 421 439 26

6

I 44 62 120 7HEMA 5%AE

II 322 414 440 91

2

HEMA 5%AB I 43 60 104 5 6

Tonset – temperatura la care începe degradarea termică în fiecare etapă,

Tpeak – temperatura la care viteza de degradare din fiecare etapă este maximă,

Tendset – temperatura la care se termină degradarea termică în fiecare etapă,

W% pierderea procentuală de masă din fiecare etapă, reziduu – cantitatea de probă degradată

ce rămâne la temperatură mai mare de 700°.

Din rezultatele obţinute se poate observa că hidrogelurile sintetizate au o stabilitate

termică mai mare decât ale hidrogelului HEMA, iar această stabilitate creşte, în general,

odată cu creşterea procentului de comonomer folosit la sinteză. Aceste rezultate sunt în

concordanţă cu rezultatele obţinute din spectrele FTIR.

O evaluare corectă se poate face abordând procesul de degradare termică din punctul

de vedere al cineticii sale care, fiind în speţă un proces cinetic, poate fi modelat cu ajutorul

ecuaţiei lui Arhenius. Utilizând acest model se pot determina parametrii specifici ai

procesului de degradare termică precum ordinul de reacţie n (pe baza căruia se pot obţinute

informaţii privind mecanismul de degradare) şi energia de activare a procesului de

descompunere termică (Ea) (Tabelul 7).



Tabelul 7. Valorile energiei de activare

PROBA
Ea

(kJ/mol)

n

HEMA 144±0,77 0,44±4,41e-03

HEMA 5%AA 137±1,72 0,60±24,70e-03

HEMA 15%AA 252±1,19 1,06±1,09e-03

HEMA 25%AA 304±2,69 1,24±15,33e-03

HEMA 5%AAm 134±2,05 0,47±12,66e-03

HEMA 15%AAm 113±2,30 1,06±7,5e-03

HEMA 25%AAm 240±1,42 0,36±13,16e-03

HEMA 5%AE 70±1,36 0,34±19,56e-03

HEMA 5%AB 88±22,6 0,55±22,6e-03

Energia de activare creşte, în general, odată cu creşterea procentului de comonomer

adăugat, sugerând o îmbunătăţire a stabilităţii termice a hidrogelurilor. Valoarea mică a

ordinului de reacţie sugerează faptul că la descompunerea termică a hidrogelurilor, procesele

fizice de transport sunt mai importante decât cele chimice.

III.2.2.2. Analize de calorimetrie diferenţială-DSC

Stările de tranziţie relevă condiţiile în care se modifică structura fizică şi chimică a

polimerului, cu consecinţe asupra proprietăţilor fizico-mecanice şi a performanţelor acestuia

[25]. Din măsurătorile DSC au fost determinate temperaturile de tranziţie sticloasă (Tg). Tg

reprezintă temperatura la care matricea polimerului trece de la starea vitroasă la cea elastică

asemănătoare cu cea din cauciuc. Pentru a putea obţine valoarea Tg, proba trebuie încălzită,

de aceea Tg-ul apare în termogramele DSC ca o etapă de tranziţie şi nu ca un pic (Figura 66).

Hidrogelurile cu valoarea Tg mare au şi o stabilitate termică în timp şi la temperaturi ridicate

(Tabelul 8).
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Figura 66. Curbele DSC pentru:

a) hidrogeluri pe bază de HEMA şi AA

b) hidrogeluri pe bază de HEMA şi AAm

c) hidrogeluri pe bază de HEMA şi AE, AB

Tabelul 8. Valorile temperaturilor de tranziţie

PROBA Tg (°C)

HEMA 96

HEMA 5%AA 111

HEMA 15%AA 107

HEMA 25%AA 104

HEMA 5%AAm 120

HEMA 15%AAm 121

HEMA 25%AAm 106

HEMA 5%AE 113

HEMA 5%AB 110

Valoarea Tg a crescut cu adăugarea de comonomer, ceea ce ne confirmă

îmbunătăţirea proprietăţilor termice odată cu creşterea cantităţii de monomer hidrofil sau

hidrofob.

III.3. ANALIZA MORFOLOGICĂ A HIDROGELURILOR:

ESEM, SEM

III.3.1. Analiza hidrogelurilor prin ESEM

ESEM este o tehnică avansată a SEM-ului pentru caracterizarea hidrogelurilor. În

timp ce tehnica SEM utilizează un vid înaintat pentru prevenirea interferenţei aerului cu

electronii secundari, ESEM-ul poate fi realizat într-un vid înaintat (până la o presiune de 10

Torr). Avantajul major al acestei tehnici constă în faptul că probele nu suferă alte tipuri de

tratamente (acoperiri, deshidratare), iar atmosfera controlată va menţine structura stabilă

hidratată a hidrogelurilor. Pentru a asigura o rezoluţie adecvată a micrografiilor, presiunea a



variat între 3-6 Torr, la o tensiune de accelerare de 30kV. Hidrogelurile au fost menţinute la o

temperatură de 5°C folosind un platan de răcire: această procedură a asigurat un mediu

hidratat, prevenind astfel deshidratarea hidrogelurilor.

Cu ajutorul ESEM s-a putut examina suprafaţa şi secţiunea transversală a

hidrogelurilor sintetizate. Un exemplu tipic de micrografie ESEM în suprafaţă şi în secţiune

transversală pentru hidrogelul HEMA şi cele sintetizate cu AA este prezentat în figura 67.

2µm, ~6Torr

Pori

2µm, ~3Torr

Lichid care
iese din pori

a) b)

50µm 50µm

c) d)

50µm
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Figura 67. Micrografii ESEM ale suprafeţelor şi secţiunilor transversale ale hidrogelurilor:

a) suprafaţa hidrogel la ~6Torr

b) suprafaţa hidrogel la ~3Torr

c) secţiune transversală hidrogel HEMA (~3Torr)

d) secţiune transversală hidrogeluri HEMA 5%AA (~3Torr)

e) secţiune transversală hidrogel HEMA 25%AA (~3Torr)

Din micrografiile de suprafaţă ESEM se poate observa o structură microporoasă, cu

pori de diametrul ~2µm. Cu toate că rezoluţia nu este foarte bună la o presiune de ~3 Torr,

atunci când presiunea creşte (~6 Torr) se poate observa cum lichidul iese din aceşti pori,

putând astfel concluziona, ca avem de-a face cu o structură microporoasă. Acest fapt se

datorează matriţei în care a fost realizată polimerizarea, şi va uşura interpretarea testelor

mecanice (capitolul V.2).



Din micrografiile ESEM în secţiune transversală se poate observa că prin

copolimerizare se obţine o structură poroasă mai bine definită faţă de hidrogelul HEMA.

Prezenţa comonomerului determină formarea unei structuri mai laxe, cu pori sferici, fără zone

compacte. Distribuţia porilor este relativ omogenă în secţiune, porii având dimensiuni situate

în jurul valorii de 50m.

III.3.2. Analiza hidrogelurilor prin SEM
Cu ajutorul SEM s-a putut evidenţia morfologia suprafeţei hidrogelurilor în stare

uscată. În figura 68 este prezentată microfotografia hidrogelurilor sintetizate cu conţinut

diferit de AA. Se poate observa o structură în care porii sunt închişi.

5µm
5µm 5µm

a) b) c)

Figura 68. Micrografie SEM a suprafeţei hidrogelurilor

a) HEMA

b) HEMA 5%AA

c) HEMA 25%AA

Hidrogelurile sunt sensibile la bombardarea cu electroni, de aceea, imaginea

hidrogelului HEMA are artefacte cauzate de fascicolul de electroni. Însă cu toate astea se

poate observa că, prin adăugarea de comonomer AA morfologia structurii hidrogelurilor a

devenit mai netedă.

