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DESCRIPCION
Soporte colageno modificado mediante injertado covalente de moléculas de adhesién

La presente invencién se refiere a soportes colagenos caracterizados porque estan modificados quimicamente
mediante injertado covalente de moléculas de adhesidon que facilitan la implantacién de células, su supervivencia y
su diferenciacion. El soporte colageno (denominado en lo sucesivo soporte o estructura principal; “scaffold” en
inglés) se utiliza con células con capacidad potencial contractil, pero pueden estar asociados también otros tipos de
células como células con capacidad potencial angiogénica.

La invencion trata igualmente del procedimiento de fabricacién en el campo de la medicina/cirugia de un soporte
colageno tridimensional destinado a la terapia celular y/o la ingenieria de tejidos contractiles y la utilizacion del
soporte colageno tridimensional en la realizacién de diferentes dispositivos del campo de la medicina/cirugia
cardiotoracica y vascular.

La presente invencioén se refiere a sustratos colagenos revestidos, en particular de uso médico, para la reparacion y
la regeneracion de tejidos.

El colageno es un constituyente de numerosos dispositivos utilizados en terapia celular, para la ingenieria de tejidos
y en el campo de la medicina/cirugia cardiotoracica y vascular. Estos dispositivos estan destinados a ser
implantados y celularizados y su funcionalidad es optimizada mediante una mejor interaccién entre las células y los
soportes.

El colageno es mejorado mediante injertado covalente de moléculas de adhesion que pueden interaccionar asi de
forma Optica con los receptores de membranas de las células de interés (células asociadas o que van a colonizar el
soporte). La activacion de los receptores supone una cascada de acontecimientos que favorecen la adhesion, el
crecimiento, la supervivencia, que controlan la apoptosis y la diferenciacion celular.

La invencién propone igualmente métodos mas generales: 1) para mejorar la fijacién de moléculas como moléculas
de adhesion o agentes de grupos carboxilos, como es el caso para el colageno, 2) para mejorar la biocompatibilidad
de la estructura principal del colageno mediante una reticulacién llevando a cabo reacciones quimicas que no
conducen a productos téxicos susceptibles de obstaculizar el crecimiento in situ de las células.

Actualmente las técnicas de regeneracién de tejidos recurren a diferentes técnicas: a) el trasplante directo de células
libres en los entornos deteriorados, b) técnicas de ingenieria de tejidos con desarrollo de tejido de sustitucion a partir
de células utilizadas en estructuras principales tridimensionales. La realizacién de estructuras principales para la
terapia celular es dificil ya que es necesario que el soporte permita la libre difusion de los nutrientes y oxigeno, que
posea propiedades mecanicas, pero también ligandos biolégicos especificos le permitan interaccionar con las
células de interés asociadas con el fin de favorecer ademas su supervivencia y su diferenciacion. Ademas, este
soporte debe favorecer la angiogénesis ya que no esta vascularizado, contrariamente a los tejidos naturales. Este
soporte debe ser biocompatible y provocar poca reaccién inflamatoria después de la implantacién in vivo.
Finalmente, es necesario que este soporte pueda ser utilizado clinicamente, que sea compatible con la seguridad
sanitaria y que excluya el empleo de un extracto tumoral. Hasta ahora estos soportes no existen para la ingenieria
de un tejido cardiovascular y toracico.

Hasta hoy dia, las técnicas de trasplante de células aisladas han mostrado limitaciones con una mortalidad celular
muy considerable y a menudo con la ausencia de diferenciacion de las células trasplantadas. Asi se conoce por T.
Yasuada et al." que el empleo de cardiomiocitos fetales, de mioblastos esqueléticos y células madre de médula dsea
han tenido siempre un éxito limitado en su capacidad de reconstituir tejidos deteriorados y en la mejora de la funcion
cardiaca. La falta de produccion de nuevas fibras de miocardio en un ndmero suficiente para que haya un efecto
positivo en una aplicacion clinica ha sido atribuida a la muerte muy considerable de células que se producen
después del injerto (aproximadamente 90%) y a la incapacidad de la célula injertada para diferenciarse e integrarse
en el miocardio” %. La baja tasa de supervivencia de las células trasplantadas se ha indicado en varios trabajos que
puede explicar la falta de éxito de las terapias celulares en las que las células son inyectadas aisladamente. Este
problema de supervivencia es ilustrado por varios grupos que han mostrado que la modificacion de células con
genes de supervivencia podria mejorar considerablemente su supervivencia y su funcionalidad después del
trasplante®.

Aun mas precisamente, diferentes grupos han mostrado interés en asociar células a un soporte tridimensional que
permitiria recrear eI entorno del tejido nativo con trasplante de células en soportes sintéticos o biolégicos como, por
ejemplo, colageno . La destruccion de la matriz extracelular (ECM) nativa compuesta principalmente por colageno
de tipo | y Il en el mlocardlo y su sustitucion con un tejido de propiedades mecanicas alteradas (menos fiable),
menos vascularizado y que, sobre todo, debido a una modificacion de su composicién no permite una interaccion
optima, podria explicar los resultados bastante mediocres del trasplante de células Ilbres La presencia de una matriz
colagena mejora por tanto significativamente la regeneracion del tejido muscular®. La inyeccion de células por via
endovascular esta en vias de evaluacion para la regeneracion del miocardio y podria tener un cierto interés'®. Se
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han realizado igualmente inyecciones de microesferas de colageno por via endovascular antes de inyectar células
de tipo hepatocito en los mlsmos vasos 0 en zonas vascularizadas o de drenaje de estos vasos con el fin de
favorecer la supervwencna Pueden ser igualmente obtenidos geles o hidrogeles myectables de colageno
asociando microparticulas de colageno con particulas sintéticas como nanotubos de carbono'? o polimeros naturales
como quitosano.

La identificacién de las caracteristicas del microentorno que afecta al fenotipo celular y su funcién en una matriz de
colageno suministran las condiciones para la ingenieria de tejido de miocardio artificial dirigido a aplicaciones
médicas'> '*. En estos tejidos, este entorno 3D esta constituido por la matriz extracelular que esta constituida por
proteinas. Una de las principales proteinas estructurales de este entorno es el colageno'”. Las células interaccionan
con este entorno por medio de receptores de superficie denominados “integrinas” que reconocen las secuencias
elementales lo mas frecuentemente de péptidos y que estan presentes en las proteinas de la ECM' 6. Se trata de
receptores heterodimeros de transmembrana formados mediante asociacion de una cadena alfa y una cadena beta.
La activacion de estos receptores dependera de la presencia del ligando sobre la ECM pero también de la
presentacién de este ligando de las posibilidades de reagrupar los diferentes receptores. La activacion del receptor
de la molécula o de la secuencia péptida de adhesién, el receptor integrinico, es responsable de una cascada de
acontecimientos intracelulares con reagrupamones del cntoesqueleto de la célula, activacion de diferentes vias de
senahzacnon que controlan la supervivencia'” '8, la forma'®, la proliferacion, la apoptosis'’ o la diferenciacion
celular®® #'. Para que esta activacion se produzca de forma optlma es necesario no solamente que el ligando esté
presente en la ECM, sino que este ligando esté presente correctamente para interaccionar con el receptor
|ntegr|n|co22 2 Por otra parte, en el momento de la activacién del receptor, existe un acoplamlento fisico que se
establece entre el citoesqueleto de la célula y la parte citoplasmica del receptor |ntegr|n|co Se forma asi un
verdadero puente entre la ECM, el ligando, el receptor integrinico y el citoesqueleto. Por medio de estas conexiones,
se ejercen fuerzas mediante la celula sobre la ECM y el desarrollo de estas fuerzas es indispensable para la
activacion 6ptima de estos receptores’* % #’. Por tanto, es necesario que el ligando esté bien fijado para que estas
fuerzas se puedan desarrollar pero también que la ECM presente una cierta resistencia manteniendo siempre una
cierta plasticidad para que estas fuerzas se puedan desarrollar'®. En el caso de células contractlles como los
cardiomiocitos, la diferenciacion se obtiene Unicamente con sustratos de rigidez intermedia®®. Las células
endoteliales se diferencian formando capilares o estructuras de tipo tubular sobre sustratos erX|bIes mientras que,
sobre sustratos mas rigidos, tienen una tendencia a extenderse y a proliferar®.

Con el fin de realizar estos tejidos contractiles, se han desarrollado dn‘erentes tlpos de tejidos asociando células
contractiles a soportes sintéticos o bioldgicos (alginato, colageno |, fibrina)*® Hasta ahora, no se ha descrito
ninguna contractilidad in vitro en matrices smtetlcas 0 matriz procedente de nanotecnologias utilizando la
polimerizaciéon de oligopéptidos (véase Purametrix®)®" %. Se obtuvieron los mejores resultados en términos de
contractilidad in vitro con matrices de colageno. Se trata Io mas frecuentemente de matrices de colageno obtenldas
mediante reticulacién fisica de fibras de colageno mediante el procedimiento DHT (“dehydrothermal treatment’ ) 834
No obstante, se trata de una técnica de reticulacion del colégeno que sigue siendo considerada como moderada en
comparacién con otras técnicas de reticulaciéon por via quimica. La ventaja de Ias matrices de colageno es su
porosidad que facilita la insercién de células y la difusion de nutrientes y de oxigeno®. No obstante, la supervivencia
de las células en este tipo de soporte continta siendo bajag la diferenciacion continta S|endo parcial con ausencia
apreciable de diferenciacion terminal de cardiomiocitos 2/ de células endoteliales®®. Las contracciones
espontaneas en este tipo de matriz contintan siendo escasas .Y cuando estan presentes, son anarquicas*® *®
Las arritmias son frecuentes. Con el fin de mejorar estos parametros, ciertos autores han propuesto utilizar un
extracto proteico de membrana basal tipo Matrigel® asociado a un estimulo fisico como una tensiéon mecanica o una
electroestimulacion cronica®® ' y una concentracién muy considerable de suero xendgeno en el medio de cultivo. El
Matrigel® es un extracto de proteinas extracelulares de membrana basal de tumor renal (véase “Engel Brecht
Swarm tumours”). El Matrigel® no puede ser empleado solo ya que su resistencia al colapso es insuficiente y debe
estar asociado a un soporte mas rigido sintético o biologico. Dentro de los conocimientos actuales, la utilizacién de
tejidos contractiles obtenidos recurriendo a Matrigel® no puede ser aplicada en el campo clinico humano debido al
origen de este compuesto. Ademas, la presencia de Matrigel® esté expuesta a numerosos efectos secundarios. Este
gel limita la I|bre difusién de los nutrientes y se hace indispensable recurrir a sistemas de perfusion continua de tipo
biorreactores*'. Las dificultades de difusion limitan el grosor del tejido esperado y el rendimiento inapropiado para la
sustitucion de un musculo cardiaco.

Se han obtenido resultados alentadores in vivo en animales® >’ con soportes de colageno celularizados mediante
células contractiles en presencia siempre de Matrlgel45 Estas preparaciones in vivo pueden continuar latiendo
durante varias semanas en dlferentes sitios*® *” e incluso mejorar la funcién cardiaca sistdlica después de una
aplicacion en el musculo cardiaco®. Se ha podido observar incluso en ciertos casos una sincronizacion espontanea
entre estos soportes y el miocardio del animal receptor.

A pesar de estos resultados preliminares, la matriz de colageno después de la implantacién in vivo mduce una
reaccion inflamatoria intensa que conduce rapldamente a una degradacion de la matriz de colageno La
degradacion acelerada de la matriz debido a la reaccion inflamatoria considerable es responsable de la Ilbera0|én
local de una gran cantidad de enzimas, radicales libres y diferentes productos de degradacién que pueden
comprometer también la supervivencia de las células asociadas a estos soportes. Los productos de degradacion del
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colageno en si mismos se ha informado que son téxicos, particularmente para las células contractiles®®. Ademas, las
propiedades mecanicas de los soportes son alteradas por esta degradacion incluso antes de que las células
asociadas tengan tiempo de elaborar Su propia matriz*®. La supervivencia de las células en los soportes 3D continda
siendo por tanto generalmente baja®’. Es incluso es mas baja en soportes de colageno y la diferenciacion in vivo de
las células contractiles en los soportes de colageno continia siendo parcial. Existe, por otra parte, una baja
angiogénesis en el implante que limita su funcionalidad. Para mejorar esta situacion, ha sido indispensable la
utilizacién de Matrigel®. Ha sido propuesta la utilizacion del Matrigel® asociado a matrices sintéticas para fabricar un
miocardio artificial (véase Levenberg et al. patente de EE.UU 20050031598). No obstante, Levenberg et al.
mencionan que las propiedades fisicas del Matrigel no son estables in vivo y que las células, después de ser
inicialmente diferenciadas en este tipo de gel, se desdiferencian rapidamente. Ademas, el limite de la utilizacion de
Matrigel® para estas aplicaciones es que se trata ante todo de un extracto tumoral en origen y, por tanto, no puede
ser utilizado en el campo clinico humano. Por otra parte, el Matrigel® induce in vivo una reacmon inflamatoria muy
considerable que necesita la utilizacién de tratamientos inmunosupresores en el animal®®> *’. El Matrigel® induce
ademas la formacién de una fibrosis secundaria cicatricial poco vascularizada que compromete a largo plazo la
supervivencia de las células.

La degradacion de las matrices de colageno es generalmente reducida mediante los procedimientos de retlculamon
de fibras de colageno. La reticulacion mediante DHT es un método clasico de reticulacién fisica® Asi, los
hemostéaticos empleados en el campo clinico son obtenidos mediante DHT como la matriz Ultrafoam® (Bard). El
colageno inicial es soluble en una solucién de 0,5% p/p de colageno en acido acético 0,05 M, pH 3,5. La preparacion
es liofilizada de forma controlada con el fin de obtener esponjas. El tamafio de los poros y su distribucion depende
prmcnpalmente de la rapidez de la congelacién (0,25-1 °C/min.), de la temperatura de congelacion final (-90 °C a -5
C) Esta esponja se somete seguidamente a una reticulacion mediante DHT (105 °C durante 16 h para una
presioén |nfer|or a 100 mTorr) para introducir enlaces covalentes entre las cadenas del colageno sin desnaturalizarlo
en gelatlna Aunque estas matrices sean compatibles in vivo con el desarrollo de un tejido de miocardio (gracias
asu constntumon su resistencia, sus propiedades mecanicas, el tamafo de sus poros compatibles con la difusion de
los nutrientes)*® 55, esta matriz de colageno obtenida mediante DHT provoca una reaccion inflamatoria intensa
después de su implantacion en los musculos (por ejemplo, musculos esqueléticos espinales) conduciendo a su
degradacién en el transcurso de algunas semanas.

Por tanto, es necesario prever la utilizacion o asociacion de otros métodos de retnculacnon del coldgeno. Con el fin de
limitar esta degradacion, el colageno puede ser asociado a polimeros sintéticos®™ o compuestos organicos o no
organicos como, por ejemplo, la seda.

Muy recientemente, se ha propuesto una reticulacion enzimatica mediante transglutaminasa®’. La reticulacion del
colageno se puede obtener mediante las células y sus productos naturales. Esta reticulaciéon endégena puede ser
aumentada por medio de acido ascérbico o de ribosas. Estas reticulaciones pueden ser obtenidas mediante células
musculares que producen una enzima de tipo lisiloxidasa que realiza una reticulacion entre los grupos aminos libres
de los residuos de lisina y los residuos de hidroxilisina del colageno. Otra propuesta consiste en reticular fibras de
colageno recurriendo a tratamientos %wmlcos como, por ejemplo, una reticulacion mediante glutaraldehido®,
difenilfosforilazida (DPPA), carbodiimida®®, etc.

El método mas eficaz para reticular el colageno contintia siendo una reticulacién quimica mediante glutaraldehido®"
%% No obstante, el glutaraldehido se puede autopolimerizar y seguidamente despolimerizar lentamente en la
preparacion biolégica, liberando glutaraldehido libre que es toéxico para la célula y, por tanto, no compatible con la
terapia celular.

Por tanto, aunque se ha propuesto la fabricacion de tejido cardiaco con soportes sintéticos (patentes de EE.UU.
20050031598, 20040242469), no existen actualmente soportes tridimensionales sintéticos o b|olog|cos utilizables
para el hombre y en los que se demuestre una contractilidad en presencia de células contractiles®®. De aqui el objeto
de esta invencion.

