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1. INTRODUZIONE

1.1 Scaffolds bioriassorbibili: lo stato dell’arte

Nella pratica clinica di oggi, vi ¢ una forte necessita di alternative all’'uso di graft vascolari
autologhi usati per la chirurgia ricostruttiva vascolare (bypass coronarici, bypass degli arti
inferiori, fistole artero-venose, riparazione di difetti congeniti del tratto di efflusso
polmonare). D’altro canto, le lesioni vascolari dovute a traumi secondari ad incidenti
stradali, al brillamento di ordigni esplosivi e le ferite da arma da fuoco, rappresentano fino
al 90% di tutti i traumi vascolari riportati in letteratura, attirando l'attenzione della
comunita scientifica mondiale."* I’efficace riparazione di lesioni arteriose traumatiche ¢
necessaria non solo per arrestare eventuali emorragie in corso, ma anche per migliorare e
tacilitare il flusso di sangue alle estremita distali o ad organi la cui irrorazione risulta essere
compromessa da alterazioni nei tratti di afflusso arterioso e/o scarico venoso. Purtroppo,
nei soggetti politraumatizzati, generalmente, si ha a disposizione poco tempo per
stabilizzare il paziente, trattare I'ipotermia, le alterazioni del sistema coagulativo e ’acidosi
metabolica. Attualmente, i vasi autologhi, ed in particolar modo la vena safena, sono 1
matetiali pit usat per la sostituzione di pareti arteriose di piccolo calibro.'” La
compatibilita immunologica ¢ uno dei maggiori vantaggi offerti dall’utilizzo di questi patch
“ready-to-use”, tuttavia la disponibilita di idonei sostituti nativi potrebbe essere limitata in
pazienti con patologia vascolare diffusa o nei politraumatizzati. Nei pazienti gravemente

compromessi, il fisiologico insulto che incorre durante la raccolta della vena nativa deve



essere tenuto in considerazione e valutato alla luce della possibilita di utilizzare un patch
alternativo. Per ridurre 1 tempi operatori, un condotto biologico puo sorprendentemente
sostituire un graft vascolare. In realta 1 patch biologici utilizzati sono limitati ad alcune
protesi e sono spesso rappresentati da pericardio antologo, allogenico o xenogenico (fissato in
glutaraldeide).*" Purtroppo, questi patch hanno dei limiti ben noti tra i quali si annoverano
le infezioni, la trombogenicita, la tendenza a calcificarsi, sono spesso causa di reazioni da
corpo estraneo e non garantiscono un adeguato potenziale di crescita.*!? Graft vascolari
artificiali realizzati con materiali sintetici come il poliestere ed il politetrafinoroetilene espanso
(ePTFE), vengono utilizzati di routine per ristabilire il flusso ematico in pazienti con vari
disturbi cardiovascolari. Gli innesti convenzionali hanno clinicamente dimostrato una
durata tutto sommato soddisfacente, tuttavia essi presentano ancora molti svantaggi, quali
trombogenicita, stenosi e occlusione da iperplasia intimale (soprattutto negli innesti di
piccolo calibro), suscettibilita alle infezioni, formazione di pseudoaneurismi e la mancanza
di potenziale di crescita.>'""” In questo contesto, I'ingegneria dei tessuti si ¢ inserita come
uno dei piu promettenti approcci per produrre sostituti vascolari biologicamente
competenti. I campi della chirurgia in cui si rende necessario il ricorso a patch riassorbibili
“ready-to-use” sono molteplici e comprendono: cardiochirurgia (trattamento delle
patologie ischemiche cardiache), chirurgia vascolare (rivascolarizzazione distale dell’arto
inferiore), neurochirurgia (riparazione di arterie intracraniche), chirurgia vascolare
pediatrica, casi di ricostruzioni microchirurgiche dopo severi traumatismi della mano,

confezionamento di fistole artero-venose per la dialisi, recupero di organi marginali da



donatore cadavere. Patch vascolari completamente bioriassorbibili che hanno la capacita
di indurre rigenerazione e crescita di una nuova parete vasale, possono superare i limiti
degli attuali patch artificiali i quali sono costituiti da materiali non vitali, artificiali o
allogenici, che mancano della capacita di crescita, riparazione e rimodellamento. Queste
proprieta intrinseche limitano la funzione a lungo termine dei patch artificiali che
presentano non solo 'onere del fallimento, ma anche dei rischi associati ai reinterventi. La
necessita di un patch protesico che guidi la rigenerazione vascolare ha portato diversi
autori a setacciare e percorrere diverse strade nell’ambito della ingegneria dei tessuti. Le
strategie dell’ingegneria tissutale prendono le mosse da due assiomi: (1) la funzione dei
vasl nativi, in particolare la funzione meccanica, dipende dalla loro struttura (caratteristico
allineamento delle cellule muscolari lisce e delle fibre collagene della tunica media) e dalla
loro composizione; (2) il vaso bioingegnerizzato, durante la fase di rimodellamento, da un
lato vicaria la funzione e dall’altro fornisce una guida, un modello per il corretto
allineamento del tessuto in fase di crescita. In una certa misura, tutti questi approcci si
basano sulla capacita delle cellule (trapiantate o dell’ospite) di aderire e migrare all'interno
dello scaffold e di rimodellare la sua composizione e/o struttura. E importante dire che,
in linea di principio, i rimodellamento conferisce biocompatibilita, in virta del
riassorbimento completo dello scaffold iniziale. Naturalmente, lo scaffold iniziale deve
essere rimpiazzato da cellule derivate dalla matrice extracellulare (ECM). 11
rimodellamento determina anche quelle che sono le proprieta meccaniche e biologiche