III.4. TESTE DE UMFLARE

Proprietatea cea mai importantă a hidrogelurilor este aceea ca se umflă în prezenţa

apei sau a lichidelor similare cu cele din organism, şi se contractă în lipsa acestora. Gradul de

umflare este determinat de natura lanţului polimeric şi de densitatea de reticulare.

Conţinutul ridicat în apă determină proprietăţile mecanice, de difuzie şi adsorbţie ale

hidrogelurilor, conferindu-le capacitatea de a simula ţesuturile vii, în special endoteliul

vaselor sanguine. În plus, permite mărirea fracţiunii de biomolecule legate la suprafaţă,

controlând interacţiunile hidrogel - biopolimeri.

Datorită prezenţei grupării carboxil, hidrogelurile pe bază de p(HEMA) manifestă o

sensibilitate crescută la variaţii de pH.

Pentru a caracteriza gradul de umflare al hidrogelurilor, testele de umflare au fost

realizate la diferite valori de pH de la 3 la 9. Soluţiile tampon cu diferite valori de pH au fost

preparate pin amestecul de diferitelor cantităţi de TRIS cu acid clorhidric şi apă pură. Clorura



de sodiu a fost adăugată pentru a stabili o tărie ionică de 0,5M, care este tăria ionică în

condiţii fiziologice.

Hidrogelurile au fost uscate şi imersate în soluţiile tampon şi termostatate în baie de

apă, la temperatura de 37°C. Hidrogelurile au fost scoase la timpi diferiţi, prestabiliţi, iar

excesul de soluţie a fost îndepărtat uşor cu ajutorul unei hârtii de filtru, şi cântărite.

Comportamentul la umflare al hidrogelurilor în diferite pH-uri este prezentat în

figurile 70-72.

Hidrogelurile se umflă în toate condiţiile de pH testate datorită absorbţiei apei în

structura poroasă. Disocierea legăturilor de hidrogen, combinată cu forţele de repulsie

electrostatice fac ca reţeaua de hidrogel să se umfle. p(HEMA) este un hidrogel neutru, cu

puţine grupări ionizabile pe catenele secundare, de aceea gradul de umflare este foarte mic

indiferent de pH.
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Figura 70. Cinetica de umflare a hidrogelurilor sintetizate, în mediu de pH 3:

a) hidrogeluri pe bază de HEMA şi AA

b) hidrogeluri pe bază de HEMA şi AAm

c) hidrogeluri pe bază de HEMA şi AE, AB
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Figura 71. Cinetica de umflare a hidrogelurilor sintetizate în mediu de pH7:

a) hidrogeluri pe bază de HEMA şi AA

b) hidrogeluri pe bază de HEMA şi AAm

c) hidrogeluri pe bază de HEMA şi AE, AB
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Figura 72. Cinetica de umflare a hidrogelurilor sintetizate în mediu de pH9:

a) hidrogeluri pe bază de HEMA şi AA

b) hidrogeluri pe bază de HEMA şi AAm

c) hidrogeluri pe bază de HEMA şi AE, AB

În cazul conţinutului de grupe carboxilice din copolimeri, gradul de umflare al

hidrogelurilor creşte cu creşterea pH-ului mediului, datorită repulsiilor electrostatice dintre

formele ionizate ale grupelor carboxilice.

Diferenţele în gradul de umflare pot fi explicate pe seama pH-ului: în mediu acid

grupările –COOH ale copolimerilor sunt nedisociate iar în mediu bazic sunt disociate. [26].

În stare disociată, au loc repulsii electrostatice între grupele carboxilice anionice,

determinând distanţarea acestora şi creşterea volumului ocupat de moleculele de apă,

fenomenul conduce la un grad de umflare mai mare.

În cazul aplicaţiilor lor ca substitut de cartilaj articular, pH-ul este 7. Se observă o

creştere a gradului de umflare odată cu creşterea procentului de comonomer.

În cazul monomerilor hidrofobi AE şi AB, datorită hidrofobicităţii lor, se poate

observa o scădere a gradului de umflare.

Se observă, de asemenea, că hidrogelurile HEMA 5AA, HEMA 15AA şi HEMA

5AAm au un comportament asemănător cu cel al cartilajului articular, în procesul de

umflare.

În concluzie, protocolul experimental folosit ne-a permis îmbunătăţirea şi controlarea

hidrofiliei hidrogelurilor HEMA astfel încât ele sa aibă un comportament hidrofilic

asemănător cu cel al cartilajului articular.

III.5. DETERMINAREA TENSIUNII SUPERFICIALE

Capacitatea de umezire/hidrofilia poate fi evaluată atunci când o picătură de lichid

vine în contact cu o suprafaţă solidă. Gradul de umectare este determinat de forţele de

coeziune dintre moleculele de lichid şi forţele de adeziune care rezultă din interacţiunile

moleculare dintre lichid şi solid. Gradul de umectare este măsurat cu ajutorul unghiului de

contact.

Cu scăderea unghiul de contact, gradul de umectare creşte. Astfel, atunci când unghiul

de contact atinge valoare de 180°, gradul de umectare este minim. Gradul de umectare poate



fi explicat prin forţele de coeziune şi cele de adeziune. O forţă de adeziune mare în care

coeziunea e mică va da unghiuri de contact foarte mici. Din momentul în care interacţiunile

dintre solid şi lichid se diminuează, iar forţa de coeziune creşte, gradul de umectare scade iar

unghiul de contact creşte.

Lucrul mecanic de adeziune (Wa) se poate calcula cu ajutorul relaţiei Young-Dupree

(relaţia 25):

Wa = γ(1+cosθ) (25)

unde: γ  este tensiunea superficială;

          θ este unghiul de contact.

Valorile lucrului mecanic de adeziune obţinut în diferite medii pentru hidrogelurile de

compoziţie diferită, sunt prezentate în figura 74.
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Figura 74. Valorile lucrului mecanic de adeziune

Lucrul mecanic de coeziune este definit ca forţa necesară pentru a separa lichidul în

mai multe părţi, iar pentru calcul se foloseşte formula 26:

Wc =2γ       (26)

Valorile obţinute pentru hidrogelurile sintetizate sunt trecute în tabelul 9.
Tabelul 9. Valorile lucrului mecanic de coeziune pentru hidrogelurile sintetizate

Proba Lucrul mecanic de coeziune

(mN/m)

HEMA 70

HEMA 5%AA 144

HEMA 15%AA 86

HEMA 25%AA 78

HEMA 5%AAm 138

HEMA 15%AAm 130

HEMA 25%AAm 46

HEMA 5%AE 34

HEMA 5%AB 132

Deci unghiul de contact este invers proporţional cu gradul de umectare (Figura 75).
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Figura 75. Valorile unghiului de contact pentru diferite lichide utilizate

Din valorile de unghi de contact s-a calculat tensiunea superficială pentru

hidrogelurile sintetizate, prezentate în tabelul 10.
Tabelul 10. Valorile tensiunii superficiale

Proba Tensiunea superficială

(mN/m)

HEMA 35

HEMA 5%AA 72

HEMA 15%AA 43

HEMA 25%AA 39

HEMA 5%AAm 69

HEMA 15%AAm 65

HEMA 25%AAm 23

HEMA 5%AE 17

HEMA 5%AB 66

Tensiunea superficială este determinată de prezenţa legăturilor de hidrogen [27].