Por una parte, aparte de los soportes basados en colageno, se estan desarrollando otros soportes bioldgicos
basados en flbrlna o fibrindgeno y han sido propuestos soportes de fibrina para la inyeccion de células en el
miocardio®"®*. El fibrinbgeno es soluble y bajo el efecto de la trombina y de calcio, el fibrindgeno se transforma en
fibrina que pre0|plta Las propiedades de este gel pueden ser controladas mediante la concentracion de trombina y
de fibrinogeno®. Las propledades fisicas de las fibras de fibrina en cuanto a la extensibilidad y adaptacion a las
restricciones son excelentes®. La fibrina es un material que es utilizado para la terapia celular y la ingenieria de
tejidos. La fibrina ha sido propuesta para sumlnlstrar células en soportes sintéticos o para fabricar tejidos
cardlacos , para inyectar células en eI mlocardlo (patente de EE.UU. 200502761631), para fabricar valvulas
cardiacas®®, de endoprotesis cardiacas’®, para la cicatrizacion de tejido bronquial o para fabricar conductos
vasculares

Se ha mostrado in vitro que durante la gellflcaC|on se podrian anadir al soporte diferentes factores de crecimiento o
péptidos de adhesion como el péptido RGD™®. Entre estos factores Ia presencia de péptido RGD mejora la
angiogénesis en el soporte, aunque la fibrina ya contlene el resto RGD™®. Pero que hay que destacar que en estos
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experimentos, el RGD no se fija de manera covalente al soporte y que, por otra parte, los geles de fibrina tienen
tendencia a hacerse compactos con el tiempo con pérdida de las propiedades mecanicas y el soporte ya no permite
la anglogene3|s . La utilizacién de este tipo de gel con células madre plantea igualmente ciertos problemas ya que
si la concentracién de fibrinbgeno es demasiado baja, el gel se licia y desaparece en algunas semanas. Si Ia
concentracién de colageno es demasiado elevada, las células madre ya no se diferencian en este tlpo de soporte
Debe apreciarse que ha sido propuesta también la asociacion de fibrindgeno con otros componentes y que se han
desarrollado también hidrogeles de colageno vy fibrina. Por las razones anteriormente expuestas es por lo que se ha
propuesto en esta invencion modificar el componente de colageno o el fibrinégeno o la fibrina asociados al soporte
con moléculas de adhesion fijadas de forma covalente.

Entre las moléculas de adhesion el resto RGD (Arg-Gly-Asp) es un ligando reconocido por un cierto nimero de
receptores integrinicos presentes particularmente en las células contractiles o sus progenitores y en células
endoteliales. Existen ademas otros numerosos ligandos péptidos de adhesién. Este ligando esta presente
normalmente en el colageno pero en una forma no accesible a las células si el coldgeno no es desnaturalizado
(“expresion crlptlca ’). La modificacion del soporte de coldgeno con moléculas RGD ha sido propuesta en
aplicaciones® como la regerenaciéon 6sea y para la realizacion de tejidos dérmicos®. En el campo toracico y
cardiovascular, la asociacién covalente a colageno de restos de adhesion como péptidos RGD nunca fue propuesta
para la ingenieria de tejidos y la terapia celular. Cuando se menciona el resto RGD, los estudios descritos describen
el efecto perjudicial del RGD en términos de contractilidad, funciéon miocardial, caracteristicas de ritmo y sobre las
fuerzas desarrolladas. La ausencia de fijacion del resto RGD podria explicar el efecto perjudicial del RGD sobre la
contraccion muscular por el grupo de Sarin et al.”® y la internalizacion del resto’® asi como los resultados descritos
por SY. Boateng et al’®. Como se propone en esta invencidn, estos resultados negativos son debidos
probablemente teniendo en cuenta una mala utilizacion del péptido y debidos a la ausencia de un enlace convalente
del péptido utilizado en el soporte en estos diferentes estudios. Esto explica la internalizacién del resto en el estudio
de S. Balasubramanian et al.”®. Ha sido propuesta la utilizacion del resto RGD para la terapia celular del corazon
(patente de EE.UU. 20050271631) pero se trata de la asociacion de RGD a geles de fibrina y no a colageno, el RGD
no es fijado de forma covalente y no se mencionan las otras moléculas de adhesiones. En los dispositivos médicos y
quirdrgicos en el campo toracico y cardiovascular, se ha propuesto asociar el resto RGD al componente metélico de
la endoprotesis coronaria con el fin de favorecer la adherencia de células endoteliales en circulacién y hacer que la
endoprotesis sea menos trombdgena. EI RGD ciclico ha sido asociado recientemente al componente matricial
(polimero sintético) de una endoprotesis metalica (de plata) para dlsmlnwr la restenosis precoz favoreciendo la
adhesion de los progenitores en circulacion para las células endoteliales®’. La fijacion de péptidos de adhesiones
sobre soportes que ya no son de colageno sino sintéticos ha sido prevista Ia ingenieria de tejidos cardiacos. Es un
hecho que hasta hoy no se ha demostrado ninguna contractilidad in vitro o in vivo en este tipo de soportes
sintéticos®

Hasta el momento, no ha sido demostrada ninguna actividad contractil in vitro e in vivo en soportes de tipo sintético.
Solo los soportes de colageno han permitido el desarrollo de la contractilidad. Solo se ha obtenido una diferenciacién
terminal de cardiomiocitos in vitro en presencia de un extracto tumoral de tipo Matrigel. A esto se debe el interés de
soportes de colageno modificados que son objeto de la presente invencién.

Se han propuesto diferentes métodos para injertar péptidos de adhesion en colageno. Generalmente, un grupo
reactivo de péptido reacciona con un grupo amino presente en el coldgeno en la extremidad terminal de las cadenas
polipéptidas o bien mediante las cadenas laterales de lisina. Por ejemplo, la parte C terminal es transformada en
acil-azida. La fijacion del péptido al colageno se hace seguidamente mediante un enlace amido. Este método supone
la formacién de un gran ndmero de productos secundarios, no es selectivo y no permite utilizar separadores que
mantengan una distancia conveniente de la proteina de colageno, a la secuencia péptida injertada susceptible de
asociar el receptor integrinico. Otra propuesta consiste en modificar el péptido con un grupo isocianato y hacer
reaccionar este grupo con una amina grlmaria para obtener un enlace de tipo tioamida. Este ultimo método ha sido
propuesto por el grupo de Myles et al.”™ que ha propuesto fijar un péptido de adhesién como RGD a colageno antes
de la fibrinogénesis, utilizando un agente de acoplamiento heterobifuncional de Pierce® soluble en agua (Sulfo-LC-
SPDP) que permite asociar un péptido que contiene un grupo tiol a un grupo amino primario del colageno. La
dimension lineal del agente de acoplamiento es de aproximadamente 16 angstroms.

La técnica descrita por JL Myles et al.®? esta limitada a la utilizacion de secuencias péptidas de adhesién asociadas
a un residuo que contiene un tiol, lo que obliga generalmente a modificar el péptido acoplandolo a una molécula de
cisteina. La modificacion del péptido puede suponer una interaccion diferente del péptido con su receptor. Otros han
propuesto efectuar el acoplamiento del péptido con un colageno en fase liquida antes de la fibrinogénesis. Con el fin
de prevenir la fibrinogénesis espontanea, las reacciones se deben efectuar a pH acido. Por tanto, el acoplamiento
del péptido al colageno esta favorecido por un medio basico o neutro. Por otra parte, la purificacion de los productos
de la reaccion realizada en fase homogénea es dificil y la separacion de productos secundarios necesita recurrir a
varias etapas de purificacién por cromatografia. Esta dificultad puede ser evitada si la reaccién se realiza en fase
heterogénea, por ejemplo, en colageno insolubilizado mediante tratamientos preliminares de reticulacion.
Finalmente, la técnica de Myles JL et al.®* no permite controlar la realizacion de reacciones de acoplamiento y deja
disponibles grupos aminados capaces de provocar reacciones de duplicacion de secuencias péptidas. Es necesario
anadir a esto que la separacién de los péptidos de adhesién obtenida mediante este método no sobrepasa los 16
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angstréms, lo que es claramente insuficiente para presentar péptidos de adhesiones de forma Optima (30-40
angstroms)®*#*. Se propone en la siguiente invencién una solucién a este problema.

La presente invencion tiene por objeto la producciéon de un medio bioldgico natural tridimensional optimizada para la
terapia celular o la ingenieria de tejidos o la mejora de dispositivos para aplicaciones médicas o quirtrgicas en los
campos toracico y/o cardiovascular. Esta invencion se refiere a la fabricacion de un soporte o estructura principal
(scaffold) tridimensional, sélida, pudiendo ser utilizados estos términos de forma indiferente. Este soporte esta
constituido por una esponja de colageno en la que el colageno es reticulado y ademéas es modificado en parte o
integralmente mediante la fijacién covalente de moléculas de adhesién asociadas o no a agentes bioactivos que no
estan necesariamente disponibles o accesibles sobre el soporte o la estructura principal de origen, estando exento el
colageno de cualquier extracto tumoral. Estos soportes tridimensionales modificados pueden ser inseminados y/o
colonizados por células capaces de desarrollar sus capacidades potenciales fisioldgicas.

La estructura principal tridimensional contiene componentes reticulados o no reticulados. La estructura principal
tridimensional puede ser formada antes o secundariamente después la implantacién que sigue a la polimerizacién de
algunos de sus componentes. La estructura principal tridimensional en ciertos casos puede ser inyectada. Esta
inyeccion se puede hacer, por ejemplo, en un vaso sanguineo, en una cavidad bronquial, en un tejido, en un espacio
0 una cavidad, en otro soporte, en un dispositivo médico utilizado en terapia cardiovascular y toracica o una
combinacion de los mismos. La inyeccién se puede hacer in vitro y/o in vivo. La estructura principal tridimensional
puede proceder de la polimerizaciéon de algunos componentes que se producen espontaneamente después de la
implantacion o después de una fotoactivacion, irradiacién como la ultravioleta, irradiacion gamma, corriente eléctrica,
interaccion magnética, interaccion i6nica, quimica, de temperatura, ultrasonidos, sal, enrollamientos
hidréfobos/hidréfilos, fuerzas de van der Waals, enlace aromatico T de metal-ligando, pH, concentracion, redox,
fosforilacion, apilamiento, fuerzas mecanicas, electromagnéticas o gravitatorias. Esta polimerizaciéon o reticulacion
puede proceder de una reaccidon quimica con agentes reticulantes conocidos y derivados y/o sus analogos,
derivados y combinaciones, genipina, aglicon de acido nordihidroguayarético, acido dimelitico, ruterina, &cido
nordihidroguayarético, transformacion enzimatica, trombina, tratamiento deshidrotérmico, reticulacién endégena
mediante células y sus productos bioquimicos normales (como la lisinaoxidasa producida por una célula) o
asociacion de algunos de estos procedimientos.

La estructura principal tridimensional es en su totalidad o parcialmente no biodegradable.

La estructura principal tridimensional se forma en una fase liquida que, una vez suministrada, después o sin
activacion, se puede transformar en fase soélida (por ejemplo, solucion, pasta, gel, coloide en suspension, plasma).

La estructura principal tridimensional puede ser de un hidrogel constituido por aminoacidos hidréfobos e hidréfilos
capaces de ensamblarse espontaneamente en estructuras macroscopicas.

La estructura principal tridimensional puede ser un gel o un agente tensioactivo. La estructura principal
tridimensional o la estructura principal es un agente tensioactivo o un “agente inteligente”, es decir, una materia
bioldgica constituida por estructuras espontaneamente ensambladas a gran escala que se basa en interacciones
locales a nivel molecular.

En la estructura principal tridimensional, la construccion 3D puede ser obtenida mediante superposicion de cultivos
obtenidos sobre estructuras 2D diferentes. La adherencia de las células a este soporte 2D puede ser modulable.
Estos soportes 2D pueden contener colageno/fibrina/fibrinégeno modificados mediante fijacién de moléculas de
adhesién.

Pueden estar superpuestas también varias estructuras principales 3D de naturaleza diferente de forma secuencial o
no secuencial. La estructura principal tridimensional puede formar una matriz de células en la que la construccién de
tejido artificial contienen biomateriales de formas escogidas que faciliten el reagrupamiento estructural: micro- o
nanoestructuras (por ejemplo, tubos micro o nano, nanoparticulas, micro- o nanoporos. Las microparticulas o las
nanoparticulas estan hechas de silicio, poli(acido lactico), mezcla de acido copolimero de acido glicélico-lactico,
ciclodextrina, liposoma conjugado o no a las nanoparticulas quantum dot, magnetita, filamentos, analogos
estructurales para formar la interfase exterior, analogos péptidos de estructuras p o a que forman filamentos o tubos,
esponja, polvo, conducto, esfera, microesfera, pelicula, micro- o nanofibrillas, membrana de lipido, fibra, malla,
matriz, parche, hoja de tejido, pafio suave o una combinacién de los mismos.

Los diferentes tipos de soporte pueden estar asociados.

La estructura principal tridimensional contiene colageno que esta constituido por colageno ((I, II, Ill, IV, V, VI, VII, Xl y
otros colagenos) o por la asociacion de diferentes especies. El término “colageno” indica igualmente colageno
insoluble, colageno soluble, atelocolageno preparado suprimiendo telopéptidos en las extremidades de la molécula
de colageno y utilizando una proteasa distinta de la colagenasa. La estructura principal tridimensional de colageno
puede ser también un tejido normal de origen autélogo, homologo o heterdlogo. Este tejido ser descelularizado o no
fisicamente y/o enzimaticamente (por ejemplo, con colagenasa) y/o quimicamente modificado o asociado. El
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colageno puede ser purificado a partir de tejido que contiene colageno: autélogo, homélogo o heterdlogo (como
uréter, pericardio, bajo la mucosa como bajo la mucosa intestinal de cerdo “g|g78% 84, vaso sanguineo, tendoén,
fascia, dermis descelularizada o no, aponeurosis, membrana de tipo membrana amniética, duramadre, valvula
cardiaca, etc.). Podria ser de copias sintéticas de colageno como fibras de polimeros o péptidos que forman fibrillas.
El colageno puede ser quimica modificado y el producto obtenido mediante succinilacién o esterificaciéon o formacion
de carboxiamidas, o desaminacién de los colagenos anteriormente descritos, mezcla de colageno con polimeros
sintéticos como poli(acido lactico) (PGA) y/o poli (DL-lactido-co-glicolido) (PLGA) y/o poli(DL-lactido-co-caprolactona)
(PCL), un derivado de colageno como la gelatina, un polipéptido obtenido mediante hidrdlisis de colageno, colageno
desnaturalizado por calentamiento. Los polimeros sintéticos asociados al colageno se pueden escoger entre
poli(acido lactico) (PLA), poli(acido glicdlico) (PGA), poli(L-lactico) (PLLA), PLGA, polianhidridos (PA), policarbonato
(PC), hidroxiacidos, poliorto-ésteres (POE), polifumaratos (PPF), polisacaridos, polilactona (PL), policaprolactonas,
poliamidas, acidos de poliamino, poliacetales de polifosfazenos (PPZ), policianoacrilatos biodegradables,
poliuretanos biodegradables (unidad central), polisacaridos, polipirrol, polianilinas, politiofeno, poliestireno, poliéster
(PE), poliuretanos no biodegradables, poliureas, poli(tereftalato de etileno) (PET), poli(acetato de vinilo de etileno),
polipropileno, polimetacrilato, polietileno, policarbonatos, poli(6xido de etileno), poli(alcohol vinilico) (PVA), fuseau-
tex (politetrafluoroetileno), dacron (poli(tereftalato de etileno)), politetrafluoroetileno (PTFE), poli-etilenglicol (PEG),
copolimeros descritos con anterioridad, con uno de los aditivos siguientes y mezclas de uno de los polimeros, o de
los copolimeros, y de los aditivos entre ellos en asociacion de derivados sintéticos con los productos biol4gicos.