Astfel, adăugarea de comonomer duce la creşterea valorii tensiunii superficiale, deci este

necesară o energie din ce în ce mai mare pentru a rupe legăturile din hidrogel.

Valorile unghiului dinamic, ne dă relaţii cu privire la textura suprafeţei testate, dacă

este omogenă sau neomogenă. O suprafaţă omogenă este atunci când lichidul va umple toate

rugozităţile de suprafaţă, deci va avea un histerezis mare [28]. Valorile obţinute pentru

hidrogelurile testate sunt prezentate în figura 76.
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Figura 76. Valorile histerezisului obţinut la măsurarea unghiului dinamic

Putem observa că valorile histerezisulului scad cu adăugarea de comonomer, deci, va

creşte omogenitatea de suprafaţă a hidrogelurilor sintetizate.

CAPITOLUL IV

STUDII PRIVIND EVALUAREA BIOMECANICĂ A

HIDROGELURILOR

IV.1. DETERMINAREA CARACTERISITICLOR MECANICE LA
COMPRESIUNE

IV.1.1. Stabilirea parametrilor experimentali

PROTOCOLUL EXPERIMENTAL

PROBELE: Hidrogeluri cu formă cilindrică, cu diametrul de 50mm, şi o grosime de

~2mm, în stare hidratată în soluţie tampon pH este 7. Pentru testarea cartilajului articular de

pui au fost folosite eşantioane cu o grosime de 2mm şi un diametru a părţii bombate de 3

mm.

În cadrul experimentelor de compresiune pot apărea două situaţii [29]:

 Hidrogelul are o frecare considerabilă, care nu poate fi neglijabilă la peretele

platanului. În acest caz, pentru a putea evalua răspunsul mecanic din volumul

hidrogelului, se va încerca să se mărească această frecare şi să se imobilizeze

hidrogelul la peretele platanului (Figura 77a).

 Hidrogelul are o frecare neglijabilă (~ 0). În acest caz, răspunsul mecanic al

hidrogelului are două componente: o parte de alunecare, şi una de

compresiune. Problemele care apar în acest caz, sunt legate de deformările



mari favorizate de o alunecare maximă, care poate induce fisuri în zona

externă a hidrogelului (Figura 77b).
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Figura 77. Condiţiile limită la peretele platanelor reometrului:

a) alunecare maximă

b) aderenţă maximă

Pentru a preveni aceste probleme care apar la compresiunea unui hidrogel, s-a ales

folosirea de hârtie abrazivă (cu granulaţie de ~180μm) lipite pe cele două platane ale

reometrului, obţinându-se astfel o aderenţă maximă la perete. Pentru a preveni fisurarea

hidrogelului, au fost realizate comprimări de 20% din grosimea probei, într-un singur pas sau

4 comprimări de câte 5%.

Fiecare compresiune a fost urmată de o perioadă de relaxare de 600s, timp necesar

pentru relaxarea completă a hidrogelului.

HIDRATAREA ŞI PRE-ÎNCĂRCAREA: Pentru a fi în aceleaşi condiţii fiziologice ca

şi cartilajul articular, toate testele de compresiune au fost realizate în mediu hidratat,

folosindu-se ca mediu de hidratare soluţie tampon pH 7. Cu toate că platanele nu sunt propice

pentru a realiza teste în mediu hidratat, a fost improvizat un platan astfel încât să permită

efectuarea testelor în mediu hidratat, prin lipirea unui 'manşon' din plastic (Figura 78a).

Pentru uniformizarea rugozităţilor de suprafaţă, pentru fiecare test de compresiune, o

pre-încărcare de 0,02N a fost exercitată asupra fiecărui hidrogel înainte de măsurători (ceea

ce corespunde lui hi, faţă de h0 care reprezintă grosimea iniţială (Figura 78b)).
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Figura 78. a)Dispozitivul final de testare în compresiune

b)Pre-încărcarea înainte de compresiune

CALCULUL SUPRAFEŢEI DE CONTACT (S): Aria de contact în cazul hidrogelurilor

a fost considerată constantă, hidrogelurile având un diametru egal cu cel al platanelor, iar cu

ajutorul hârtiei abrazive au aderat puternic la peretele platanelor. În cazul cartilajului

articular, măsurarea suprafeţei de contact a fost realizată prin comprimarea suprafeţei

cartilajului cu o lamă de sticlă (care asigură o pre-încărcare de 0,02N), iar cu ajutorul unui

microscop optic s-a putut calcula aria de contact.

PROTOCOLUL DE COMPRESIUNE/RELAXARE: După pre-încărcare, au fost

aplicate deformări într-un singur pas (~20%), sau în 4 paşi, compresiune de 5% fiecare.

Compresiunea a fost urmată de o perioadă de relaxare până la echilibru (600 s). Viteza de

compresiune a fost aleasă constantă de 0,02 mm/s; această viteză este aleasă conform datelor

bibliografice astfel încât sa fie încadrată în intervalul de valori fiziologice ale solicitărilor

cartilajului articular [30]. Acest protocol a fost ales pentru a determina caracteristicile de

elasticitate ale hidrogelurilor sintetizate, în comparaţie cu cel al cartilajului articular.

IV.1.2. Rezultate şi discuţii
Testele reologice au fost realizate pe hidrogelurile sintetizate şi pe cartilajul articular

de pui. Graficul forţei normale în funcţie de timp ne permite să comparăm testele de

comprimare realizate într-un singur pas de 20% sau în 4 paşi de 5% fiecare (Figura 79).
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Figura 79. Curbe de compresiune de 20% faţă de grosimea hidrogelului:

a) compresiune în 5 paşi de 4% fiecare din grosimea hidrogelului;

b) compresiune într-un singur pas de 20% din grosimea hidrogelului.

Din figura 77 se poate observa că avem acelaşi răspuns la comprimare fie că este în 5

paşi sau un singur pas. Acest rezultat confirmă faptul că avem o reproductibilitate a

rezultatelor referitoare la proprietăţile de material, obţinându-se acelaşi răspuns, indiferent de

modul de aplicare a solicitării.

Pentru a cuantifica comportamentul la compresiune a hidrogelurilor în comparaţie cu

cel al cartilajului articular, a fost calculat modulul elastic aparent, E*. Conform legii lui



Hooke, E* este calculat din panta părţii liniare a curbei tensiune (σ este F/S) în funcţie de

deformare (). În cazul compresiunilor în 5 paşi, s-a luat în considerare cele 5 picuri maxime

de compresiune, în timp ce pentru compresiunea într-un singur pas, s-au luat în considerare

toate valorile presiunilor corespunzătoare părţii de compresiune a curbei (Figura 80).
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Figura 80. Curbele de compresiune pentru hidrogelurile sintetizate în comparaţie cu cartilajul articular, cu linia de

regresie corespunzătoare:

a) hidrogeluri pe bază de HEMA şi comonomer AA

b) hidrogeluri pe bază de HEMA şi comonomer AAm

c) hidrogel HEMA, hidrogeluri pe bază de HEMA şi comonomeri AE, AB

Se poate observa că răspunsul fiecărui hidrogel la compresiune este diferit în funcţie

de comonomerul folosit. Amplitudinea picurilor de compresiune, deci răspunsul imediat la

compresiune, al hidrogelurilor cu HEMA, HEMA 5%AA este asemănător cu cel al

cartilajului articular. Odată cu creşterea conţinutului de comonomer, flexibilitatea lanţurilor

polimerice creşte, astfel încât, elasticitatea hidrogelurilor va creşte cu creşterea procentului de

comonomer adăugat. Astfel, modulul de elasticitate va scădea cu adăugarea de comonomer.