El colageno puede ser solamente un componente de la estructura principal 3D que puede contener sustancias
sintéticas, inorganicas (como vidrio, Si/SiO2, titanio/6xido de titanio o cromo, cobalto, diamante, platino e
hidroxiapatita, nitinol, acero, silice, estreptavidina-biotina, una proteina artificial como latex, nylon, catgut, algodén,
tela, poliéster, seda, plastico, ceramica, aleaciones, materias textiles, avidina, estreptavidina, esponja de copolimero-
caprolactona-Co-L-lactido reforzado con poli(L-lactido), hecho de tejido tricotado de &cido hialurénico (PCLA),
almidén y cualquier mezcla), materiales organicos biolégicos (como proteoglicanos, glicoproteinas,
glicoaminoglicanos, alginato, agarosa, acido hialurdnico, agar, quitosano, par de fibrinégeno/fibrina, quitosano,
carboximetilado y una mezcla de estos, gelatina, octasulfato de sacarosa, dextrano, celulosa, celulosa metilada,
sefarosa, proteina imitada mediante Sephadex (como latex) o su asociacion. La estructura principal tridimensional de
colageno puede ser “colageno” contenido en un dispositivo médico usado en medicina o cirugia cardiovascular y
toracica como, por ejemplo: valvulas cardiacas (por ejemplo, valvulas fabricadas a partir de células autélogas
comprendido el cordaje, musculo capilar, etc.), un dispositivo médico usado en medicina o cirugia cardiovascular y
toracica como, por ejemplo: valvulas cardiacas (por ejemplo, valvulas fabricadas a partir de células aut6logas
comprendido el cordaje, musculo capilar, etc.) bioprotesis cardiacas, anillos de valvulas cardiacas, tubos de
valvulas, contenidos colagenos de endoprétesis coronarias (de tipo “endoprétesis eluidas con farmacos”,
endoproétesis celularizadas, “endoprotesis biodegradables”), membranas de hemocompatibilidad, adhesivos,
dispositivos de contencion de miocardio biodegradables (parcialmente, totalmente o no) que pueden estar
celularizados o no y/o asociados (fisicamente o no) a otro soporte que puede en si estar celularizado, parche,
asistencia biolégica cardiaca destinada a favorecer, por ejemplo: la contractilidad o la regerenacion. Un sustitutivo de
miocardio, un sistema de contencion para tratar estados del miocardio o un miocardio patolégico. Un conducto
vascular espontdneamente contractil o bajo estimulacion eléctrica, por ejemplo, marcapasos bioldgico, soporte para
la inyeccion celular, matriz o soporte de sustitucion, soporte asociado a la terapia celular, prétesis vascular, conducto
vascular (incluido el injerto coronario), endoprétesis, materiales de regeneracion o para la reparacion o sustitucién de
tejidos, favorecimiento de la cicatrizacion, prevencion de la dehiscencia, favorecimiento de la estanqueidad,
proétesis/tejido de sustitucion traqueal o bronquial, endoprétesis bronquial, conducto traqueal o bronquial,
endoprotesis bronquial, “espiral bronquial”, “bypass bronquial”, tejido pulmonar, dispositivo para el suministro de un
agente, soporte 3D de colageno asociado a un dispositivo médico o quirlrgico, etc.

La estructura principal puede comprender también fibrina, de peso molecular elevado y bajo. Las diferentes
modificaciones del colageno pueden ser aplicadas a la fibrina. La fibrina y el fibrinbgeno pueden ser empleados uno
en lugar del otro. Las diferentes formas de “colageno”, “fibrindgenos”/*fibrina” pueden estar asociadas.

La presente invencion tiene por objeto la produccion de un medio bioldgico natural tridimensional, optimizado para el
trasplante celular en el miocardio, por ejemplo, gracias a la modificacion de su colageno y mediante péptidos de
adhesién. El colageno es una molécula natural que posee ya ciertos ligandos para las células. No obstante las
células, en funcién de su tipo celular, especifico con su medio y para un medio dado, permiten o no el desarrollo de
este tipo de celular.

Las moléculas de adhesion pueden unir quimicamente el fibrinégeno o la fibrina y/o estar contenidas en el
constituyente de colageno asociado de la preparacion, en el caso del gel de colageno y de la fibrina, por ejemplo.

Las moléculas de adhesién incluyen polinucleétidos, péptidos de adhesién que incluyen péptidos, polipéptidos,
proteinas o moléculas capaces de unirse a los receptores celulares favoreciendo la adherencia celular con las
elevadas afinidades como es el caso de los receptores integrinicos y segun los datos bibliograficos actuales. Los
péptidos de adhesién pueden estar formados por aminoacidos naturales o no y/o analogos. Uno o varios
aminoacidos del péptido de adhesién pueden estar sustituidos. Los péptidos de adhesion incluyen péptidos,
polipéptidos o proteinas o moléculas (de origenes naturales o no) que contienen la secuencia de adhesion inicial.
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Los términos polipéptido, péptido y proteina pueden ser empleados de forma intercambiable. Esto comprende
también la adicion de una entidad quimica como un grupo hidrato de carbono, un grupo fosfato, un grupo farnesilo,
un grupo isofarnesilo, un grupo acido graso, un favorecedor de enlace para la conjugacion, funcionalizaciéon o
cualquier otra modificacion o asociacion organica o inorganica de la molécula incluido polietilenglicol (PEG) o
cualquier otra molécula sintética. Estas modificaciones pueden incluir también la ciclacion del péptido que contiene
la secuencia de adhesion. Pueden estar asociados varios péptidos de adhesién y el péptido se puede referir a un
péptido individual o una coleccion de péptidos.

Las moléculas o los péptidos de adhesién pueden ser modificados y pertenecer también a una misma molécula o a
una molécula que sirve intermedio para el enlace al soporte.

Ademas estan incluidos en el péptido los péptidos de adhesién que estan destinados a interaccionar con el receptor
de adhesién en si mismo, con los co-receptores (no necesariamente implicados en la adhesién). El enlace a estos
co-receptores modifica la adhesién y/o la activacion y/o la transduccién del receptor.

Segun la presente invencion el péptido de adherencia podria ser ventajosamente el péptido RGD correspondiente a
arginina (R)—glicina (G)—acide aspatrtico (D), resto de reconommlento de la integrina sobre la fibronectina descrito por
Pierschbacher et al. (“RGD Ilnealre”(Plerschbacher MD. et al. 1984) ) 0 sobre la vitronectina como se describe por
Plaff M. et al. (‘RGD ciclico”(Plaff M. et al. 1994)%®). El “resto RGD” incluye también todos los ligandos péptidos que
interaccionan con uno de los receptores integrinicos owf1, avf3, owP5, awp6, owP8, auP3, cuPl, o7, osPi, osP1.
Otros péptidos de adhesién son los péptidos PHSRN o dominio obligatorio proteoglicano de la matriz extracelular
(dominios obligatorios de heparina) basados en X-B-B-X-B-X o X-B-B-B-X-X-B-X, moderados por la ordenacién B-B-
X-B, en la que B es un aminoacido de basegl X es un hidroxi-amino&cido, YIGSR (lwamoto Y otros, 1987)%" y IKVAV
(-lI-Lys—Val-Ala—Val-) (Tashiro et al. 1989)™, RYWLPR o RNIAEIIKDI (Liesi P. et al. 1989)™ de la laminina, REDV
(Massia SP et al. 1992)*°, PHSRN (- Pro—Hls —Ser—Arg—Asn) (Aota S. et al. 1994) o KNEED (Altroff H. et al. 2001,
Wong JY et al. 2002)°" % o EILDV de la fibronectina, dominio obligatorio de proteoglicano de las proteinas de
adhesién como KRSR (Dee KC et al. 1998; Rezania A. et al. 1999) o FHRRIKA (Rezania A. et al. 1999)%,
secuencia de VAPG y KQAGDV de la elastina (Mann et West et al. 2002)96 GFOGER del tipo | de colageno (Emsy
J. et al. 2000)*’, DEGA.

En un caso particular de la invencién, el ligando contiene el resto RGD presente en las proteinas de la ECM como la
fibronectina o vitronectina pero los demas ligandos muy numerosos pueden estar asociados de la misma manera
(por ejemplo, secuencias péptidas derivadas de laminina, etc.) incluidos los ya presentes en el colageno.

La presente invencion suministra igualmente un método simple, partiendo de una estructura principal constituida
totalmente o en parte por colageno y que contiene grupos funcionales disponibles como tiol o amino o carboxilicos,
para unir moléculas de adhesién o moléculas de interés o bien para liberarlas in situ de forma controlada. Este
método tiende a mejorar la presentacién de estas moléculas o de los agentes biolégicos (como los proteoglicanos,
los factores de crecimiento o las citoquinas) con respecto a los receptores de membrana de células capaces de
habitar la matriz coldgena modificada.

En una aplicacion particular de la invencion, el agente de acoplamiento heterobifuncional es sulfo-LC-SPDP.

La invencién se caracteriza por una presentacion espacial mejorada del péptido o del factor de crecimiento, una
disminucion de la reaccion secundaria o del acoplamiento inter- y/o intramolecular no deseable, que mejora la
eficacia global del acoplamiento mientras que es posible el control de cada etapa del procedimiento.

La técnica empleada utiliza un mismo reactivo heterobifuncional fijado, por una parte, sobre el péptido de adhesion
y, por otra parte, sobre el péptido colagénico. La funcionalizaciéon del soporte colagénico permite, ademas, presentar
el péptido de adhesién a su sustrato a una distancia de 36 angstréms, distancia que es conocida por ser la distancia
Optima para la presentacion de los péptidos de adhesion (entre 30-40 angstroms)®> 2. La reaccién permite acoplar
de forma unidireccional el péptido sobre el sitio activo del soporte sin duplicacion del péptido. Todas las etapas
intermedias de la reaccién pueden ser controladas mediante un simple andlisis espectrofotométrico del medio. Si el
acoplamiento de la molécula se efectlia sobre un soporte sélido, no es necesaria ninguna cromatografia para
eliminar los productos intermedios que pueden ser eliminados mediante un simple lavado. Ademas, la reaccién se
puede realizar a pH neutro o alcalino, que son las condiciones méas favorables para la conjugacién. La molécula
puede contener grupos enmascaradores que permitan las reacciones sucesivas al sustrato y a los ligandos. Los
métodos de enlace se refieren a moléculas que reaccionan con cadenas laterales de los aminodacidos (por ejemplo,
amino o tiol o alcohol o aldehido o amido o grupos &cidos o las combinaciones de estos) en los sustratos (por
ejemplo, la cadena principal 3D y los péptidos RGD escogidos). El método se aplica si el enlace tiene lugar antes o
después de la fibrinogénesis del coldgeno. Este método se aplica también a cualquier otro método para acoplar los
grupos aminados del colageno utilizando un agente de acoplamiento heterobifuncional que contiene también un
grupo tiol enmascarado que permite activar separadamente el péptido y el colageno. Estos enlaces quimicos pueden
ser formados también de forma irreversible por otros medios como radiaciones ionizantes, iniciacién por radicales
libres u otros reagrupamientos moleculares. Puede ser utilizado un residuo maleimido en lugar de un grupo
piridildisulfuro. La invencion propone también un método para unir el resto RGD como derivado sulfurado a una
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estructura principal metalizada en la medida en que el metal esté revestido por una capa fina metdlica que presente
una fuerte afinidad por los atomos de azufre del péptido RGD funcionalizado para el acoplamiento. Por otra parte, el
enlace covalente de la molécula de adhesion sobre el soporte o sobre un agente fijado sobre este soporte puede ser
posteriormente escindido mediante reacciones quimicas, enzimaticas, térmicas, mecanicas o una asociacion de las
mismas.

La presente invencidn describe procedimientos para aumentar la biocompatibilidad de las estructuras principales de
colageno utilizando reactivos quimicos no téxicos que permiten la reticulacién del soporte, la fijacion de las
moléculas de interés y el crecimiento in situ de las células favorecido por la presencia de moléculas de adhesiones
como péptidos de adhesion o factores anteriormente mencionados.

Hasta ahora, la reticulacién por via quimica mas eficaz para el colageno ha sido obtenida con el glutaraldehido. El
glutaraldehido se puede polimerizar y seguidamente hidrolizar, liberando glutaraldehido libre que es citotoxico. Esta
estructura principal, por tanto, no puede ser empleada para la ingenieria de tejidos.

Un modo de fijacién consiste por tanto en obtener una fijacion irreversible del glutaraldehido mediante la
neutralizacion de los grupos aldehido residuales por una reticulacion irreversible de un glicosaminoglicano como
heparina o sulfato de heparina. En la primera propuesta, el tejido es fijado mediante glutaraldehido y los grupos
aldehido libres son neutralizados de forma irreversible utilizando un glicosaminaglicano (GAG) como heparina/sulfato
de heparina, sulfato de condroitina o sulfato de dermatano. Los GAG son conocidos para regular el grado de
hidratacién de las matrices, pero sirven también de ligando para muchos factores de crecimiento. Lee et al. han
descrito un método para limitar los grupos aldehido reactivos después de una fijaciéon con glutaraldehido bloqueando
con amino-polietileno-oxisulfonato (véase NH.sub.2-PEO-SO.sub.3 (véase Lee et al. (2001))* o con heparina. Dove
JS (patente de EE.UU. 20060217805) han propuesto fijar el tejido del glutaraldehido y seguidamente tratar el tejido
con un agente reductor capaz de reducir el glutaraldehido, probablemente las iminas y los grupos carboxilicos en los
tejidos fijados. No obstante, el método empleado para fijar un tejido es dificiimente trasladable a un soporte
colagénico considerablemente mas fragil. Parece mas apropiado utilizar agentes reductores menos drasticos para
producir los grupos iminos formados durante la reaccién de los grupos amino con el grutaraldehido.

Con el objetivo de mejorar la compatibilidad, otra propuesta consistiria en utilizar agentes reticulantes diferentes del
glutaraldehido. Se sabe, por Y. Chang et al. (2002); HC Liang (2004); CC Tsai et al. (2001)** ' (patente de EE.UU.
20050013802), que la genipina ha sido propuesta para reticular tejidos nativos o descelularizados. La utilizacién de
genipina por el contrario no ha sido propuesta como agente para fijar soportes colagénicos reconstituidos a partir de
fibras de colageno y destinados a ser celularizados. Las Unicas publicaciones que se refieren a la utilizacion de
genipina en el campo cardiovascular se refieren al control de la degeneracién del componente colagénico de
dispositivos médicos como “drug eluted stent” (patente de EE.UU. 20050123582). No se trata en este caso de una
endoproétesis celularizada, teniendo como objetivo el componente “drug” controlar la proliferaciéon celular mediante su
toxicidad. En la presente invencién se propone emplear la genipina en asociacion o no con otros tratamientos fisicos
como UV, irradiacibn mediante haces ionizantes, deshidratacion y tratamiento mediante calor (dehydrothermal
crosslinking (DHT) KS Weadock et al (1996)33 para estabilizar la matriz artificial de colageno (colageno, gelatina o
quitosano) para la ingenieria de tejidos después o antes de una asociacién con péptidos de adhesion como RGD.

La presente invencién se distingue de la patente de Mooney et al de EE.UU. 6.642.363 (2003) en la medida en que
se refiere a la fabricacion de un tejido artificial para aplicaciones cardiovasculares que comprenden esencialmente
miocitos sembrados en una matriz de colageno biodegradable, mientras que los autores citados describen la
fabricacién de un tejido a partir de cadenas de polialginatos.

La presente invencion se distingue de la patente de Barerra et al., patente de EE.UU. 5.399.665 (1995) en que utiliza
polimeros funcionalizados pero no colageno.

La presente invencion se distingue de la patente de Hai-Quan, Mao et al., patente de EE.UU. 20050058692 en que
utiliza colageno como biomolécula ligando de una matriz de polimero sintético.

En la presente invencién se suministra por primera vez la evidencia de que la diferenciacion terminal de la célula
contractil puede ser obtenida en matrices colagénicas mediante simple fijacion sobre matrices de péptidos de
adhesién como el péptido RGD. La actividad contractil espontanea o bien obtenida mediante estimulacion es
aumentada, asi como el umbral eléctrico, siendo estos factores muy importantes ya que, después de su
implantacion, es necesario que el miocardio implantado sea estimulado por el masculo cardiaco nativo con el fin de
que las contracciones se produzcan de forma coherente. Se propone también una manera de retrasar la respuesta
inflamatoria y la respuesta inmunoldgica contra el injerto mediante las propuestas de reticulacion quimica no téxica.
El péptido RGD fijado a la matriz colagénica favorece también la angiogénesis in vitro e in vivo. En efecto, se sabe
por Levenberg S. et al. (2005)'"" que la prevascularizacion o la angiogénesis locales son elementos importantes
para favorecer la funcionalidad del implante y la supervivencia de las células asociadas.

El agente puede ser un agente quimico, fisico, biol6gico o una combinacion de los mismos. Puede ser, por ejemplo,
un factor de crecimiento, una fuerza mecéanica (comprendidas, pero no exclusivamente, las interacciones exteriores,
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la fuerza de cizallamiento y la fuerza mecéanica), estimulos eléctricos, una tension eléctrica, un campo magnético,
una biomolécula y una molécula pequefa o una combinacion de los mismos.

Son de interés particular los agentes que controlan la adhesién de las células, la supervivencia, la proliferacion, la
apoptosis o la diferenciacion. Se puede tratar de agentes que controlan la angiogénesis, la isquemia, la degradacién,
la renovacién, la inmunogenicidad de la matriz extracelular, la reaccion inflamatoria o inmunolégica, la instalacion de
células en su entorno (alojamiento celular), la proliferacion tumoral, la funciéon del miocardio, vascular o
traqueobronquial o pulmonar. Para los agentes bioldgicos, el agente o su(s) recetor(es) puede(n) ser empleado(s) de
forma indiferente.

La denominacién “agente” comprende también: colageno, fibrina o fibrindgeno, citoquina, quimocina, ecosanoides,
glicoproteinas, glicosaminoglicano (por ejemplo, heparina/sulfato de heparina (por ejemplo, incluido con anterioridad
sindecano 1; 2; 3; 4), condroitina (incluidos, pero no exclusivamente, condroitina 4 y 6)/sulfato de dermatano o
sulfato de queratano, agentes de queratano y quimiotacticos, un receptor de factor de crecimiento, una enzima, una
hormona o su receptor, un factor angiogénico, un factor promotor de la vascularizacién o factor que la impida, un
antigeno vacunador, un anticuerpo, un factor de coagulacion, una proteina de normalizacién, un factor de
transcripcion, un factor de diferenciacién, un receptor, ADN, cNDA, aptameros de ADN, una toxina, una proteina
estructural, una molécula de adhesion, farmaco, medicamento, quimioterapia, antibidticos, agentes antifingicos y
antibacterianos, agentes antimicrobianos antivirales, antiinfecciosos y cualquier fragmento, variante o combinacion
de los mismos.

En un modo de realizacién especifico el depésito de este agente suministra localizaciones para depositar un material
biol6gicamente activo para el tratamiento de la isquemia o la disfuncién cardiaca, como un agente bloqueante alfa o
beta adrenérgico, o agonistas, activadores de AMP-quinasas, inhibidores de enzima de conversion de angiotensina
(ACE), receptores de angiotensina ll, agentes antiarritmicos, agentes anticoagulantes, agentes antiagregacion
plaquetaria, agentes antidiabéticos, antioxidantes, agentes antiinflamatorios, secuestrantes de &cido biliar,
blogueantes de canales de calcio, antagonistas de calcio, inhibidores de CETP, reguladores de colesterol y lipidos,
farmacos que bloguean la conversién de acido araquidénico, diuréticos, agentes de susticion de estrégenos, agentes
inotrépicos, analogos de acidos grasos, inhibidores de la sintesis de &cidos grasos, fibrato, histidina, derivados de
acido nicotinico, nitratos, activadores de la proliferacion de peroxisomas agonistas o antagonistas de los receptores,
ranolzina, estatinas, talidomida, tiazolidinodionas, agentes tromboliticos, vasodilatadores y vasopresores y otras
listas de factores SDF-1, factor mesenquimal hospedante de células como alfa MCP-3, OEB, ligando de TGF alfa o
beta de la superfamilia, quimosinas de LIF, BMP, receptores de BMP, etc., la molécula senalizadora como la smad o
la Idb3, BMP2, BMP4, etc., incluidos también pero no exclusivemente, el farmaco, el factor de crecimiento y
escogido entre activina-A (ACTE), acido retinoico (RA), factor epidérmico de crecimiento, proteina morfogénética o
sea, factor de crecimiento tumoral TGF como “TGF-.beta”, HGF (factor de crecimiento del hepatocito), PGDF (factor
plaquetario derivado de crecimiento, albdmina, oxigenasa heme, LDL (proteina de baja densidad), alfa (factor de
necrosis tumoral), factor de crecimiento de insulina (IGF-I y/o 1l), factores de crecimiento de fibroblastos, factores de
crecimiento de nervioso (NGF), factor morfégeno muscular (MMF), factor derivado por estroma de alfa-quimocina
(SDF)-1, VEGF (factor endotelial vascular de crecimiento celular), factor de crecimiento de fibroblastos (FGF) o
receptores, factores hematopoyéticos de crecimiento, heparina, sulfato de heparina, sulfato de condroitina,
glicosaminoglicano, anteicoagulantes, agentes tromboliticos, agentes antifibrinoliticos, agentes antiplaquetarios,
factores de la coagulacién, activador plasmindgeno de tejido (t-PA), trombomodulina, quinogen de peso molecular
elevado, AT-lll, inhibidor de C-esterasa, factor H, eritropoyetina, SCF (factor de crecimiento de células madre), G-
CSF (factor de crecimiento de granulocitos), GM-CSF (factor estimulador de granulocitos-macréfagos), factor de
complemento, factor de crecimiento derivado mediante plaquetas (PDGF), proteina-1 quimioatraida por monocitos
(MCP-1), factor epidérmico de crecimiento (EGF), hormona paratiroidal (PTH), transportador de serotonina o
receptor de serotonina o de serotonina o antagonista de agonista de receptor de serotonina, endoglobulinas, factor
endotelial de crecimiento celular, factor estimulante, CXC de angiogénesis de células endoteliales quimocinas, HIF-
1alfa, angiogenina, factor obligatorio de crecimiento de heparina, factores de crecimiento de péptidos, insulina, IGF
(factor de crecimiento de insulina), estrogeno, hormona humana de crecimiento (hGH), folistatina, proliferina,
prostaglandina, interleucinas o receptor, globinas, inmunoglobulinas, antigeno histocompatibilizado de tipo antigeno
HLA, anticuerpos cataliticos, factores de necrosis tumoral, quimocinas, agente immunosupresorf, antiinflamatorios,
antinéoplasicos, antibidticos, agentes antifingicos y antibacterianos, agentes antimicrobianos antivirales,
antiinfecciosos, leptinas, interferones, factores estimuladores de colonias, V-MAP, angiopoyetina, receptor de
activacion del péptido de latencia (como LAPB1, LAPB3) para los factores de crecimiento o las citoquinas, VEGF-1,
VEGF-2 (KDR), CTGF, Tie-1, Tie-2, SCA, CD133, CD34, CD43, efedrinas, proteinas que controlan la degradacién
de la matriz como proteinas de tipo metaloprotidasas (MMP), MMP 2, Del 1, alfa HIF-1, proteina quimioatractora de
monocitos (MCP-1), agentes regeneradores oligobmeros (RGTA), nicotina, glicosaminoglicano como heparina/sulfato
de heparano o sulfato de condroitina/dermatano/queeratano, laminina o péptidos que controlan el resto ligando
YIGSR de laminina, la secuencia de IKVAV, VAPG de elastina, los dominios de enlace de heparina basados en X-B-
B-X-B-X o X-B-B-B-X-X-B-X, secuencias B-B-X-B, en que B es un aminoacido y X es un hidroxiaminoacido,
proteoglicanos o moléculas destinadas a unir los proteoglicanos (como el dominio de heparina que une Hepll de la
fibronectina, por ejemplo), REDV, FSRN, RGD, FHRRIKA, adenosina y inosina sola o en asociacion, molécula de
adhesién o receptor para la molécula de adhesion (comprendidos, de forma no exclusiva, los ligandos identificados
por receptores de integrina pero también otros receptores o co-receptores que median en la adhesion celular).
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El agente asociado puede estar unido quimicamente, adsorbido, absorbido o libre.

El agente puede estar contenido en el volumen o en el exterior de la estructura principal 3D en un tejido o una
estructura principal externa o dispositivo médicoquirirgico como se define para la estructura principal secundaria y
cuyo objetivo es tratar la primera estructura principal o el tejido en contacto con la misma.

El agente puede estar presente en la estructura principal 3D in vitro o in vivo, antes, durante o después del periodo
de implantacion de la estructura principal 3D.

El agente puede ser suministrado mediante un sistema externo de contencién, dispositivo endovascular o
endobronquial, dispositivo de tejidos o endocavitario.

La estructura principal crea en el tejido nichos localizados para depositar un material biolégicamente activo. El tejido
sirve para concentrar el enlace del material biolégicamente activo, como los farmacos que son introducidos
localmente o sistémicamente. La estructura principal puede servir también para la liberacion de agente bioactivo
asociado a la estructura principal.

Una poblacion celular puede estar asociada o no al soporte tridimensional de colageno modificado. En ciertos casos,
la poblacion celular puede proceder de la colonizacién del soporte por células del hospedante. Las células pueden
ser células embrionarias, fetales, neonatales, o adultas. Las células pueden ser células madre, células madre
prediferenciadas, progenitores o células diferenciadas o una combinacién de las mismas. Las células pueden tener
un origen autdlogo, células homologas, heterélogas como células mamiferos.

Las células pueden ser manipuladas genéticamente. El componente celular cuyas células han sido manipuladas
puede producir un agente bioactivo. EI componente celular en el que las células han sido manipuladas ex vivo o in
situ 0 en combinacion.

El componente celular puede ser obtenido mediante la fusion de diferentes tipos de células de mamiferos o no
mamiferos. Las células pueden tener grados diferentes de diferenciacion, estar activadas o no, ser de edades
diferentes, manipuladas o no o en combinacion.

Los diferentes tipos de células pueden estar asociados.

Uno o varios tipos de células pueden estar presentes en la estructura principal 3D. Los diferentes tipos de células no
estan necesariamente asociados y presentes en el mismo momento en la estructura principal. Las células pueden
estar asociadas inicialmente a la estructura principal in vitro o in vivo. Las células pueden ser cultivadas en la
estructura principal in vitro antes de la implantacién. Las células pueden estar asociadas secundariamente a la
estructura principal. Con el fin de colonizar el soporte, las células pueden ser inyectadas, por ejemplo, directamente
en la estructura principal, en las proximidades o a distancia. Por tanto, el soporte puede ser, por ejemplo, inyectado
por via endovascular y las células inyectadas de forma simultanea o secundariamente. La presencia de las células in
vivo puede, en ciertos casos, preceder también a la ubicacién de la estructura principal. En ciertos casos, la
poblacién celular puede proceder de la colonizacién del soporte por las células del hospedante. Es posible la
asociacion de diferentes combinaciones de utilizacion.

El método incluye, aunque no exclusivamente, células con capacidad potencial contractil, ritmica o angiogénica
como células madre embrionarias humanas, células madre embrionarias derivadas de blastocitos humanos de
SCNT (transferencia nuclear), células madre de adulto purificadas de tejido diferenciado: de higado, de pancreas, de
corazon, pulmén, de médula 6sea, tejido muscular (liso, cardiaco, esquelético, etc.), progenitores para las células
endoteliales o contractiles aisladas de tejido fetal, neonatal o adulto como célula de Scal+/- aislada de pancreas, de
corazon, de higado o de cualquier otro tejido fetal, célula prediferenciada in vitro o in vivo, mioblasto esquelético o
miocito, cardiomiocito (fetal, neonatal o adulto), progenitores para el cardiomiocito o el miocito, célula mesenquimal
de médula humana, de estroma, células hematopoyéticas, células progenitoras aisladas a partir de sangre de corddn
umbilical, leucocitos de sangre y células progenitoras de sangre para cardiomiocitos o células endoteliales (como
células CD34+, AC133+), células amnidticas, células de placenta, células trofoblasticas, células basales, células de
tejido adiposo o células derivadas, células purificadas a partir de epipldon como células mesoteliales epiploicas,
células periosteales, células pericondriales, fibroblastos, células neuronales, células hipocampales, epidérmicas,
células dérmicas, queratinocitos, células granulares, células del sistema inmune, células prediferenciadas
(empleando tratamientos eléctricos, hipoxia, hipotermia o congelacién, mediante estimulacién o retiradas de ciertas
quimocinas, productos quimicos, bioldgicos y otros tratamientos fisicoquimicos).

En los ejemplos siguientes se describiran las diferentes fases de un modo particular de realizacién de una matriz de
colageno modificada asi como las caracteristicas de las preparaciones asi obtenidas.

Ejemplo 1
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Acoplamiento covalente de moléculas de adhesién como péptidos RGD/RGE al soporte colagénico o agentes
biol6gicos como proteoglicanos, factores de crecimiento o citoquinas si la estructura principal esta hecha de
colageno.

Ejemplo 1

Acoplamiento covalente de moléculas de adhesién como péptidos RGD/RGE al soporte colagénico o agentes
biol6gicos como proteoglicanos, factores de crecimiento o citoquinas si la estructura principal esta hecha de
colageno y contiene grupos accesibles tioles, aminos o grupos carboxilos.

El principio de la reaccion quimica de acoplamiento se ilustra en la figura 1. El acoplamiento descrito en la misma
permite presentar el resto RGD a una distancia media del soporte, en este caso una matriz de colageno de 30-40
Angstroms, alargamiento favorable para la interaccién maxima de la secuencia péptida con el sitio receptor de la
integrina (véase Beer JH. et al. 1992, Craig WS. et al. 1995)%% 2,

Se utilizan soportes colagénicos y, ventajosamente, soportes porosos reticulados mediante DHT como Ultrafoam®,
materiales ya autorizados en el campo clinico como hemostaticos: hojas de Ultrafoam® de 5 mm de grosor (2,5 mm
después de rehidratacion en PBS) (Davol Inc., Cranston, RI) procedente de fibras de colageno de tipo | y tipo Il de
ternera reticulado mediante DHT. Las matrices, después de una rehidratacion, son despegadas en discos de 8 mm
de diametro y 2,5 mm de grosor utilizando punzones para biopsia cutanea. La concentraciéon de colageno del
soporte después de la rehidratacion es de aproximadamente 20 mg/cms. El tamano de los poros del soporte se sitla
entre 30 y 200 pm (H. Park 2005)°¢. Los péptidos lineales RGD (por ejemplo, GRGDS) o RGES (Sigma Aldrich) son
fijados de forma covalente a la matriz colagena después de la formacion de la trama colagénica utilizando un agente
reticulante heterobifuncional soluble en agua, como (6-[3'-2-(piridilditio)-propionamido]hexanoato (Sulfo-LC-SPDP)
(véase Pierce Biochemical (Rockford, IL, EE.UU.)).

Este agente reticulante heterobifuncional (denominado también reticulador) reacciona mediante su grupo N-
hidroxisuccinimido con los grupos aminos presentes en el colageno. El otro extremo del reticulador que contiene el
grupo 2-piridil-sulfuro reacciona, después de la conversién en un grupo tiol mediante ditiotreitol, con el péptido de
adhesién activado. Este péptido, ventajosamente GRGDS, fue acoplado extemporaneamente con el reticulador
sulfo-LC-SPDP en la parte N-terminal del residuo glicina o en el residuo arginina en el caso RGES. Por ejemplo,
GRGDS o RGES (soluciones acuosas esterilizadas) (0,1-10 mg/ml) se hacen reaccionar con sulfo-colagénico
rehidratado en PBS a pH 7. El exceso de reticulador se separa mediante lavados sucesivos de la matriz en PBS. Las
matrices asi modificadas son tratadas mediante ditrioteitol (DTT) (12 mg/ml en PBS) y el DTT se suprime mediante
lavados. En la reaccién final, las matrices colagénicas anteriormente tratas (10 mg) reaccionan con sulfo-LC-GRGDS
(0; 0,5; 1 y 2 mg) o sulfo-LG-RGES (1 mg), 48 horas en PBS. El grado de sustitucion es controlado alterando las
cantidades relativas de los diferentes reactivos con respecto al colageno y, sobre todo, mediante la medicién
espectrofotométrica de la piridina-2-tiona procedente de la escisién del reticulador (absorcién molar especifica = 8,08
x 10° M cm™ a 343 nm) (figura 1). Las preparaciones se mantienen esterilizadas y se almacenan a 4 °C.

Ejemplo 2
Utilizacion de soportes colagénicos funcionalizados con moléculas de adhesion para fabricar un tejido contractil.

Células contractiles

Diferentes tipos de células tienen una actividad contractil antes o después de una diferenciacién completa como, por
ejemplo, las células de musculos lisos, células de musculos esqueléticos o cardiomiocitos. Las células madre
embrionarias prediferenciadas o no (pudiendo ser el agente de diferenciacion, por ejemplo, uno o una combinacién
de factores de crecimiento. La retirada o inhibicién de ciertos factores del medio de cultivo como, por ejemplo,
factores de crecimiento de tipo FGF, TGF beta, BMP-2, SDF1, factores fisicos como hipoxia, electroestimulacion,
congelacién, tension mecanica, etc.) han mostrado igualmente su capacidad para favorecer la diferenciacion hacia
células contractiles. Células de médula 6sea (células hematopoyéticas o células mesenquimales), células aisladas
de sangre en circulacién (incluidas también las células aisladas a partir de sangre de cordén umbilical). Células con
capacidad potencial contractil han sido también aisladas a partir de tejidos diferenciados (fetales o adultos), tejidos
musculares (como mioblastos o cardiomioblastos), progenitores aislados de tejidos adiposos epiploicos, tejidos
diferenciados fetales o adultos (como, por ejemplo, de higado, pancreas, miocardio, pulmoén, etc.), liquido amniético,
células modificadas genéticamente, etc.