Rezultatele obţinute sunt prezentate în tabelul 11.

Tabelul 11. Valorile modulului de elasticitate aparent, E* pentru hidrogelurile sintetizate si cartilajul articular

Proba E* (MPa)

HEMA 0,70,02

HEMA 5%AA 0,70,03

HEMA 15%AA 0,60,01

HEMA 25%AA 0,40,03

HEMA 5%AAm 0,50,02

HEMA 15%AAm 0,30,01

HEMA 25%AAm 0,20,03

HEMA 5%AE 0,10,01

HEMA 5%AB 0,10,04

Cartilaj articular 0,90,05



Se poate observa că hidrogelurile HEMA şi cele cu comonomerul AA au un

comportament asemănător cu cel al cartilajului articular.

IV.2. DETERMINAREA CARACTERISTICILOR DE VÂSCOELASTICITATE

PRINCIPIU: Aparatul folosit în acest caz a fost tot reometrul, folosit în aceeaşi

configuraţie ca în testele de compresiune (Figura 78a). Însă, în cazul testelor de baleiaj de

frecvenţă (FS) se păstrează constantă amplitudinea şi se urmăreşte variaţia modulelor de

forfecare şi a tangentei unghiului de pierderi pe un domeniu larg de frecvenţe. Baleiajul de

frecvenţă oferă informaţii utile legate de structura internă a hidrogelului.

Condiţiile de bază pentru efectuarea corectă a unei astfel de analize sunt:

 Proba aderă la ambele plăci şi nu apar alunecări sau deplasări locale;

 Proba este deformată omogen în întreg spaţiul de forfecare.

V.2. TESTE DE FRECARE LA SCARĂ NANOSCOPICĂ

IV.2.1. Stabilirea parametrilor experimentali
PROTOCOL EXPERIMENTAL

PROBELE: Hidrogeluri cu formă cilindrică, cu diametrul de 50mm, şi o grosime de

~2mm în stare hidratată, în soluţie tampon pH 7. Pentru testarea cartilajului articular de pui

au fost folosite eşantioane cu o grosime de 2mm şi un diametru a părţii bombate de 3 mm.

IV.2.2. Rezultate şi discuţii
Testele reologice au permis analiza în condiţii dinamice şi oscilatorii, determinând

astfel, în acelaşi timp modulul elastic şi vâscos al materialelor polimerice.

Amândouă modulele au crescut odată cu frecvenţa aplicată, G’ fiind mai mare ca G”,

indicând faptul că hidrogelurile testate au un comportament elastic solid la frecvenţele

studiate. Totodată, la ω mici, se pot observa câteva mici modificări ale G”, şi acestea pot fi

atribuite componentei vâscoase ale hidrogelurilor (Figura 82).
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Figura 82. Reprezentarea lui G' şi G" pentru hidrogelurile obţinute

Calcularea modulului de forfecare dinamic, G* (Figura 83) a permis reprezentarea

evoluţiei sale în funcţie de frecvenţa aplicată.
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Figura 83. Modulul de forfecare aparent pentru hidrogelurile sintetizate în comparaţie cu cartilajul articular:

a) hidrogeluri pe bază de HEMA şi comonomer AA;



b) hidrogeluri pe bază de HEMA şi comonomer AAm;

c) hidrogel HEMA, hidrogeluri pe bază de HEMA şi comonomeri AE, AB.

Valorile tan (δ)<1 indică prezenţa unei reţele interne stabile de forţe în probă, măsură

a stabilităţii mecanice a acesteia (Figura 82). Creşterea bruscă a valorii tan (δ) relevă faptul că

hidrogelurile au o structură formată dintr-o reţea permanentă reticulată.
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Figura 84. Valorile tan(δ) obţinute pentru hidrogelurile sintetizate în comparaţie cu cartilajul articular

De asemenea, valorile obţinute pentru hidrogelurile sintetizate cu comonomeri, se

încadrează în plaja de valori normale ale cartilajului articular, în care tan (δ) are valori

cuprinse între 0,15 şi 0,36.

În concluzie, copolimerizarea a dus la îmbunătăţirea proprietăţilor hidrogelului pe

baza de HEMA, cu rezultate comparabile cu cele obţinute pentru cartilajul articular.

IV.3. ANALIZA CRITICĂ A MATERIALELOR ŞI SELECŢIA

SISTEMELOR CU POTENŢIALE APLICAŢII BIOMEDICALE

În tabelul 12 sunt sintetizate principalele valori obţinute pentru hidrogelurile

sintetizate şi cartilajul articular.

Tabelul 12. Sinteza rezultatelor preliminarii obţinute

Proba

Grad de

umflare

(%)

G*

(MPa, la 3Hz )
E* (MPa)

HEMA 26 1 2,30,5 0,70,02

HEMA 5%AA 71 1 0,23 0,1 0,70,03

HEMA 15%AA 761 0,220,4 0,60,01

HEMA 25%AA 85 1 0,24 0.1 0,40,03

HEMA 5%AAm 821 0,760,2 0,50,02

HEMA 15%AAm 1201 7,70,3 0,30,01

HEMA 25%AAm 1601 3,870,1 0,20,03

HEMA 5%AE 521 0,710,4 0,10,01



HEMA 5%AB 551 1,610,5 0,10,04

Cartilaj articular 75 1 0,25 0.2 0,90,05

Valorile care se apropie de cele ale cartilajului articular sunt prezentate îngroşat în

tabelul 12. Se poate astfel observa că prin folosirea comonomerilor pentru hidrogelurile

sintetizate s-au putut controla proprietăţile hidrogelurilor pe bază de HEMA. Însă, adaosul

comonomerului AA determină obţinerea de hidrogeluri care se apropie cel mai mult de

comportarea cartilajului articular. De aceea, în continuare, pentru testele următoare, se va lua

în considerare doar trei formulări: HEMA 5%AA care are un răspuns mecanic la

compresiune asemănător cu al cartilajului articular, HEMA 25%AA care are un răspuns

mecanic la forfecare asemănător cu al cartilajului articular, precum şi hidrogelul HEMA care

este etalonul şi cartilajul articular, pentru a putea compara valorile obţinute. Valoarea

obţinută pentru cartilajul articular corespunde cu datele bibliografice [31].

IV.4. ANALIZA NANOMECANICĂ A HIDROGELURILOR P(HEMA-

co-AA)

IV.4.1. Teste de nanoidentare
PRINCIPIU: pentru măsurarea proprietăţilor nano-mecanice ale cartilajului de pui şi

hidrogelurilor sintetizate s-au utilizat măsurători în AFM. Pentru această aplicaţie, eşantionul

vine în contact cu vârful nanometric al AFM-ului într-o manieră controlată, prin deplasarea

tubului piezoelectric [Z (nm)]. În urma contactului, are loc o deflexiune statică a cantilever-

ului. Această deviaţie este măsurată prin intermediul reflexiei fascicolului laser, care este

proporţională cu forţa [Fn(pN)] suportată de cantilever (Figura 87).

Pentru interpretarea rezultatelor au fost trasate curbe de forţă de apropiere, F în funcţie de

deplasarea pe direcţia z.
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Figura 87. Reprezentarea schemei simplificate a AFM-ului



PARAMETRI:

MODELUL TEORETIC CONTACTUL LUI HERTZ: Contactul lui Hertz se referă la

forţele localizate atunci când două suprafeţe sferice vin în contact, şi se deformează uşor sub

acţiunea forţelor aplicate. În acest caz, cele două suprafeţe sunt vârful nanometric şi

eşantioanele, considerate sferice la scară nanometrică. Teoriei lui Hertz ne permite să punem

în ecuaţie (F=4/3 √R E* (dz)1,5) forţa din zona de contact în funcţie de forţa normală aplicată

[F (pN)], raza vârfului nanometric (R) şi modulul de elasticitate aparent [E*(MPa)].