Insercién de células en el soporte colagénico

En este ejemplo se insertaron células contractiles diferenciadas normalmente utilizadas, cardiomiocitos neonatales
de rata (obtenidos mediante digestion de ventriculo cardiaco de rata recién nacida en los dos dias siguientes al
nacimiento) en matrices colagénicas funcionalizadas o no con péptidos de adhesion. Las matrices colagénicas se
obtuvieron mediante DHT. En el ejemplo siguiente se trata de una matriz comercial tipo Ultrafoam® (Bard) pero se
pueden utilizar otros tipos de matriz que tengan un componente colagénico. Se insertd asi un nimero considerable
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de células 10’ células/cm® de matriz colagénica. Como comparamon en el mlocardlo el nimero de cardiomiocitos
descrito para el volumen de tejido de miocardio es de 0,5-1- 10® cardiomiocitos/cm?® (referencia de M. Radisic et al.
2003)102 Los soportes colagénicos modlflcados con los péptidos de adhesion (dimension, 8 mm de diametro x 5 mm
de grosor) fueron inseminados con 2 x 10° cardiomiocitos con el fin de obtener una concentracion de 1,5 x 10”
células/cm?®. Justo después del deposito de las células, las matrices se centrifugaron a 1.000 revoluciones/minuto
durante 6 minutos con el fin de mejorar la eficacia y la homogeneidad de la distribucién celular. Las células no
unidas presentes en el fondo fueron nuevamente depositadas sobre la superficie superior de la matriz.

Cultivo de estructuras principales celularizadas

Las matrices celularizadas fueron seguidamente transferidas en placas de 12 pocillos y cultivadas en estado estatico
sin recurrir a biorreactores y utilizando un medio de cultivo clasico de 2 ml de DMEM (medio de Eagle de Dulbecco)
enriquecido con 10% de suero de ternera fetal sin utilizar suero de caballo como es habitualmente necesario
Después de 24 h el medio de cultivo se sustituye por DMEM que solo contiene 5% de suero de ternera fetal y que
contiene transferrina (10 mg/ml), insulina (1 mg/ml) y selenio. El medio de cultivo se cambia 2 veces hasta el 8° dia.
Hay que insistir en el hecho de que no son Utiles para obtener los resultados obtenidos ninguna matriz extracelular
de tipo Matrigel®, estimulos fisicos como una electroestimulacion crénica o una tensién mecanica, la utilizacion de
un biorreactor o elevadas concentraciones de suero xenogénico de tipo suero de caballo.

Histologia

Las matrices celularizadas se fijaron al 8° dia en formol al 10% y seguidamente se incluyeron en parafina para una
histologia normal. Se marcaron secciones transversales de 5 um con una coloracién mediante HES (hematoxilina-
eosina-azafran) para el analisis estructural y para estudiar el nimero de la distribuciéon de células. Una cierta parte
de las matrices celularizadas fue también congelada en nitrogeno liquido para efectuar inmunomarcados. Después
de la descongelacion, las secciones fueron permeabilizadas con Triton X-100, saturadas con PBS que contenia 3%
de albumina de suero bovino. Los anticuerpos primarios y seguidamente secundarios conjugados a un marcador
fluorescente (Alexa) fueron seguidamente incubados con las secciones Las matrices RGD modificadas fueron asi
incubadas con un anticuerpo de ratdn dirigido contra actinina alfa (concentracion de utilizacion en dilucion 1:500
(Sigma)) y un anticuerpo antirraton conjugado a alex-546 (Molecular Probe) (dilucién 1:300). Los nucleos de las
células recibieron un marcado especifico en DAPI.

La insercion de los cardiomiocitos neonatales de rata en una matriz colagénica modificada con péptidos de adhesion
permite realizar un implante que se contrae espontaneamente después =2-3 dias de cultivo in vitro. En el 8° dia, se
observa una actividad contractil en un 50% de los implantes colagénicos en ausencia del resto RGD y en un 80% en
presencia (p = ns). De forma interesante, los latidos espontaneos son mas rapidos en presencia del resto RGD, 141
+ 17 frente a 61 * 26 (diferencia significativa de p <0,05). Cuando estos latidos estan presentes, generalmente son
mas regulares en las matrices colagénicas modificadas.

Se presentan diferentes parametros de contractilidad en la figura 2, en lo que se refiere a los parametros de
contraccion o en la figura 3 en lo que se refiere a los parametros de relajacién. Las actividades espontaneas sin
estimulaciéon eléctrica (Estim-) o bajo estimulacion eléctrica (Estim+) fueron registradas segin la técnica de Y
Lecarpentier et al'®" . Los histogramas oscuros corresponden a las matrices colagénicas de base y los
histogramas claros a las matrices colagénicas funcionalizadas con restos RGD. Los registros se efectuaron en el 8°
dia.

Las figuras 2a y 2b muestran el efecto de una estimulacion eléctrica sobre las matrices. Los pardmetros medidos
fueron de forma indiferente la fuerza desarrollada medida en micronewtons (a saber, “tensién activa”) o los
acortamientos (AL). Como se observa cuando la frecuencia de estimulacidén eléctrica aumenta, disminuyen las
fuerzas desarrolladas lo que se plasma en un efecto de estancamiento negativo. No obstante, cualesquiera que
sean las frecuencias de estimulacién ensayadas, las fuerzas desarrolladas en presencia del resto RGD son
superiores a las fuerzas desarrolladas en su ausencia (figura 3a). La fuerza desarrollada es maxima para una
frecuencia de 0,17 Hz. En efecto, existe un umbral de estimulacion eléctrica de las matrices en funcién de la
frecuencia. Se ha observado incluso que para una misma intensidad de estimulacion, el umbral de frecuencia de
estimulacion es mas bajo para las matrices con RGD. Las respuestas mecéanicas son también mejores en presencia
del resto RGD (p significa para cada vez p<0,05) (figura 2b). Para las matrices RGD, los umbrales de estimulacion
son muy bajos (inferiores a 3 V/cm). Estos umbrales del mismo orden de magnitud que la despolarizacién
espontanea medible a nivel del miocardio. La capacidad del tejido contractil implantado para sincronizarse con el
miocardio nativo del paciente sera mayor cuanto mas bajo sea el umbral de estimulacion de este tejido, como es el
caso en presencia de RGD. Los diferentes parametros de contractilidad espontanea que han sido medidos se
mejoran igualmente en las matrices RGD + (p<0,01) para los parametros de acortamiento (AL) (figura 2c) como para
la intensidad de las fuerzas desarrolladas (“tension activa”) (figura 2e). De forma interesante, con la modificacion de
la matriz, las fuerzas medidas fueron superiores a todas las recogidas en la bibliografia. Para una frecuencia 6ptima
de estimulacién, la presencia del resto RGD supone un aumento en un factor de 3 veces de AL (31,1 £ 3,1 frente a
9,4 + 3,9 Am (es decir, RGD- frente a RGD+, respectivamente, p<0,05). Esta diferencia persiste incluso cuando las
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matrices son estimuladas (figura 2c, e, Estim+ frente a Estim-). Las figuras 2d y 2f recogen algunos datos sobre las
velocidades de desarrollo de estas fuerzas o sus acortamientos en funcién del tiempo. Se observa que tanto la
velocidad de acortamiento maxima (maxVc: velocidad max de contraccion) (figura 2d) como el maximo de la fuerza
desarrollada en un tiempo dado (figura 2f) son también superiores en las matrices RGD. La velocidad maxima de
contraccion maxVc (633,0 £180,8 frente 56,8 + 23,1 Am/s (es decir RGD- frente RGD+, respectivamente, p<0,05) y
los alargamientos o la disminucion de la tension molecular. Ademas, como para los parametros de contraccion, la
intervencion de esta velocidad maxima de relajacién maxVr y la velocidad —Df/dt “diminucion de la tension activa”
(figura 3d) es superior en las matrices modificadas. Esta diferencia persiste igualmente bajo una electroestimulacion.

Las figuras 3a y 3b comparan las velocidades de contraccion maxVc y de relajacion maxVr en las matrices
colagénicas de base, figura 3a, o en las matrices modificadas con los péptidos RGD, figura 3b. Para los dos tipos de
matrices existe una correlacion lineal importante entre las velocidades de contraccion y de relajacidén. Estas
velocidades ademas son practicamente iguales para un tipo de matriz dado. La contracciéon es un fenémeno activo
provocado por la contraccion de las células. La relajacion por otra parte es un fenémeno pasivo que puede proceder
de la flexibilidad elastica del soporte matricial o un fendmeno activo debido a las células. Las propiedades mecanicas
de las matrices béasicas no celularizadas RGD son mas o menos iguales. La diferencia obtenida en la relajacion
entre las matrices RGD+ y RGD- por tanto no puede proceder de una diferencia de elasticidad de los dos tipos de
matrices, sino de la poblacion celular asociada a la matriz que es responsable de la diferencia observada. Esto es
también interesante, dado que las velocidades de contraccién y de relajacion son muy parecidas, por lo que se
deduce que el efecto de la matriz es practicamente nulo tanto en lo que se refiere a la inercia de la matriz durante la
contraccion como a una eventual elasticidad durante la relajacién. Los parametros de contraccion asi como los de
relajacién son fundamentales para el rellenado del miocardio durante la diéstole.

El analisis histologico de las diferentes matrices confirma una mejor diferenciacién de las células contréctiles en las
matrices RGD. Después ocho dias, los tejidos colagénicos sin RGD no contienen practicamente células redondas
poco diferenciadas, con practicamente ningun contacto con la matriz. Por el contrario, los cardiomiocitos asociados a
las matrices RGD+ estan mucho mas alineados, alargados con un nucleo bien regular y centrado. Ademas, los
cardiomiocitos en las matrices colagénicas (RGD+) tienen un reagrupamiento no del todo anarquico, organizados
alrededor de las fibras de colageno a las que se adhieren fuertemente. La evaluacién del nimero de células en las
matrices para FACS muestra que el nimero de células disminuyd en el cultivo. No obstante, esta bajada es de un
factor de 6 después de 8 dias en las matrices colagénicas mientras que es de solo un factor 2 con las matrices
RGD+ (p<0,05 RGD+ frente a RGD-). Por tanto, las matrices RGD+ contienen un nimero mas considerable de
células a los 8 dias con respecto a las matrices RGD- (0,67 x 10° frente a 0,20 x 10° células RGD+ frente a RGD-,
respectivamente, p<0,05). De la misma manera, sobre los cortes de histologia en confocal después de un marcado
del nucleo con DAPI, las matrices celularizadas RGD+ tienen un niumero mas considerable de nucleos por seccion
sobre los cortes histolégicos. De forma muy importante, las estriaciones transversales (cross striations) de los
cardiomiocitos que son el testigo de la organizacion terminal del aparato contractil de los cardiomiocitos fueron
detectados sobre los constructos RGD+ pero no con los constructos RGD-. Las modificaciones morfolégicas de las
células no son funcion del nimero de células iniciales ni de la densidad celular para una preparacion dada. Esto
tiende a demostrar que las diferencias observadas estan asociadas principalmente a una interaccién de las células
con el soporte y no a una diferencia de interaccién de las células entre ellas.

Estos resultados demuestran sin duda que la fijacién de las moléculas de adhesion como los péptidos RGD sobre el
colageno puede mejorar la adhesién, la supervivencia y la diferenciacion de células contractiles y mejorar asi las
propiedades contractiles tanto espontaneas como en caso de estimulaciones eléctricas de tejidos de miocardio,
fabricadas a partir de estos soportes. Los rendimientos mecanicos mejoran asi como los rendimientos eléctricos. Los
tejidos son mas estables eléctricamente, con umbrales de estimulacién mas bajos.

Ejemplo 3

Induccion de una angiogénesis in vitro por la asociacién de células endoteliales en una matriz funcional con
moléculas de adhesién:

En otro tipo de preparacion, las células de interés como las células endoteliales (maduras o progenitoras) pueden
ser trasplantadas en la matriz colagénica 3D funcionalizada con moléculas de adhesion, ventajosamente el resto
RGD en presencia o no de células contractiles o de otros tipos de células como, por ejemplo, fibroblastos,
queratinocitos, células contractiles, células modificadas genéticamente, etc., que pueden ser utilizadas también
independientemente. Este soporte favorecera la supervivencia y la diferenciacion de esta poblacion celular asociada,
como lo harian las células endoteliales. Esta poblacion celular puede ser utilizada en asociacion con células
contractiles o de forma aislada. El soporte puede ser también utilizado en ciertos casos sin poblacion celular
inicialmente asociada, colonizando las células secundariamente el soporte. No obstante, se ha demostrado que la
asociacion de células endoteliales favorece la supervivencia y la diferenciacion de células contractiles implantadas
en soportes 3D DA Narmoneva et al., 2004% y que la prevascularizacion in vitro de tejido muscular esquelético
favorece su supervivencia después de la implantacion (véase S. Levenberg et al. 2005)"".

Los tejidos 3D fabricados in vitro generalmente no tienen el reticulo vascular que existe en los tejidos naturales. Por
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tanto, para que constituya una realidad clinica, un tejido contractil fabricado in vitro debe ser capaz de favorecer su
neovascularizacién favoreciendo el desarrollo de una vascularizacién a partir de la vascularizacion previamente
existente del receptor o favoreciendo la diferenciacién de una poblacién de células endoteliales asociadas al soporte
3D inicialmente o posteriormente recogidas en este soporte después de la implantacién. Por tanto, una de las
propiedades mas importantes para un tejido fabricado in vitro sera su capacidad para favorecer su troficidad y el
desarrollo de vasos en el interior con el fin de limitar al maximo el periodo isquémico obligatorio que sigue a la
implantacion y que es responsable de una mortalidad celular considerable con pérdida de su funcionalidad (RY
Kannan et al. (2005))*°. Esto se hace atn mas critico cuando se tiene interés en células particularmente sensibles a
la hipoxia como células contractiles de tipo cardiomiocitos y cuando, ademas, estas células son trasplantadas en una
zona en la que la vascularizacion ya ha sido inicialmente alterada (miocardio isquémico o necrético). La
prevascularizacién del implante y la ausencia de necesidad de utilizar geles en este tipo de soporte permiten
favorecen la libre difusion de los nutrientes y, por tanto, fabricar tejidos de grosores superiores. Ademas, en este
espacio, el microentorno celular puede ser controlado y modificado asi como la respuesta del organismo. Es posible
asociar este soporte a agentes o trasplantar en este tipo de soporte 3D células transformadas con genes que
codifican estos agentes, como en el caso presente para factores de crecimiento implicados en la regulacion de la
angiogénesis. Obviamente pueden estar asociados otros genes y esto de forma no exhaustiva como los que estan
destinados, entre otras cosas, a favorecer la adhesién, supervivencia, crecimiento, alojamiento, proliferacion,
apoptosis o diferenciacion de las células en el interior, las proximidades o también a distancia del soporte 3D. Estan
incluidos también los genes que controlan la degradacion o la elaboracién de la matriz extracelular, o genes que
pueden controlar la despolarizacién de células para conferirles una actividad ritmica, genes que codifican factores
reguladores de la respuesta inmune, inflamatoria o tumoral.

Asociacién del soporte con “células endoteliales”

A diferencia del nimero muy con3|derable de células contractiles necesario para obtener un tejido contractil de
aproximadamente 0, 5 a 10-10’ celulas/cm el nimero de células endoteliales necesario es mucho méas bajo de
aproximadamente 10° células/cm®. Se trasplantaron células endoteliales diferenciales maduras de ratén (descritas
por Arbiser el al. 1997) en la matriz colagenlca Mile Sven1 (MS1) (ATCC n? CRL-2279). Se dispusieron diferentes
concentraciones de células MS1 de 10* a 107 en los soportes colagénicos de tipo matriz colagénica funcionalizada o
no con moléculas de adhesién, ventajosamente el resto RGD (RGD+ (TR) o RGD- (T), pero también péptidos
agonistas/antagonistas como RGE y cultivados en DMEM con L-glutamina 4 mM, 1,5 g/l de bicarbonato de sodio,
4,5 g/l de glucosa, piruvato de sodio 1 mM, penicilina, estreptomicina y 5% de suero de ternera fetal (FCS) (Hyclone,
Logan, Utah) en placas de cultivo de 12 pocillos en un incubador a 37 °C con una atmésfera de 5% de CO; para
periodos de 3 y 6 semanas. Se estudi6é el desarrollo de la angiogénesis in vitro mediante microscopia electrénica.
Las formaciones vasculares no son visibles a los bajos aumentos obtenidos con los microscopios clésicos y la
presencia de estructuras vasculares debe ser demostrada con un aumento mayor recurriendo al microscopio
electrénico (EM).