IV.4.1.1 Stabilirea parametrilor experimentali
PROTOCOL EXPERIMENTAL

PROBELE: Hidrogelurile sintetizate şi cartilajul de pui proaspăt, prelevat în aceeaşi zi

au fost fixate (prin lipire cu ajutorul unei cantităţi mici de cianoacrilat) în suporţi de teflon

(Figura 88).

5mm
2,5mm

32mm

13mm

Mediu de hidratare

Hidrogel
Suport de teflon

Figura 88. Schema suportului de teflon utilizat la testele de nanoidentare

Utilizarea acestor suporţi în teflon a permis formarea unui menisc la adăugarea

mediului de hidratarea, asigurând astfel menţinerea condiţiilor de hidratare pe parcursul

experimentelor.

Pentru analize au fost utilizate două tipuri de nanosenzori (Figura 89):

 cu vârf ascuţit, din nitrură de siliciu (Si3Ni4) cu raza de 10nm şi constanta

elastic de 1N/m (Veeco, DNP-S10) (Figura 89a);

 cu vârf sferic, din borosilicat cu raza de 20µm şi constantă elastică de 2,8

N/m (NanoandMore, CP-FM-BSG) (Figura 89b).

20µm

R=20µm R=10 nm

10 nm

a) b)

Figura 89. Micrografii ale nanosenzorilor folosiţi:

a) vârf sferic

b) vârf ascuţit

Testele au fost făcute la o viteză medie de 500nm/s .

IV.4.1.2. Rezultate şi discuţii
Pentru măsurarea deflexiunii cantilever-ului care susţine vârful nanometric, la

apropierea eşantionului, avem următoarele situaţii (Figura 90):



 când vârful nu este în contact cu suprafaţa nivelul deflexiunii cantilever-ului

este zero, deci forţa exercitată asupra sondei este zero;

 când vârful este în contact cu o suprafaţă rigidă (în cazul nostru este referinţa),

cum aria de contact rămâne constantă pentru că suprafaţa nu se deformează,

deflexiunea măsurată va fi comportarea elastică a cantilever-ului, deci, vom

obţine o dreaptă cu panta proporţională cu constanta elastică a cantilever-ului:

kc;

 când vârful este în contact cu o suprafaţa elastică (cazul hidrogelurilor şi a

cartilajului articular) deflexiunea cantilever-ului va fi reprezentă de

deformarea cantilever-ului+deformarea probei: kc+ks. Cum contactul este

considerat la

scară nano sferă-plan, aria de contact variază cu forţa normală, şi vom obţine o

curbă parabolică.

Fără contact

Forţa normală(Fn)
(nN)

Deplasare pe Z
(nm)

kc

kc ks

Referinţa
Suprafaţa rigidă

Cartilaj/Hidrogel
Suprafaţă elastică

Figura 90. Interpretarea curbelor obţinute prin nanoidentare

Pentru a interpreta aceste măsuri vom fita curba parabolică printr-o regresie de tip

putere (Figura 91).
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Figura 91. Reprezentarea curbelor Fn/R în funcţie de identare şi curbele de fitare tip putere

În figura 90 se poate observa curbele de identare pentru hidrogelurile sintetizate şi

cartilajul articular obţinute în cazul testelor cu vârful sferic. Rezultatele (statistică pe ~1000



puncte de măsura) ne arată că, în cazul hidrogelurilor testate cu vârf sferic şi cartilajului

articular testat cu vârf ascuţit, analiza regresiei cu ajutorul unei curbe tip putere ne dă un

coeficient α de 1,5 (Figura 92a). Însă, în cazul cartilajului articular, pentru testele în care este

folosit nanosenzorul cu vârf sferic obţinem coeficient 1 (Figura 92b).
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Figura 92. Histogramele obţinute pentru:

a) hidrogelurile sintetizate testate cu vârf sferic şi cartilajul articular

testat cu vârf ascuţit

b) cartilajul articular testat cu vârf sferic

Explicaţia acestui comportament se poate pune pe baza rugozităţii cartilajului

articular. Cartilajul articular are o rugozitate de ~1000nm. Având acelaşi ordin de mărime cu

cel al vârfului de nanoidentare, este posibil să avem contacte multiple (Figura 93), ceea ce va

duce la obţinerea unui coeficient cu valoarea 1.

a) b)

Figura 93. Schema simplificată a cartilajului articular testat cu:

a) vârf sferic

b) vârf ascuţit

În consecinţă, pentru a avea rezultate verosimile la scară nanometrică, trebuie

controlaţi parametrii de testare, pentru a putea minimiza interpretările greşite. De exemplu,

curbele AFM arată că pentru testele în care s-a folosit vârful sferic, cu raza de 20µm, se

obţine o curbă de regresie cu coeficientul de 1,5, în cazul în care rugozitatea este mică (cazul

hidrogelurilor), însă, când rugozitatea este de acelaşi ordin de mărime cu raza vârfului (cazul

cartilajului articular), rezultatele nu urmează aceeaşi lege, având mai degrabă o lege liniară,

aceasta putând fi datorată punctelor multiple de arii de contact. Pentru a soluţiona această

problemă, s-a ales folosirea unui vârf cu o rază mai mică decât rugozitatea cartilajului

articular [32].

Deci, pentru a putea avea date interpretate de teoria lui Hertz, trebuie să alegem vârful

nanosenzorului în funcţie de rugozitatea probelor.



O altă condiţie pentru a putea aplica teoria lui Hertz, este să nu existe forţe de

adeziune. Se poate observa din histograma din figura 94 că doar 40% din curbele obţinute au

avut o adeziune de 0,7nN, în timp ce mai mult de jumătate din ele nu prezintă adeziune.

0

50

100

150

0 0.2 0.4 0.6 0.8 1 1.2 1.4

Adhesion force (nN)

60% No adhesion
40% Adhesion force 0.7nN

Fara adeziune60%
Cu adeziune40% cu o valoare
de0,7nN

F
re
cv
en
ta

Forţa de adeziune (nN)

F
re
cv
en
ţa

Figura 94. Histograma pentru forţele de adeziune

Toate aceste rezultate, ne permite aplicarea modelului teoretic al contactului lui Hertz,

cu ajutorul căruia va fi posibilă calcularea modulului elastic aparent la scară nano (Figura

95).
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Figura 95. Histograme obţinute pentru valorile modului elastic aparent:

a) cartilajul articular

b) hidrogelul HEMA 5%AA

Valorile obţinute pentru modulul elastic aparent sunt prezentate în tabelul 14.
Tabelul 14. Valorile modulului de elasticitate aparent obţinute la scară nano

Proba E* (MPa)

HEMA 0,9±0,08

HEMA 5%AA 0,5±0,1

HEMA 25%AA 0,2±0,07

Cartilaj articular 0,9±0,1

Valorile modulului de elasticitate aparent obţinut la scară nano sunt comparabile cu

cele obţinute la scară macro, însă cu mici diferenţe. Aceste diferenţe cresc cu adăugarea

comonomerului de AA şi se datorează neomogenităţii hidrogelurilor, aşa cum au arătat şi

testele de determinare a unghiului de contact dinamic.



CAPITOLUL V

ANALIZA TRIBOLOGICĂ A HIDROGELURILOR

V.1. STUDII DE FRECARE LA SCARĂ MACROSCOPICĂ

PRINCIPIUL METODEI constă în frecarea suprafeţei eşantioanelor pe o suprafaţă de

sticlă. Avantajul folosirii platanului din sticlă constă în faptul că se poate vizualiza contactul

dintre cele două suprafeţe, şi degradarea probelor, acolo unde este cazul.

PARAMETRI folosiţi pentru testele tribologice au fost stabiliţi pe acelaşi reometru

ARES folosit la testele de comprimare şi forfecare. De obicei, testele tribologice se realizau

cu un tribometru, însă folosirea reometrului ne permite controlarea unor parametri, ca viteza

de deformare şi frecvenţa de oscilare. De asemenea, geometria hidrogelurilor nu are

importanţă, iar sensibilitatea în măsurarea de coeficienţi de frecare mici este mai mare decât

în cazul unui tribometru [33]. A fost impusă o deformare normală constantă (15% din

grosimea hidrogelurilor) şi s-a măsurat cuplul de frecare alcătuit din forţa normală şi

tangenţială, ceea ce ne-a permis să reprezentăm coeficientul de frecare în funcţie de timp.

Pentru a evita suprapunerea liniilor de frecare ale celor trei hidrogeluri am realizat deplasări

alternative corespunzătoare unei treimi din circumferinţa platanului reometrului (Figura 97).

Testele au fost realizate în mediu hidratat, soluţie pH 7, pentru a imita mediul fiziologic in

vivo.
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Figura 97. Reprezentarea schematică a dispozitivului de frecare la scară macro

COEFICIENTUL DE FRECARE (COF), permite caracterizarea contracţiei

perpendiculară la direcţia efortului aplicat. La o întindere, este raportul dintre contracţia

transversală şi alungire axială. Este întotdeauna mai mică sau egală cu 0,5, o valoare limită

care corespunde unei material incompresibil, cum ar fi de exemplu un lichid sau cauciuc

(material solid).



V.1.1. Stabilirea parametrilor experimentali
PROTOCOL EXPERIMENTAL pentru testele realizate a fost folosită o viteză de

0,5mm/s, valoare ce reprezintă media intervalului fiziologic [34]. Forţa tangenţială

înregistrată în timpul testelor a fost divizată la forţa normală, obţinându-se astfel coeficientul

de frecare (COF).

PROBELE folosite au fost trei hidrogeluri plan convexe care au fost simetric lipite pe

platanul superior din metal iar cel pe care au fost frecate hidrogelurile din sticlă.

Hidrogelurile au fost în stare hidratată în soluţie tampon pH 7.

V.1.2. Rezultate şi discuţii
Pentru a calcula coeficientul de frecare s-a determinat valoarea acestuia la dus şi

întors în funcţie de timp (Figura 98). Valoarea COF este media valorilor obţinute care are

semnul plus la dus si semnul minus atunci când a fost schimbat sensul de frecare.
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Figura 98. Graficul COF la scară macro în funcţie de timp

Valorile obţinute şi cu deviaţia standard respectivă sunt prezentate în tabelul 15.
Tabelul 15. Valorile coeficienţilor de frecare pentru hidrogelurile sintetizate

Proba COF

HEMA 0,020,002

HEMA 5%AA 0,050,004

HEMA 25%AA 0,030,003

Cartilaj articular 0,010,005

Rezultatele au arătat un coeficient de frecare mic, de ordinul 10-2, şi constant pentru

o perioada de 30 minute fără degradarea mecanică a probelor.

V.2. TESTE DE FREACRE LA SCARĂ NANOSCOPICĂ

PRINCIPIUL METODEI constă în faptul că, în afara forţelor normale, cantilever-ul

este sensibil şi la forţele de frecare (Ff) care creează un cuplu de torsiune, şi deci o variaţie pe

orizontală a semnalului fotodiodei. Experimentele de frecare au fost realizate în modul de

modulare lateral. Această tehnică constă în aplicarea unei deplasări laterale contactului dintre



vârf şi suprafaţă şi măsurarea răspunsului de torsiune, adică a forţei laterale create, în

condiţiile în care forţa normală este constantă (Figura 102).
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Figura 102. Reprezentarea schematică a dispozitivului de frecare la scară nano

V.2.1. Stabilirea parametrilor experimentali
Pentru PROTOCOLUL EXPERIMENTAL în cazul măsurătorile tribologice la scară

nano s-a folosit tot microscopul de forţe atomice. Eşantionul este în contact cu sondă, şi se

impune o deplasare a eşantionului menţinând forţa normală constantă. Măsurând torsiunea

cantilever-ului putem determina forţa laterală cunoscând constanta elastică de torsiune a

levierului. Testele au fost realizate în mediu hidratat, iar pentru a avea aceleaşi condiţii

experimentale ca cele de la scară macro, s-a folosit un senzor nanometric sferic din

borosilicat, cu o constantă de torsiune de 150N/m şi o rază de 20μm. Distanţa de frecare a

fost de ~ 20 μm, iar viteza de 0,5 μm/s ceea ce corespunde la 3Hz, valoare corespunzătoare

condiţiilor fiziologice [35]. Forţa normală a fost de 500 nN.

PROBELE folosite au constat în hidrogeluri hidratate în soluţie tampon pH 7 şi cartilaj

articular de pui.

V.2.2. Rezultate şi discuţii
Valorile COF la scară nano în funcţie de timp sunt reprezentate în figura 103. În cazul

cartilajului articular, datorită rugozităţilor sale de acelaşi ordin cu cel al senzorului AFM, nu

s-a putu interpreta valorile obţinute.
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Figura 103. Graficul COF la scară nano în funcţie de timp

Valorile obţinute şi cu deviaţia standard respectivă sunt trecute în tabelul 16.

Tabelul 16. Valorile coeficienţilor de frecare obţinuţi

Proba COF

HEMA 0.030.005

HEMA 5%AA 0.050.007

HEMA 25%AA 0.020.003

Cartilaj articular -

Valorile obţinute sunt mici, de ordinul 10-2, cu mici diferenţe faţă de valorile obţinute

la scară macro.

V.3. STUDII DE TOPOGRAFIE

PRINCIPIUL METODEI AFM constă în măsurarea topografiei probelor prin scanarea

unui vârf pe o suprafaţă atât în aer cât şi în lichid. Imaginile sunt generate cu ajutorul unui

semnal ce vine de la fotodetector, acesta fiind asociat cu deflecţiile cantilever-ului în urma

interacţiunii acestuia cu suprafaţa. Forţa dintre vârf şi suprafaţă, este valoarea de referinţă

pentru deflexia cantilever-ului.

V.3.1. Stabilirea parametrilor experimentali
Pentru PROTOCOLUL EXPERIMENTAL s-a ales un senzor AFM cu o constantă

elastică mică de 0,2 N/m (VEECO, DNP-S-10), în modul contact. A fost măsurată

rugozitatea pic-la-pic, care reprezintă valoarea medie dintre picul maxim şi minim de

rugozitate.

PROBELE folosite au constat în hidrogeluri hidratate în soluţie tampon pH 7.

V.3.2. Rezultate şi discuţii
Imaginile topografice sunt prezentate în figura 106.
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Figura 106. Topografia AFM pentru hidrogelurile:

a) HEMA

b) HEMA 5%AA

c) HEMA 25%AA

Valorile rugozităţilor pic-la pic sunt prezentate în tabelul 17. Se poate observa că valorile

rugozităţilor pic-la-pic sunt mici, ca şi consecinţă a folosirii matriţei din ceramică.