Para la microscopia electronica, las preparaciones se fijaron en paraformaldehido, 1,5% de glutaraldehido y calcio 1
mM en tampén de cacodilato de sodio (pH 7,2) a 4 °C y seguidamente se fijaron en un tampén con 1% de OsO4 a 4
°C y se fijaron en bloque con acetato de uranilo al 1% en etanol al 50% antes de ser incorporados en resinas de
Epon/araldita (Electron Microscopy Sciences, Fort Washington PA). Se realizaron secciones mas finas (60 nm) y se
colorearon con acetato y citrato de uranilo. Todas las muestras se examinaron utilizando un microscopio electrénico
CM-100. La busqueda de formaciones vasculares se efectué en un microscopio con un aumento de (4k) y las
estructuras vasculares se confirmaron gracias a un aumento mayor para identificar las uniones comprimidas y la
presencia de membrana basal haciendo variar la incidencia de la radiacion Rx si fuera necesario. Una luz vascular
se define como un espacio cerrado delimitado por células endoteliales que interaccionan y por uniones citoplasmicas
elaboradas de tipo “tight junction”. Se cuantific6 el nimero de estructuras vasculares por mm?, el grado de
complejidad de los vasos se evalué mediante la medicion de la relacion nucleocitoplasmica de las células
implicadas, por el nimero medio de células que participan en la formacién de una luz y por el % de ramificacion
definido por el nimero de luces contiguas y el nimero medio de estructuras vasculares en caso de ramificacion. El
andlisis estadistico recurre a los ensayos para series emparejadas tipo Wilcoxon Matched-Pairs Signed-RanksTest.

En la matriz colagénica funcionalizada con los péptidos RGD, las células modificaron su aspecto morfolégico
haciéndose mucho mas extendidas a las 3 y 6 semanas. Una interaccion de las células con la matriz a través de la
molécula de adhesién es responsable de esta modificaciéon morfolégica de la célula, ya que esta modificacion del
aspecto no es funcion del numero inicial de células y no esta presente en las matrices colagénicas béasicas o en las
matrices funcionalizadas con RGD. Ademas, esta modificacién desaparece si la forma soluble del resto RGD esta
asociada al medio de cultivo. En la matriz RGD, las células endoteliales estan polarizadas. Por otra parte, existe en
otros lugares una membrana basal entre las células y la matriz. Esta membrana basal no esta presente si las células
se cultivan en matrices colagénicas no funcionalizadas. Como la obtencion de las estructuras de tipo vascular in vitro
en microscopio clasico (“capillary-like network”) en las matrlces colagénicas necesita normalmente la presencia de
un agente de diferenciacion como PMA (véase llan, 1998) o la presencia de fibroblastos (véase Black, 1998g‘°6

un medio enriquecido con factores secretados fibroblastos (véase Montesano, 1993; Baatout, 1997)1 07. 108 " |ag
verdaderas estructuras vasculares se desarrollan espontdneamente en las matrlces RGD como se observa en
microscopia electronica con una media de 8,5 “estructuras vasculares” por mm? +/- 1,3 a las 6 semanas (n = 5
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experiencias separadas) (figura 4a). Al mismo tiempo, ninguna de estas estructuras esta presente en los otros tipos
de matriz (figura 4a). La mayoria de las “luces vasculares” estan formadas por las prolongaciones citoplasmicas y no
por el cuerpo celular que contiene el nicleo. Un estudio cuidadoso de mas de 40 estructuras vasculares en las
matrices RGD+ muestra que el nimero medio de células implicadas en la formacion de una luz vascular era de 5,5
+- 1,1 (véase la fig. 4b). En ciertos casos, las luces vasculares estan formadas por mas de 10 células endoteliales
interconectadas. Un 23,6% de los vasos se consideran como ramificados (figura 4a, parte sombreada) con un
nimero de luces vasculares de 3 +/- 0,5 en caso de ramificacion.

Ejemplo 4

Posibilidad de implantar células modificadas genéticamente que son capaces de secretar un agente en el soporte
colagénico funcionalizado:

En el ejemplo siguiente las células trasplantadas en la matriz pueden ser modificadas genéticamente para liberar un
agente biolégico implicado, por ejemplo en la angiogénesis, el desplazamiento, la supervivencia, la proliferacion, la
apoptosis, la diferenciacion, el control de la degradacién, de la elaboracidon de la matriz extracelular, el control de la
respuesta inmunitaria, inflamacién o tumoral, etc. Se mostr6 que era posible modificar genéticamente células
contractiles como mioblastos con genes implicados en la angiogénesis como VGEF, angiopoitina, etc., con el fin de
obtener tejidos de mejor calidad después del trasplante (D.E. Coppi et al. (2005))109. En el presente caso, las células
de tipo endotelial (es decir, MS1) fueron modificadas mediante transfeccion viral con el gen de activaciéon Ras +. La
via Ras/Map quinasa se describié como una via de activacion muy importante en el control de la angiogénesis (llan
et al. 1998)*. Las células MS1 Ras+ son conocidas con el nombre de SEVN 1 ras (SVR) (ATCC n® CRL-2280)
(véase Arbiser, 1997)”0. Las células SRV (figura 5) fueron implantadas y cultivadas en diferentes matrices como
anteriormente durante 6 semanas. El ejemplo muestra que la actividad biol6gica de las células puede ser modificada
mediante manipulacion genética y que no obstante sigue siendo posible funcionalizando las matrices con moléculas
de adhesién, ejercer una influencia sobre su comportamiento y su grado de diferenciacién. La transformacion de
células endoteliales con Ras aumenta su capacidad potencial angiogénica ya que las estructuras vasculares y la
presencia de membranas basales son visibles incluso en las matrices colagénicas basicas (T) con aproximadamente
7 estructuras vasculares/mm? (figura 5a). Pero incluso con este tipo de células, la angiogénesis sigue estando
mucho mas desarrollada si estas células son introducidas en matrices funcionalizadas con moléculas 8TR) (figura
5b). La presencia de las moléculas de adhesién permite obtener una angiogénesis mas desarrollada tanto en
cantidad (nimero de estructuras vasculares/mm? ((40 frente a 7) (RGD+ frente a RGD-) (p significativo)) (figura 5a)
como también en calidad (% de vasos ramificados ((75% frente a 10%) (RGD+ frente a RGD-) (p significativo))
(figura 5a), nivel de complejidad de los vasos particularmente con una relaciéon nucleocitoplasmica méas baja y un
namero de células implicadas en cada luz vascular mas elevada ((4,5 frente 3) (RGD+ frente a RGD-)((ns)) (véase la
figura 5b).

Ejemplo 5
Evaluacion del interés de la fijacion covalente de la molécula de adhesion sobre el soporte colagénico

Para estudiar la importancia de la fijacion al soporte en el efecto observado, se ensayaron la forma soluble del resto
RGD o la simple adsorcion del resto RGD en presencia de células contractiles o de células endoteliales en soportes
colagénicos. Las elevadas concentraciones de RGD de 1 a 1.000 ug/ml han sido asociadas al medio de cultivo o
adsorbidos sobre la matriz durante més de 24 h antes de la implantacién de los diferentes tipos de células. En todo
caso, el efecto ventajoso del resto RGD sobre la diferenciacion y la supervivencia de las células endoteliales o de los
cardiomiocitos es evidente. Ademas, incluso aunque las células se cultivaran en un soporte colagénico modificado
con el péptido de adhesidn, la presencia de la forma soluble del resto RGD en el medio inhibe este efecto (figura 5a).

Ejemplo 6
Utilizacion de la matriz funcionalizada con moléculas de adhesion en presencia de un agente bioldgico

Algunos de estos agentes como, por ejemplo, los factores de crecimiento, pueden estar simplemente asociados al
medio de cultivo in vitro, adsorbidos sobre el soporte colagénico (véase EJ Suuronen et al. (2003))** o incluso fijadas
de forma covalente utilzando o no el medio que ha sido propuesto. La matriz también puede ser funcionalizada con
proteoglicanos, por ejemplo, que tienen la propiedad de retener los factores de crecimiento. Algunos de estos
agentes pueden ser, por ejemplo, factores de crecimiento, agentes estabilizantes de los factores de crecimiento
(como, por ejemplo, "oligomeric regenerating agents” (RGTAs)), quimocinas, agentes destinados a aumentar la
contractilidad, agentes que aumentan la angiogénesis, que controlan la reaccién inflamatoria, que controlan sin
degradacién o favorecen su polimerizacion, etc. El agente puede estar presente en el soporte o ser administrado a la
periferia del soporte en un dispositivo asociado destinado, por ejemplo, a controlar la remodelacién ventricular o
tratar un miocardio patolégico. El soporte puede servir también para suministrar o concentrar, o0 mantener estos
agentes en un lugar dado. El agente puede ser producido también por las células asociadas al soporte de forma
natural o después de la modificacién. Los factores de crecimiento son normalmente utilizados a concentraciones de
1 fg/ml a 1 mg/ml (es decir 1-10 nM) (véase EJ Suuronen et al. (2003))**, pero se pueden utilizar concentraciones
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diferentes.

En este ejemplo, el agente asociado es un factor de crecimiento destinado a aumentar la angiogénesis como el
clasico VEGF. El factor de crecimiento ha estado asociado al medio de cultivo, pero este factor puede estar también
simplemente adsorbido sobre el colageno durante algunas horas antes de su insercién en las células o de ser fijado
por su sitio NH2, por ejemplo.

La presencia de VEGF (VEGF164 (RxD, Minneapolis, MN) a concentraciones de 4 ng/ml induce la diferenciacion de
las células MS1 con la aparicion de estructuras vasculares en las matrices de colageno basico (T) y esto es asi
incluso en ausencia de funcionalizacion con moléculas de adhesion (figura 6a). No obstante, el numero absoluto de
estas estructuras sigue siendo bajo (una media de 3/mm?), igual que su nivel de complejidad: Gnicamente 2,5 +/- 0,5
células (n= 12) por luz vascular (figura 6b), con vasos de paredes gruesas (practicamente sin prolongacion
citoplasmica), solamente un 10% de las estructuras son ramificadas (figura 6a) y en caso de ramificacion, con
Unicamente 2 luces vasculares en continuidad. Es conocido que los vasos obtenidos con VEF no estan
perfectamente formados y tienen una tendencia a favorecer extravasaciones vasculares. En presencia del resto
RGD (TR) por el contrario, la densidad de las estructuras vasculares aumenta 8,7 +/- 0, 7/mm? (figura 6a), igual que
su nivel de complejidad: numero de células por luz vascular 4 +/- 1,1, 25% de ramificaciones, 3,5 luces contiguas en
caso de ramificacion (figura 6a-b).

Ejemplo 7

Los soportes colagénicos funcionalizados con moléculas de adhesion como péptidos RGD tienen un efecto
antiapoptotico sobre las células a las que estan asociados

Los receptores integrinicos, ademas de su funcidén en la adhesién de las células a su entorno, desempefian una
funciéon clave limitando la muerte celular por apoptosis y aumentando los genes de supervivencia (Meredith et al.
1997)'®. De hecho, la mayoria de las células adherentes como los cardlom|OC|tos cuando pierden el contacto con la
matriz circundante, se hacen apoptéticas (D. Kuppuswamy et al. (2002)) Una parte de la muerte celular podria ser
debida a la inhibicion de esta interaccion. Esta es probablemente una de las razones por la que la inyeccion de
células solas en los tejidos es poco eficaz y estd acompafiada de una mortalidad muy considerable de
aproximadamente 95%, lo que justifica la utilizacién de una matriz 3D en el momento de la inyeccién para volver a
crear este entorno. No obstante, es necesario que el soporte 3D posea igualmente propiedades mecanicas y los
ligandos especificos necesarios para esta interaccion en el sistema 3D.

La apoptosis ha sido estudiada in situ utilizando un microscopio confocal tipo Zeiss con un programa para integrar
los datos (MRC 1024, Biorad). Las membranas de las células en la matriz fueron marcadas in situ utilizando una
coloracién Dye red. Las células apoptéticas fueron marcadas utilizando un marcado fluorescente verde antianexina
V (FITC). Se realiz6 una cuantificacion de la apoptosis comparando la superficie de fluorescencia roja
correspondiente al conjunto de las células con la fluorescencia verde correspondiente a las células apoptéticas. Las
membranas de las células en matriz se marcaron in situ utilizando una coloracién Dye red. Las células apoptéticas
fueron marcadas utilizando un marcado fluorescente antianexina V (FITC). Se realizé una cuantificacién de la
apoptosis comparando la superficie de fluorescencia roja correspondiente al conjunto de las células con la
fluorescencia verde correspondiente a las células apoptoticas.

Después de 3 semanas, el porcentaje de células MS1 apoptéticas en las matrices funcionalizadas con el resto RGD
es de 10% contra mas de un 80% en ausencia de este resto. De la misma manera que se inform6 para la
diferenciacion celular, la presencia de la forma soluble del resto RGD en el medio anula este efecto en los dos tipos
de matrices funcionalizadas o no con el resto RGD, recuperando la apoptosis su valor de 80%. A esto se debe la
necesidad de que el resto sea fijado. La baja supervivencia de células endotellales en diferentes tipos de soporte 3D
colagenlco (véase llan et al., 1998, Satake et al., 1998, Goto et al., 1993) %3739 5 de tipo Matrigel (véase Ranta et al.
1998)® ya ha sido descrita por diferentes grupos. La presencia de un resto RGD fijado seria un medio para disminuir
esta muerte celular en este tipo de soporte y mejorar la eficacia de estos trasplantes celulares después de la
inyeccion.

Ejemplo 8
Control de la biodegradacion del soporte colagénico mediante un tratamiento no citotdxico compatible con la terapia

celular: fijacion mediante gluraldehido asociado a la utilizacién de un proteoglicano como heparina o la utilizacion de
genipina

El método mas eficaz para fijar el colageno continda siendo una reticulacion quimica mediante glutaraldehido. No
obstante, el glutaraldehido se puede polimerizar y despolimerizar lentamente liberando glutaraldehido libro que es
téxico para la célula.

Fijacion del tejido con glutaraldehido seguida de tratamiento con quitosano y heparina modificada (matrices de
colageno-glut/GAG)
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La fijacion mediante glutaraldehido se hace mediante incubacion de soportes colagénicos Ultrafoam® en tampdn de
NaCl (50 mM) que contiene 0,625% de glutaraldehido durante un mes a 37 °C. Después del lavado, los soportes
colagénicos se colocan en una solucion de 0,2% de quitosano (Sigma Aldrich) mas 1% de glicina (Sigma Aldrich) y
sulfato de gentamicina al 0,02% (Sigma Aldrich) durante dos semanas a 20 °C. Se prepara una solucién de heparina
parcialmente degradada mediante la accion de nitrito de sodio en presencia de acido clorhidrico (1 M, pH 2,0) a 4 °C
3 h sobre sulfato de heparina. La solucion se lleva seguidamente a pH 7,4 mediante sosa N y los soportes de
colageno se ponen en contacto con la solucién durante 12 h. Las preparaciones de colageno se lavan seguidamente
con tampon de NaCl (50 mM) y seguidamente se ponen en contacto 6 h a 20 °C con una solucién de
cianoborohidruto de sodio (Sigma Aldrich) al 1% en un tamp6n de NaCl (50 mM) preparado el dia anterior. Las
preparaciones de colageno se lavan nuevamente y se mantienen en una solucién que contiene 1% de glicina y
0,02% de sulfato de gentamicina hasta su utilizacién final.

Fijacibn mediante genipina (matrices de coldgeno/genipina)

La utilizaciéon de genipina para fijar tejidos de nueva aportacion o descelularizados ya ha sido propuesta (patente de
EE.UU de material bioldgico acelular quimicamente tratado con genipina Sung Hsing-Wen et al. 2003). Se ha
seguido el modo operatorio propuesto por los autores.

La genipina (Challenge Bioproducts CO., Taiwan) fue utilizada a 0,625% en PBS, pH 7,4, a 37 °C durante 3 dias.

Evaluacién in vivo de matrices colagénicas tratadas con los procedimientos anteriores

Se implantaron diferentes tipos de matrices a nivel de los musculos de la médula espinal de ratas anestesiadas. Los
andlisis histologicos después de 10 dias han puesto de manifiesto una infiltracibn masiva de las matrices
colagénicas basicas por células inflamatorias con una degradacién intensa y precoz de la trama colagénica y
sustitucion de esta matriz por la fibrosis poco vascularizada.

En matrices de colageno-glut/GAG, todo como en las matrices de colageno/genipina, la infiltracién celular esta
limitada a la periferia de la matriz. De forma interesante, estas matrices favorecen el desarrollo de una angiogénesis
considerable en las proximidades de la matriz, aunque la penetracion de los vasos en el interior de la matriz queda
limitada. La presencia de proteoglicanos en la matriz, que se conoce que favorecen la adsorcion y la penetracion de
factores de crecimiento, podria explicar en parte el aumento de la angiogénesis local. Después de 1 mes, las
matrices colagénicas 16/16 desaparecieron incluso las que tenian un didmetro inicial mas considerable (8 mm). Por
el contrario, todas las matrices de colageno-glut/GAG, n= 16 o colageno/genipina, n= 16, presentan una dimensién
inalterada (p significativa) y la infiltracién celular queda limitada a la periferia. Por otra parte, las células inflamatorias
estan poco representadas en esta infiltracién.