Tabelul 17. Valorile rugozităţii pic-la-pic

Proba
Rugozitate pic-la-pic

(nm)

HEMA ~15 2

HEMA 5%AA ~50 5

HEMA 25%AA ~25 2

Valoarea rugozităţii a variat la adăugarea comonomerului de AA, nesemnalându-se o

dependenţă liniară a caracteristicii odată cu creşterea concentraţiei de AA în hidrogel; adaosul

de AA în hidrogel a determinat, totuşi, o creştere a rugozităţii materialului.

CAPITOLUL VI

STUDII CINETICE DE ÎNCĂRCARE ŞI ELIBERARE DE

PRINCIPII ACTIVE ÎN/DIN HIDROGELURI P(HEMA-CO-

AA)

VI.2.1.1. Încărcarea medicamentului în hidrogelurile pe baza de p(HEMA)

Hidrogelurile pe baza de HEMA şi comonomer AA în stare uscată cu o masă între

0,5-1 g au fost imersate într-o soluţie de medicament ketoprofen sau ibuprofen unde au fost

menţinute 48h. După acest interval de timp, hidrogelurile încărcate cu medicament au fost

uscate, la etuvă, la 37C, timp de 72 h. În figura 112 este prezentat schematizat procesul de

încorporare a medicamentului în hidrogeluri.
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Figura 112. Schema simplificată de încorporare a medicamentului în hidrogeluri

Mecanismul de încorporare a fost unul fizic, pentru a nu schimba proprietăţile

mecanice ale hidrogelurilor prin modificarea gradului de reticulare sau schimbări esenţiale

ale proprietăţilor de umflare. Astfel, hidrogelurile pot fi încărcate cu medicamentele

considerate, gradul de încărcare fiind dependent de solubilitatea medicamentului în mediu

respectiv. Gradul de umflare în soluţia de medicament a fost dependent de concentraţia

de acid acrilic din hidrogeluri, crescând odată cu creşterea concentraţiei de acid acrilic iar

cantitatea maximă de ibuprofen sau ketoprofen încorporată a fost determinată pe baza curbei

de etalonare (Figurile 113 şi 114).
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Figura 113. Gradul de încărcare maxim cu ketoprofen
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Figura 114. Gradul de încărcare maxim cu ibuprofen



VI.3. Studii cinetice privind difuzia unor substanţe biologic

active din hidrogelurile sintetizate. Model teoretic de difuzie

Schema generală de eliberare a medicamentelor încorporate în hidrogeluri este

prezentată în figura 115.

Medicament încorporat
în hidrogel uscat

Absorbţia solventului
Umflarea hidrogelului duce la

mărirea reţelei poroase
cu eliberarea medicamentului

încorporat

37 C,
80rot/min

Figura 115. Schema de eliberare a medicamentului din hidrogeluri

Cinetica de eliberare a principiilor active depinde de procentul de comonomer AA din

hidrogeluri, volumul molecular al medicamentului şi caracteristicile de solubilitate a

medicamentului în mediul de difuzie. Astfel, hidrogeluri cu o cantitate mare de AA au eliberat o

cantitate mai mare de medicament. Cantitatea de medicament eliberată a fost în concordanţă cu

cea înglobată. Curbele cinetice de eliberare a medicamentului sunt prezentate în figurile 116 şi

117.
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Figura 116. Curbele cinetice de eliberare a medicamentului eliberat în cazul ketoprofenului
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Figura 117. Curbele cinetice de eliberare a medicamentului eliberat în cazul ibuprofenului

În cazul ketoprofenului eliberarea s-a realizat în aproximativ 15 ore pentru HEMA

25%AA şi 25 de ore pentru HEMA 5%AA. În cazul ibuprofenului, eliberarea s-a realizat în

aproximativ 45 de ore, pentru toate hidrogelurile testate (tabelul 20).

Tabelul 20. Cantitatea de ibuprofen sau ketoprofen eliberată

Eşantion Cantitatea de

ibuprofen

eliberată

(mg)

Timpul (h) Cantitatea de

ketoprofen

eliberată

(mg)

Timpul (h)

HEMA 2,5 ~45 26 ~25

HEMA 5%AA 7,6 ~45 118 ~25

HEMA 25%AA 22,6 ~45 141 ~15

Hidrogelurile care conţin o cantitate mai mare de AA eliberează o cantitate mai mare de

medicament. Eliberarea este corelată cu gradul de umflare la echilibru.

VI.3.1. Modelul teoretic de difuzie
Pentru analiza eliberării in vitro de principii active (medicamente), se folosesc

anumite modele matematice utilizate la descrierea cineticii de eliberare. Pentru acest studiu s-

a ales aplicarea modelului Korsmeyer-Peppas, care, descrie eliberarea de medicamente din

sistemele polimerice. Alte modele matematice ca, cinetica de ordin zero, cinetica de ordin

unu, modelul Higuchi şi Hixon Crowell, descriu de obicei sistemele de eliberare în care

viteza de eliberare depinde de concentraţia medicamentului, descrierea eliberării din matrici

insolubile bazate pe un transport tip Fikian, sau, eliberarea ca rezultat al unei modificări de

suprafaţă şi a diametrului tabletelor sau particulelor [36, 37, 38, 39].

Pentru a putea afla mecanismul de eliberare, curbelor de eliberare li s-a aplicat acest

model (conform ecuaţiei descrise în capitolul II)(Figurile 116 şi 117).
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Figura 117. Modelul matematic Korsmeyer-Peppas pentru eliberarea de ibuprofen

Au fost obţinuţi indici în intervalul 0,39 <n <0,89, ceea ce indică o difuzie de tip non-Fikian.

Difuzia medicamentului din matricea hidrogelurilor a fost în strânsă relaţie cu umflarea

hidrogelurilor în mediul de eliberare (Tabelul 22).

Tabelul 22. Coeficienţii obţinuţi în urma aplicării modelului matematic Korsmeyer-Peppas

Proba Ibuprofen Ketoprofen

HEMA 0,43; r2~0,99 0,39; r2~0,99

HEMA 5%AA 0,54; r2~0,99 0,75; r2~0,99

HEMA 25%AA 0,82; r2~0,98 0,84; r2~0,98



CONCLUZII GENERALE
Proprietăţile mecanice unice ale cartilajului ca suprafaţă portantă rezultă atât din

proprietăţile sale structurale cât şi compoziţia chimică a matricei extracelulare. Însă,

numeroase patologii osteoarticulare afectează cartilajul articular, ducând la uzura acestuia.

Metodele de tratament actuale (medicamente, implanturi) nu pot asigura repararea cartilajului

articular pe termen lung. Astfel, cercetătorii au găsit ca soluţie ingineria tisulară. Scopul

ingineriei tisulare a cartilajului articular este să se folosească celule, matrici, principii

biologic active, singure sau în combinaţie unele cu altele, pentru a sintetiza in vitro un

material care sa fie este echivalent cu cartilajul articular sănătos, atât din punct de vedere

structural cât şi funcţional.

Încadrându-se în contextul prezentat, lucrarea şi-a propus să aducă contribuţii în

domeniul realizării de noi materiale polimerice pe bază de p(HEMA) cu aplicaţii în ingineria

tisulară a cartilajului articular, cercetările efectuate permiţând sistematizarea următoarelor

concluzii generale:

1. Sinteza de noi hidrogelurile pe bază de p(HEMA) s-a realizat într-o singură etapă

de polimerizare radicalică, într-un timp scurt, fără a necesita o aparatură complicată, precum

şi un cost redus. Hidrofilia a fost modificată utilizând diferiţi co-monomeri cu caracter

puternic hidrofil (acid acrilic-AA, acrilamidă-AAm) sau hidrofob (acrilat de etil - AE, acrilat

de butil - AB), în prezenţa unui monomer bifuncţional cu rol de reticulant, tetraetilenglicol

diacrilat (TEGDA).