Ejemplo 9

Funcionalizacién de soporte de colageno-glutaraldehido/GAG o colageno/genipina mediante la fijacion de molécula
de adhesion:

Esta asociacion permite controlar la respuesta inflamatoria o inmune con respecto a un tejido y seleccionar su
colonizacion por células de interés.

La posibilidad de modificar las matrices con péptidos de adhesién ha sido también validada. Estas moléculas de
adhesién pueden ser asociadas antes o después de los agentes de reticulacion de colageno. Los péptidos de
adhesiones como RGD fueron fijados sobre matrices de colageno Ultrafoam® utilizando el modo operatorio descrito
en el ejemplo 1 y seguidamente las matrices fueron fijadas siguiendo los métodos descritos en el ejemplo 8.
Después de un aclarado den PBS, estas matrices fueron implantadas en los musculos de la médula espinal de ratas
anestesiadas. Fueron implantadas asi hasta 8 matrices en el mismo animal.

Después de 10 dias y 1 mes de implantacion, todas las matrices de glut/GAG estan todavia presentes con poca
resorcién, mientras que en ausencia de tratamiento mediante glutaraldehido, todas las matrices colagénicas
funcionalizadas o no con el resto RGD ya habian desaparecido. Los analisis histolégicos después de 10 dias
pusieron de manifiesto una infiltracion masiva de las matrices colagénicas basicas mediante células inflamatorias
con una degradacién intensa y precoz de la trama colagénica y sustitucion de esta matriz por la fibrosis poco
vascularizada. El tratamiento mediante glut/GAG limita la infiliracion celular inicial de la matriz por células
inflamatorias y la degradacion de la matriz se retrasa con una angiogénesis que queda limitada a la periferia. De
forma muy interesante, en presencia de restos de adhesion como los restos RGD (matrices colagénicas-glut/PGA),
los vasos penetran esta vez al interior de la matriz asi como las células de los tejidos circundantes incluso muy
rapidamente ya que después de solamente 10 dias de implantacién, las 2/3 partes externas de la matriz ya estan
colonizadas y vascularizadas. Un andlisis de la cinética de la angiogénesis de las matrices gracias a la técnica de
cuantificacion de la angiogénesis utilizando la inyeccidn intravascular de un marcador fluorescente ISL-B4 (Molecular
Probes) confirma que las matrices resultan vascularizadas y que esta angiogénesis comienza en la segunda semana
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para alcanzar un valor de plataforma de aproximadamente 6% después de 3 semanas. Otros experimentos para
periodos de tiempo mas prolongados confirmaron que esta angiogénesis solo aumenta lentamente pero que,
contrariamente a la que tiene lugar con otros tipos de soportes como las matrices Matrigel®, esta angiogénesis no
tiene una tendencia a disminuir después de algunos meses. Debe apreciarse que la cantidad de angiogénesis en las
matrices debe ser comparada a la observada en los musculos circundantes como los muasculos de la médula espinal
en la que esta angiogénesis de aproximadamente 3% +/- 1%.

Existe una colonizacion celular de la matriz que no es el caso especialmente de las células inflamatorias. Esta
propuesta es muy interesante ya que propone un primer tratamiento destinado a evitar la colonizacién celular de un
soporte 3D para seguidamente seleccionar a través de las moléculas de adhesién escogidas las células de interés
como, por ejemplo, células endoteliales. La presencia de una neoangiogénesis intensa en las matrices de colageno-
glut/GAG modificadas con los péptidos de adhesién muestra una biocompatibilidad muy buena de este tipo de
implante y sugiere una toxicidad baja compatible con su utilizacién en terapia celular.

Ejemplo 10

Utilizacion de soportes colagénicos reticulados y funcionalizados o no con moléculas de adhesién como los péptidos
RGD para la terapia celular

Se analizé la capacidad de las células trasplantadas para sobrevivir y diferenciarse en este tipo de soportes. Células
humanas o no y mas o menos diferenciadas: células madre, células progenitoras, células maduras, células
modificadas o no genéticamente, fueron asi implantadas en diferentes tipos de soportes funcionalizados o no con
péptidos RGD. La participacién de estas células en la angiogénesis de los soportes fue evaluada en un modelo de
implantacion de soporte en tejidos musculares (tipo musculos esqueléticos) y se desarroll6 un método de analisis
cuantitativo de la angiogénesis en estos soportes:

Células:

- Células endoteliales maduras de raton MS1.

- Células endoteliales maduras de raton modificadas genéticamente SVR.

- Células madre de ratones aisladas a partir de tejidos diferenciados. Recientemente se ha informado el aislamiento
y la caracterizacion de progenitores para las células endoteliales aisladas en tejidos diferenciados durante el
desarrollo del ratén (véase S. Cherqui, SM. Kurian, O. Schussler et al. (2006))'"". Estos progenitores fueron aislados
a partir de la fraccién de células que tienen una baja capacidad de adhesion a partir de extractos de higado de
ratones neonatales digeridas enzimaticamente mediante colagenasa. Las células fueron recogidas el 8° dia de
cultivo in vitro.

- Células endoteliales maduras humanas aisladas a partir de la pared de las venas de corddn conocidas con la
denominacién “HUVEC”.

- Progenitores de origen humano para la célula endotelial aislados a partir de sangre de cordén umbilical. Estas
S:%Iulas fueron preparadas como ya se describié anteriormente (véase Crisa et al. (1999) y Hildbrand et al. (2004)""

Modelo de angiogénesis in vivo

Los diferentes tipos de células endoteliales se insertaron en matrices tratadas con glutaraldehido/GAG y modificadas
0 no con péptidos de adhesién como péptidos RGD. Ratones inmunodeprimidos fueron anestesiados con
pentobarbital y las matrices fueron implantadas en sus musculos de la médula espinal durante periodos de hasta 6
semanas. Se implantaron asi ocho matrices por ratéon. Se pudieron ensayar asi diferentes combinaciones en el
mismo animal. Las matrices fueron explantadas después de diferentes periodos de tiempo y se cuantificé la
angiogénesis en las matrices.

Cuantificacién de la angiogénesis in vivo

Se desarroll6 una técnica fiable y reproducible para la cuantificacion de la angiogénesis in vivo. Los vasos
sanguineos fueron marcados in vivo con un marcador fluorescentes anticélulas endoteliales de ratén MCA32
(Universidad lowa, EE.UU.) o ISL-B4 (Vector Laboratories, Burlingame, CA). Después de cortar las secciones (200
um) utilizando una cuchilla oscilante “Automatic Oscillating Tissue Slicer” (OTS-4000) (Electron Microscopy
Sciences) se utilizd una transiluminacién a través de cualquier grosor de la matriz para evaluar la angiogénesis en
un volumen de tejido dado. Se estudi6 entonces la fluorescencia utilizando un microscopio de fluorescencia clasico y
se digitaliz6 la intensidad de la fluorescencia. En funcién de la intensidad de la fluorescencia, pudieron ser
reconocidos los vasos sanguineos. La variabilidad dentro o entre los observadores es de menos de 10% para una
muestra dada. Se efectuaron comparaciones estadisticas utilizando ensayos de tipo ANOVA o ensayos t de Student.
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En ausencia de una poblacién celular asociada, la angiogénesis en la matriz colagénica permanece baja en
aproximadamente 8% (figura 7 (T o TR)). La presencia de células endoteliales de tipo MS1 aumenta la angiogénesis
en la matriz colagénica en aproximadamente 14% (figura 7) (TS + MS1). Este aumento es incluso mas apreciable si
la matriz es funcionalizada con péptidos RGD, 35% (p significativo) (véase la fig. 7 (TR + MS1)). En presencia de la
forma transformada de MS1 (es decir, SVR), la angiogénesis es ya muy considerable en los dossecreta tipos de
matrices, aproximadamente un 40%. Las células de médula hematopoyéticas o mesenquimales, los leucocitos
aislados a partir de sangre de vena umbilical o de sangre periférica, las células madre, las células amniéticas, las
células epiploicas, las células derivadas de tejidos adiposos, etc., todas estas células pueden participar en ciertas
condiciones en la angiogénesis y por tanto ser interesantes para ser asociadas a otras poblaciones celulares. En los
experimentos de Crisa L. et al., las células endoteliales humanas de tipo HUVEC solo forman muy pocos vasos en
matrices colagénicas (véase Crisa et al. (1999)''®. De acuerdo con esta observacion, en el experimento de los
inventores, la cantidad de angiogénesis en matrices modificadas con el péptido RGD (T o TR) con o sin célula
endotelial humana (HUVEC) era sensiblemente igual (6,7% +/- 2,5 frente a 7,9% +/- 3 ns) (figura 8). De forma muy
interesante, la angiogénesis en las matrices colagénicas puede ser aumentada en presencia de progenitores para
las células endoteliales aisladas a partir de sangre en circulacion (es decir, progenitores CDR34+) hasta (22,3% +/-
5,5) pero solamente si las matrices fueron modificadas con el péptido RGD (figura 8). Por tanto, esto demuestra
claramente el interés de utilizar los restos de adhesiones en las matrices colagénicas con células humanas.

Diferentes propuestas estan en vias de desarrollo para aumentar la angiogénesis en entornos tridimensionales. Las
preparaciones a partir de tejidos fetales pueden contener ya también células y la presencia del resto RGD podria
favorecer la supervivencia y diferenciaciéon de estas células. Recientemente los inventores han descrito la presencia
en los tejidos fetales diferenciados de células madre que son capaces de incorporarse en la estructura vascular del
hospedante para aumentar la angiogénesis local (véase S. Cherqui et al. (2006))'"". Estas células son muy
dependientes para su supervivencia de factores secretados por las células “feeder” esencialmente de los fibroblastos
(F). A las 3 semanas, la capacidad potencial angiogénica de estas células feeder “F” permanece baja si se compara
con la de los progenitores para la célula endotelial “P” y la angiogénesis obtenida del mismo orden de magnitud que
la obtenida en la matriz sin célula o en los musculos espinales circundantes (figura 9). No obstante, como se
muestra en la figura 10, la presencia de una poblacién celular acelera la angiogénesis inicial es entonces de 6% a
los 7 dias mientras que no es ni siquiera detectable en ausencia de células asociadas. Mas tarde, la cantidad de
angiogénesis esta aumentada en las matrices modificadas con el péptido RGD, pero solamente en presencia del
progenitor para la célula endotelial para alcanzar un valor de plataforma de aproximadamente 14%, mientras que en
ausencia de RGD o en presencia de células nutrientes (“feeder cell”), la angiogénesis permanece baja y estables
(figura 10).

Aplicaciones

Por tanto, esta propuesta podria tener un interés doble, el primero seria favorecer y acelerar la angiogénesis inicial
recurriendo a células que tienen una capacidad proangiogénica y la segunda seria asociar al propio tejido una
poblacién de células endoteliales que tenga la capacidad de diferenciarse y formar vasos en un entorno 3D
modificado que lo permita. Todos estos son parametros que van a limitar los fendmenos isquémicos iniciales
posteriores a la implantacion y aumentar la angiogénesis en zonas isquémicas o necrosadas.

Las matrices son implantadas en musculos espinales porque, como para el tejido de miocardio, se trata de un tejido
muscular y, por otra parte, en ciertos casos, antes de ser implantado en contacto con el miocardio, el tejido
celularizado puede ser implantado también en sitios ectopicos bien vascularizados, sirviendo el paciente receptor de
hecho de biorreactor para desarrollar su propio tejido. Estos sitios podrian ser, por ejemplo, la cavidad peritoneal,
particularmente el epiplén, un tejido muscular como el gran dorsal, por ejemplo, la cavidad pleural, tejido
subcutaneo, etc. En estos sitios, se podrian acumular diferentes estructuras principales unas sobre las otras de
forma que se podria obtener un tejido de grosor bien vascularizado''*. En estos diferentes sitios, se podrian aplicar
diferentes estimulos (quimicos, biolégicos, fisicos, etc.). Estos estimulos podrian ser, entre otros, una estimulacion
eléctrica que ha mostrado su interés para mejorar la calidad de un tejido contractil, 0 una tension mecanica. Los
diferentes estimulos podrian o no estar sincronizados con la frecuencia cardiaca del paciente. Un medio para aplicar
la tensién de cizallamiento seria fijar la estructura principal a un soporte cuyo volumen puede variar, como un
sistema hinchable como un balén o una boya que podria tener, por ejemplo, la forma de las cavidades ventriculares.
El soporte podria ser de silicona, por ejemplo, con el fin de limitar la adhesion de la matriz a este soporte. Una parte
de la estructura principal podria estar cubierta con tejidos o dispositivos destinados a limitar las adhesiones locales
con el fin de facilitar las nuevas intervenciones iterativas. Después de varias semanas, la estructura principal
vascularizada podria ser transferida seguidamente al pericardio para ser aplicada sobre el corazén, para sustituir
una parte o la totalidad de la pared miocardica, para tratar alteraciones del funcionamiento miocardico, en forma de
un injerto libre o injerto pediculado3°. En ciertos casos, por ejemplo, un colgajo epiploico o de musculo esquelético,
podria ser utilizado un colgajo para recibir el parche contractil o bien para transferir el parche al pericardio. La
utilizacion del parche contractil puede ser asociada también a la utilizacién de otros métodos de regeneracién del
miocardio, como la terapia celular. En esta invencién se propone la utilizaciéon de “fibrinas modificadas” en las
diferentes aplicaciones médicas y quirlrgicas en las que es clasicamente empleada la fibrina. Una de las
aplicaciones es la ingenieria de tejidos, la terapia celular o la mejora de dispositivos médicos/quirdrgicos o de
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soportes que contienen fibrina/fibringeno.

La utilizacion de soportes inyectables como, por ejemplo, soportes basados en colageno (micro- o nanoparticulas de
colageno asociadas o no a otros componentes para favorecer su polimerizaciéon en asociacion con una poblacién
celular, modificados para secretar factores o actividad, por ejemplo, enzimatica, destinados a provocar la
polimerizacion del colageno) o fibrina inyectable modificada o no con células de adhesion (un gel basado en fibrina o
colageno con una modificacién del fibrinégeno o de la fibrina con restos de adhesiones) asociadas o no a células
podria ser utilizada para facilitar la unién de los tejidos contractiles al miocardio o, por ejemplo, con el fin de preparar
o de ayudar a la preparacion del sitio en el que se va a hacer la transferencia del parche contractil, por ejemplo,
prevascularizandolo. Las terapias celulares podrian mejorar los resultados obtenidos con la simple utilizacién del
parche contractil. Los soportes inyectables podrian ser inyectados en un tejido, en un soporte, en un dispositivo
utilizado en un tratamiento cardiotoracico y vascular, en un vaso o sus combinaciones. Todos los diferentes tipos de
células no estan necesariamente presentes en el soporte al mismo tiempo. El soporte inyectable puede ser utilizado
independientemente del parche.

En ciertas realizaciones, la estructura principal podria estar asociada a un dispositivo que estaria destinado a
prevenir las remodelaciones o dilatacion ventricular como redes, por ejemplo, o un dispositivo que estaria destinado
a tratar trastornos miocardicos. Estos dispositivos podrian rodear una parte o la totalidad del corazén. Este
dispositivo, en ciertos casos, podria estar esencialmente compuesto por la matriz contractil. La aplicacién de una
estructura principal externa podria estar asociada a la inyeccién de células en el miocardio. Estas células podrian ser
inyectadas en la estructura principal 3D modificada con células de adhesién como el resto RGD.

Con el fin de favorecer la revascularizacién de estos soportes, podrian ser utilizadas quimocinas que favorecen la
recoleccién de células madre como SDF1, SCF, TGF-alfa, FGF, etc. podrian utilizados también agentes destinados
a movilizar las células las células madre del paciente con el fin de favorecer de revascularizaciéon del implante.

Actualmente se lleva a cabo un estudio multicéntrico internacional humano comparando la inyeccion simple
intramiocardica de células de médula hematopoyética en zonas interfaciales a esta misma inyeccién de células, pero
esta vez asociada a una aplicacion de matriz colagénica celularizada con células de médula. Esta matriz de
momento no es modificada con péptidos de adhesion (véase Etude MAGNUM). Se ha mostrado recientemente el
interés de utilizar esta matriz colagénica celularizada depositada sobre el miocardio, por ejemplo, mediante la simple
inyeccion de células (véase JC Chachques, JG Trainini, J. Mouras, O. Schussler. Myocardial assistance by grafting a
new bioartificial upgraded myocardium (MAGNUM trial): Preliminary results AATS (2006); JC. Chachques, JC. Traini,
O. Schussler. Myocardial Assistance by Grafting a new bioartificial upgraded myocardium (MAGNUM trial): Clinical
feasibility AHA (2006)). El desarrollo de matrices de colageno modificadas como se propone en la presente
invencion deberia mejorar incluso grandemente los resultado en un futuro préximo.

Esta invencion se propone mejorar la terapia celular en el campo de la medicina y la cirugia toracica y cardiovascular
utilizando soportes colagénicos modificados con moléculas de adhesion con la realizacion, para la aplicacién
principal, de un tejido cardiaco contractil. Ademas de las aplicaciones cardiovasculares y toracicas y, de forma mas
general, este soporte podria ser utilizado para realizacién de tejido contractil espontaneamente o bajo estimulacion
eléctrica con un interés para la realizacion de tejido muscular liso o esquelético con el fin de fabricar, por ejemplo,
esfinteres, un musculo vesical, etc.

Entre las principales aplicaciones se encuentra la utilizacion de estos soportes para la ingenieria de tejidos con la
fabricacién de tejido de sustitucidn, reconstruccion, parches, regeneracion de tejidos, aceleracion de la cicatrizacion,
prevencion de la dehiscencia, desunién, hermeticidad al aire y/o liquidos, con la realizacién de tejidos, entre otros:
miocardio y/o tejidos valculares (incluidas la valvulas, el aparato subvalvular y la camara de transporte), tejidos
traqueobronquiales y pulmonares, tejidos vasculares, tejidos de reconstruccion parietal y pericardica. Esté incluida la
utilizacién de este tipo de soporte para la terapia celular con posibilidad de que este soporte sea inyectado en un
tejido, en una luz vascular o bronquial, en otro soporte o dispositivo médico o quirdrgico utilizado en cirugia toracica
o cardiovascular. Existe la posibilidad de utilizar este soporte para realizar un marcapasos biolégico asociando
células que tienen una actividad ritmica intrinseca como cardiomiocitos atriales disociados (células nodales,
incluidas las sinusales) de origen embrionario, fetal o adulto o cultivos transformados que tengan una actividad
ritmica, implantadas en una matriz biodegradable pro-angiogénica y destinada a ser implantada en el corazon. La
asociacion de péptidos de adhesion mantendrd la célula en el mismo lugar, favorecerd su supervivencia, la
interaccion entre las células con una mejor sincronizacién entre ellas y una mejor integracion con el tejido
circundante.

Esto podria conducir a un método para la ingenieria de tejidos cardiacos utilizando una poblacién celular que tenga
o que puede desarrollar posibilidades contractiles durante su diferenciacion. Inseminacién de las células en la
estructura principal de la matriz de las células. Posibilidad de exponer la célula a uno de los agentes escogidos para
favorecer la diferenciacion de la célula o la etapa de exposicién puede ser realizada antes o después de la etapa de
implantacion en la matriz 0 ambas cosas. La posibilidad de asociar otros tipos celulares como células pertenecientes
a la linea endotelial. Como para las células contractiles, el soporte permitird su supervivencia y su diferenciacion. La
invencion suministra un medio para realizar construcciones cardiacas en ausencia de un gel como Matrigel®
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(Becton-Dickinson) que es extraido de un tumor y reduce la difusion de los nutrientes, obligando a realizar tejidos de
menos grosor. Por otra parte, la diferenciacion terminal de las células contractiles no necesita obligatoriamente la
utilizacién de una electroestimulacién crénica, de biorreactores y de dosis elevadas de suero xendégeno muy
inmunogeno. Es posible también realizar cultivos de células en soportes 2D que contienen indiferentemente
fibrina/fibrin6geno/colageno o una asociacién de los mismos y de los que al menos uno de estos constituyentes es
modificado mediante la fijacion de moléculas de adhesion. La adherencia de estas células a este soporte podria ser
controlada. Los cultivos sobre soporte de fibrinas estan actualmente en desarrollo''®. Podrian ser superpuestas
diferentes capas de células para obtener tejidos de grosor mas considerable''*. Las células endoteliales podrian ser
asociadas con el fin de favorecer la angiogénesis. Estos soportes podrian ser aplicados sobre el corazédn utilizando
sistemas como membranas de colageno para facilitar esta aplicacion.

La construccién puede ser formada in vitro durante varias semanas y seguidamente ser directamente implantada
sobre el miocardio como una insercién supuestamente contractil o en el interior del miocardio destinada a sustituir,
por ejemplo, una parte o la totalidad del tejido miocardico. Alternativamente, la construccion podria ser implantada in
vivo en posicién ectopica para favorecer la diferencia de las células y su neovascularizacion. Estos emplazamientos
podrian ser, por ejemplo, emplazamientos ectdpicos bien vascularizados como la cavidad peritoneal y pleural, el
epiplén, musculo esquelético electroestimulado o no, cavidad pleural, pericardio o pared. La geometria interna del
miocardio podria ser suministrada envolviendo in situ el tejido alrededor de las estructuras, si es posible no
adherentes y no resorbibles como una protesis de silicona o cualquier otro polimero sintético. Estas estructuras
podrian tener una geometria variable y podrian adoptar la forma de una parte de la cavidad ventricular. Este
dispositivo podria ser hinchable. Las variaciones de volumen de este dispositivo podrian ser un medio para aplicar
tensiones mecanicas al tejido miocardico en vias de desarrollo. Podrian ser aplicados otros estimulos como un
estimulo eléctrico crénico. Podrian estar superpuestas sucesivamente varias hojas de tejido para construir un tejido
mas grueso durante la primera intervenciéon o durante intervenciones sucesivas. La construccion vascular puede ser
aplicada secundariamente sobre el corazdn en un injerto libre o un injerto pediculado, pero es posible también
sustituir una parte o el grosor total del miocardio. La estructura principal celularizada puede ser fijada al corazén
empleando, por ejemplo, geles de colageno o de fibrina. Estas propuestas pueden emplear también una terapia
celular asociada o no a la estructura principal 3D modificada o no mediante péptidos de adhesion. El parche
ventricular puede ser una parte o estar asociado a un dispositivo de contenciéon del corazén destinado a evitar la
dilatacién cardiaca, favorecer la remodelacion, mejorar la contractilidad del miocardio, la regeneracion o para tratar
estados del miocardio. La asociacion del dispositivo de contenciéon del miocardio a un soporte destinado a ser
celularizado lleva a cabo una asistencia cardiaca biolégica. Es posible también concebir una red que rodee el
corazon que podria ser celularizada. La utilizacién de un parche contractil como protesis adrtica o deposita sobre la
aorta nativa, sincronizado o no con la frecuencia cardiaca, es otra forma de realizar una asistencia cardiaca
bioldgica.

Podrian ser igualmente utilizadas matrices colagénicas para la terapia celular. Las células pueden estar asociadas a
soportes funcionalizados con moléculas de adhesién y reticuladas in vitro o in vivo. En otros casos, las células
pueden ser inyectadas. Pueden ser utilizadas diferentes formas de soportes como geles, hidrogeles formados a
partir de nanoparticulas de colagenos, microesferas de colageno asociadas a nanoparticulas organicas o no,
colageno asociado a nanoparticulas organicas o no, etc. La invencién se propone mejorar la biofuncionalidad de
estructuras principales de fibrina sola o asociada a colageno, por ejemplo, modificando el fibrindgeno, la fibrina y/o el
colageno mediante la fijacién de moléculas de adhesién como se propone en la presente invencion. La asociacion
del resto RGD durante la polimerizacion de adhesivo de fibrina ha sido propuesta para la inyeccion de células en el
corazon, pero se trata de moléculas de adhesion no fijadas y, por tanto, la funcionalidad puede ser mejorada
(patente de EE.UU 20052761631). Las moléculas de adhesion pueden ser asociadas a fibrinégeno o a colageno in
vitro. La enzima asociada en el momento de inyeccidn, generalmente trombina en presencia de calcio, induce la
transformacién del fibrinbgeno en fibrina y la formacion del soporte 3D. Esta estructura principal de
fibrina/fibrin6geno/colageno opcionalmente asociada a otros componentes podria ser utilizada para la ingenieria de
tejidos, la terapia celular o para realizar diferentes dispositivos médicos y/o quirtrgicos, no solamente en el campo
cardiovascular.

Entre los dispositivos quirdgicos/médicos en el campo toracico y cardiovascular que serian ventajosamente
mejorados se encuentra la realizacion de valvulas viables con endoprétesis o no construidas a partir de soporte que
contiene colageno o fibrina/fibrinbgeno modificado y celularizado con células autélogas o no, soportes diferentes a
los propuestos como las matrices sintéticas (patentes de EE.UU. 20060253192, 20060246584), anillos valvulares
resolbibles o anillos viables con posibilidad de remodelacion, red de contencion miocardica que contiene colageno o
asociada a un soporte que contiene colageno o asistencia bioldgica externa destinada a mejorar la contraccion y/o
regeneracion y/o remodelacion y/o contencion del miocardio y/o para tratar estados miocardicos o un miocardio
patolégico y/o para mantener un soporte celularizado, adhesivos biol6gicos, membranas de hemocompatibilidad,
realizacién de bioprétesis de valvulas cardiacas poco trombdgenas, valvulas tubulares, fabricacién de proétesis,
endoprotesis y endoprotesis vascular, sustituto vascular, por ejemplo, con soporte colagénico modificado para
realizar injertos poco trombdgenos (injertos vasculares, comprendidos los injertos coronarios), realizacién de injertos
vasculares contractiles espontaneamente o bajo estimulacion eléctrica como injertos que podrian ser utilizados como
asistencia cardiaca, endoprotesis coronarias y endosinusianos (endoproétesis eluidas con farmacos, endoprotesis
resorbibles, endoprotesis celularizadas) (la asociacion del RGD ciclico a un componente metalico de farmaco eluido
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fue ya propuesta en la patente de EE.UU. 20050123582), modificacion del contenido colagénico endobronquial,
espiral o bypass también con la posibilidad de asociar células de interés, proétesis de sustitucion traqueobronquial,
protesis y endoprétesis endotraqueal o endobronquial, o soporte para la liberacion de agente bioactivo.

La biocompatibilidad de los soportes colagénicos en general, reconstituidos a partir de fibras de colageno, se mejora
considerablemente si, después de una reticulacion mediante genipina, son parcialmente revestidos con
proteoglicanos métodos clasicos ya utilizados durante la fijacion de tejidos mediante genipina. En el caso de la
fijacion clasica de soportes colagénicos (tejidos, soportes reconstituidos o dispositivo que contiene colageno)
mediante glutaraldehido, la compatibilidad se mejora mediante una fijacion posterior de proteoglicano mediante un
reactivo de acoplamiento de las proteinas como carbodiimida soluble, seguido opcionalmente de una reduccion
mediante borohidruro de sodio o cianoborohidruro de sodio. EI componente colagénico de estos soportes puede ser
ventajosamente funcionalizados con moléculas de adhesiones.

Los soportes colagénicos modificados segln la invencion pueden encontrar ademas una aplicacion importante para
la terapia celular en el musculo, ingenieria de tejidos contractiles espontdneamente o bajo estimulaciéon (musculos
lisos, esqueléticos o cardiacos), la terapia celular en general utilizando células con capacidad potencial contractil
que pueden ser opcionalmente modificadas genéticamente para liberar, por ejemplo, agentes bioactivos.

Existe la posibilidad de utilizar los soportes de fibrina/fibrinbgeno con o sin colageno, modificados o no, para: terapia
celular, ingenieria de tejidos y para la realizacion de dispositivos médicos/quirirgicos en general.
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REIVINDICACIONES

1. Soporte tridimensional solido para la colonizacién, la supervivencia y la diferenciacion terminal de células con
capacidad potencial contractil y que tienen una actividad contractil espontdnea u obtenida por estimulacién,
caracterizado porque dicho soporte tridimensional esta constituido por una esponja de colageno en la cual:

a. el colageno esta reticulado,
b. el colageno esta en parte o totalmente modificado mediante la fijacion covalente de moléculas de adhesion;y
c. el colageno esta exento de cualquier extracto tumoral;

estando destinado dicho soporte a la terapia celular o a la ingenieria de tejidos en el campo de la medicina/cirugia
toracica y cardiovascular.

2. Soporte colagénico tridimensional segun la reivindicacién 1, caracterizado porque las moléculas de adhesion
comprenden el resto RGD.

3. Soporte colagénico tridimensional segun una cualquiera de las reivindicaciones 1 o 2, caracterizado porque el
colageno es purificado a partir de un tejido colagénico.

4. Soporte colagénico tridimensional segin una cualquiera de las reivindicaciones 1 a 3, caracterizado porque
contiene o porque esta asociado a una o varias moléculas o agentes bioactivos.

5. Soporte colagénico tridimensional segun una cualquiera de las reivindicaciones 1 a 4, caracterizado porque
contiene al menos una poblacion celular.

6. Soporte colagénico tridimensional segln la reivindicacién 5, caracterizado porque las células de dicha al menos
una poblacion celular son células con capacidad potencial contractil, ritmica o angiogénica.

7. Soporte colagénico tridimensional segin una cualquiera de las reivindicaciones anteriores, caracterizado porque
las moléculas de adhesién y/o las moléculas o agentes bioactivos estan unidos por medio de radicales separadores
y la naturaleza hidrdfila, la flexibilidad y la longitud de los radicales separadores que unen las moléculas de adhesién
y/o las moléculas o agentes bioactivos se escogen para optimizar las disponibilidades espaciales y facilitar la
presentacioén y la interaccién con las células de interés.

8. Soporte colagénico tridimensional segin una cualquiera de las reivindicaciones anteriores, caracterizado porque
la fijacién covalente de las moléculas de adhesion utiliza un reactivo de acoplamiento heterobifuncional, para unir de
forma covalente y unidireccional los grupos aminos primarios de las moléculas de adhesion a los grupos aminos
primarios presentes en el soporte tridimensional.

9. Soporte colagénico tridimensional segun una cualquiera de las reivindicaciones anteriores, caracterizado porque
el colageno es reticulado mediante un tratamiento fisico escogido entre irradiacion UV, irradiacién mediante haces
ionizantes o deshidratacién y tratamiento mediante calor (reticulacion deshidrotérmica, DHT).

10. Soporte colagénico tridimensional segin una cualquiera de las reivindicaciones anteriores, caracterizado porque
es reticulado mediante diferentes procedimientos escogidos entre reticulacion por glutaraldehido, un tratamiento
mediante proteoglicanos y un tratamiento mediante un reactivo reductor de bases Schiff o su asociacién.

11. Soporte colagénico tridimensional segun una cualquiera de las reivindicaciones 1 a 9, asociado 0 no a
proteoglicanos, caracterizado porque es reticulado mediante la accion de genipina.

12. Procedimiento de fabricacién en el campo de la medicina/cirugia de un soporte colagénico tridimensional
destinado a la terapia celular y/o a la ingenieria de tejidos contractiles, caracterizado porque comprende las etapas
siguientes:

a) una parte o la totalidad del contenido del soporte esta formado por colageno opcionalmente reticulado;

b) el contenido del soporte ha sido en parte o totalmente modificado mediante la fijacion covalente de moléculas de
adhesion;

c) el soporte ha sido también reticulado mediante glutaraldehido y un reactivo reductor de bases de Schiff o
mediante genipina.

13. Procedimiento segun la reivindicacién 12, caracterizado porque comprende una etapa complementaria d) en la
que el soporte ha sido tratado o no con proteoglicanos.
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14. Procedimiento segun una cualquiera de las reivindicaciones 12 o 13, que recurre a un agente de acoplamiento
heterobifuncional como sulfo-LC-SPDP para unir de forma covalente y unidireccional los grupos aminos primarios de
las moléculas de adhesion y/o las moléculas bioactivas a grupos aminos primarios presentes en el soporte
tridimensional.

15. Utilizacion de un soporte colagénico tridimensional segin una cualquiera de las reivindicaciones 1 a 11, u
obtenido mediante el procedimiento segun una cualquiera de las reivindicaciones 12 a 14, en la realizacion de
diferentes dispositivos en el campo de la medicina/cirugia cardiotoracica y vascular, como un parche de tejidos, un
musculo papilar para tratar necrosis de pilares después de infarto, una proétesis vascular, un dispositivo destinado a
tratar estados del miocardio que asocia a) un sistema que permite controlar la remodelacién o limitar la distensién
ventricular por contencién, b) un sistema que mejora la contractilidad del miocardio, un dispositivo contractil para la
liberacion del principio activo, un adhesivo biolégico, un soporte para la terapia celular y la ingenieria de tejidos en el
campo toracico y cardiovascular.
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