2. Din analiza datelor de spectroscopie în infraroşu (spectrele FTIR) rezultă faptul că

reacţia de polimerizare s-a produs între componentele considerate pentru sinteză. Odată cu

creşterea procentului de comonomer, se poate observa o creştere a intensităţii benzii –OH

(~3440 cm-1), benzii corespunzătoare legăturii C este O (~1640) şi a benzii caracteristice

grupării metil, ceea ce confirmă faptul că copolimerul este bine prezent în structura

hidrogelurile sintetizate.

3. Din rezultatele TG obţinute se poate observa că hidrogelurile sintetizate au o

stabilitate termică mai mare decât pentru hidrogelului p(HEMA), iar această stabilitate în

general creşte odată cu creşterea procentului de comonomer folosit la sinteză. Aceste rezultate

sunt în concordanţă cu spectrele FTIR, în care intensitatea domeniului grupelor -OH creşte

odată cu creşterea procentului de comonomer. Energia de activare în general creşte odată cu

creşterea procentului de copolimer adăugat, sugerând o îmbunătăţire a stabilităţii termice a

hidrogelurilor. Valoarea mică a ordinului de reacţie sugerează faptul că la descompunerea

termică este un proces dominant fizic. Din datele de DSC s-a putut calcula valoarea Tg a

hidrogelurilor. Aceasta a crescut cu adăugarea de comonomer, ceea ce ne confirmă

îmbunătăţirea proprietăţilor termice odată cu creşterea cantităţii de comonomer.

4. Din micrografiile ESEM se poate observa că prin copolimerizare se obţine o

structură poroasă bine definită faţă de hidrogelul HEMA. Din micrografiile SEM se poate



observa o structură mai netedă odată cu adăugarea de comonomer, însă, hidrogelurile sunt

sensibile la fascicolul de electroni.

5. În toate cazurile, gradul de umflare al hidrogelurilor creşte cu creşterea pH-ului

mediului, datorită repulsiilor electrostatice dintre formele ionizate ale grupelor carboxilice. În

cazul aplicaţiilor lor ca substitut de cartilaj articular, pH-ul este 7. Se observă o creştere a

gradului de umflare odată cu creşterea procentului de comonomer. În cazul monomerilor

hidrofobi AE şi AB, datorită hidrofobicităţii lor, se poate observa o scădere a gradului de

umflare. Se observă de asemenea că hidrogelurile HEMA 5AA, HEMA 15AA şi HEMA

5AAm au un comportament asemănător cu cel al cartilajului articular, în ceea ce priveşte

această proprietate.

6. Adăugarea de comonomer a dus la creşterea valorii tensiunii superficiale, deci a

fost necesară o energie din ce în ce mai mare pentru a rupe legăturile din hidrogel. Acest lucru

confirmă faptul că, cu adăugarea de comonomer, legăturile de hidrogen cresc în intensitate.

Valorile unghiului dinamic, dau informaţii cu privire la textura suprafeţei testate, dacă

este omogenă sau neomogenă. O suprafaţă omogenă este atunci când lichidul va umple toate

rugozităţile de suprafaţă, deci va avea un histerezis mare. Valorile histerezisulului au scăzut cu

adăugarea de comonomer, deci, omogenitatea de suprafaţă a hidrogelurilor sintetizate

descreşte în acest sens.

7. Testele de compresiune au fost realizate pentru a evalua proprietăţile hidrogelurilor

sintetizate comparativ cu cele ale cartilajului articular. Hidrogelurile HEMA şi HEMA cu

comonomerul AA au avut un comportament asemănător cu cel al cartilajului articular, în ceea

ce priveşte modulul elastic aparent(E*).

O altă caracteristică importantă a cartilajului articular o constituie proprietăţile de

vâscoelasticitate. Hidrogelurile sintetizate şi cartilajul articular au fost testate la forfecare,

determinându-se astfel modulul de forfecare (G*).

8. Hidrogelurile sintetizate cu comonomerul AA au avut un comportament asemănător

cu cel al cartilajului articular. De aceea, în continuare, au fost selectate pentru testele

următoare, pentru trei formulări:

 hidrogelul HEMA, etalonul, pentru a vedea comparativ comportamentul

hidrogelurilor obţinute prin modificarea acestui hidrogel;

 hidrogelul HEMA 5%AA care are un răspuns mecanic la compresiune

asemănător cu al cartilajului articular;

 Hidrogelul HEMA 25%AA care are un răspuns mecanic la forfecare

asemănător cu al cartilajului articular.

9. Pentru hidrogelurile selectate, datorită faptului că sinteza a fost realizată prin

polimerizare radicalică, s-a pus problema omogenităţii de suprafaţă. Pentru aceasta, au fost

realizate teste la scară nano, folosind microscopia de forţă atomică, în aceleaşi condiţii ca cele

realizate la sacră macro. Din rezultatele obţinute se poate sublinia faptul că valorile



modulului de elasticitate aparent obţinut la scară nano sunt comparabile cu cele obţinute la

scară macro, cu mici diferenţe datorate neomogenităţilor care cresc odată cu adăugarea de

comonomer AA.

10. Una din cele mai importante caracteristici mecanice ale cartilajului articular o

reprezintă coeficientul de frecare foarte mic dar şi uzura mică, ceea ce îl face un material

performant din punct de vedere tribologic. Aceasta a făcut necesară analiza hidrogelurile

sintetizate şi din punct de vedere al proprietăţilor tribologice, optându-se pentru o evaluare

atât la scară macro cât şi la scară nanometrică.

Coeficienţii de frecare obţinuţi au avut valori mici de ordinul 10-2, comparabili cu

valoarea coeficientului de frecare al cartilajului articular. Valorile obţinute au fost

comparabile la cele două nivele testate, macro şi nano. Coeficientului de frecare a variat în

funcţie de structura hidrogelurilor, astfel, valoarea sa a scăzut cu creşterea gradului de

umflare, deci cu adăugarea de comonomer AA. De asemenea, aşa cum era de aşteptat,

coeficientul de frecare a fost mai mic în cazul hidrogelurilor cu rugozitate mai mare.

11. Pentru a analiza caracteristicile de suport pentru eliberare controlată de

medicamente, hidrogelurile pe bază de HEMA şi AA au fost încărcate şi eliberare de principii

biologic active utilizate în tratamentul afecţiunilor cartilajului. Au fost realizate sisteme de

eliberare controlată cu ketoprofen şi ibuprofen din hidrogeluri pe bază de HEMA şi

comonomer AA.

Caracteristicile de solubilitate a ketoprofenului şi ibuprofenului a determinat

adoptarea unei strategii pentru încărcarea cu medicament din amestec apă-etanol, gradul de

încărcare obţinut fiind în concordanţă cu recomandările de concentraţii descrise în

specificaţiile de tratament al afecţiunilor cartilajului.

Difuzia medicamentului din hidrogeluri a fost datorată umflării acestora în mediul de

eliberare, soluţie tampon, pH 7. Eliberarea a fost dependentă de procentul de acid acrilic din

hidrogeluri, iar modelul propus pentru cinetica de eliberare a fost cel descris de Korsmeyer-

Peppas. Indicii obţinuţi, 0,39 <n <0,89, descriu o difuzie de tip non-Fikian.
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