finali. E stato dimostrato che la morfogenesi tissutale ¢ fortemente influenzata dalle



interazioni tra le cellule e l]a ECM durante il normale sviluppo del tessuto. I semplici
supporti polimerici che sono stati utilizzati in passato forniscono solo un supporto
architettonico per lo sviluppo del neo-tessuto, e non imitano adeguatamente le complesse
interazioni tra le cellule tessuto-specifiche e le cellule della ECM che promuovono la
rigenerazione tissutale funzionale. Nell'ingegneria tissutale, i biomateriali dovranno
mimare le funzioni biologiche e meccaniche della ECM che si trova nei tessuti
dell’organismo, fungendo da ECM artificiale.

I futuri progressi nellingegneria tissutale dipenderanno dallo sviluppo di nuovi
biomateriali capaci di modulare attivamente i comportamenti delle cellule per la
rigenerazione tissutale funzionale. Oh e Lee, ad esempio, hanno sperimentato
I'idrofilizzazione di scaffold polimerici sintetici biodegradabili per migliorare la compatibilita con
cellule e tessutl.' Questa tecnica ¢ stata considerata un approccio semplice ed efficace per
ottenere delle colture cellulari in vitro e la rigenerazione tissutale su scaffold polimerici
sintetici, in vivo. Levorson ha descritto il suo lavoro di fabbricazione e caratterizzazione
di scaffold elettrospinnati per la rigenerazione della cartilagine.” I condotti generati sono stati
in grado di mantenere la cellularita in condizioni di assenza di siero, nonché di favorire la
deposizione di glicosaminoglicani. Oggi lelettrospinning ¢ stato ampiamente usato come
metodo di fabbricazione per generare nanofibre con un’ampia gamma di diametri, da
diversi micrometri a 100 nm, o meno, a seconda delle varie esigenze. Sebbene molte altre
tecnologie siano usate per la fabbricazione di scaffold, solo poche ottengono strutture con

le caratteristiche simili alla naturale ECM, come si verifica per Ielettrospinning. Durante



gli scorsi due decenni, ’elettrospinning ¢ diventato un popolare metodo di fabbricazione,
in quanto puo essere applicato a molte discipline ed ¢ un processo di filatura relativamente
semplice e poco costoso. Shin e colleghi hanno riesaminato gli attuali approcci per lo
sviluppo di nanofibre tramite elettrospinning per la creazione di scaffold.'® Questi materiali
elettrospinnati possono essere funzionalizzati con l'aggiunta di segnali biochimici e
meccanici per migliorare le interazioni cellulari. Xu ha invece presentato un nuovo scaffold
a doppia componente proteica in grado di rilasciare sostanze in maniera controllata grazie a
differenti gradi di idrofilicita del materiale.!” Un metodo alternativo per la costruzione ex
novo di uno scaffold, ¢ P'uso di watrici tissutali decellularizzate, ancora considerate un sistema
ideale per la loro affinita strutturale e meccanica con i tessuti nativi, contenendo proteine
della ECM tessuto-specifiche che permangono anche dopo la decellularizzazione. Yoo e
colleghi hanno esaminato le tecniche di decellularizzazione e 1 possibili metodi per
utilizzare queste matrici decellularizzate a scopi rigenerativi."® Kim ha invece sviluppato
un’impalcatura composita formata da collagene derivato dalla matrice della sottomucosa
di una vescica porcina decellularizzata e da un polimero sintetico di acido poli(lattico-co-
glicolide) (PLLCA)." Si ¢ visto che questi scaffold compositi forniscono un microambiente
che puo facilitare la differenziazione osteogenica delle cellule staminali derivate dal liquido
amniotico. Choi et al. Hanno invece investigato le interazioni tra ECM e cellule endoteliali
corneali umane per migliorare la proliferazione e la funzione delle cellule.” Il gruppo di
Shin’oka ha riportato la prima applicazione clinica di un patch vascolare ingegnerizzato

inseminato con cellule del midollo osseo umano.?! Allo stesso modo, wateriali biodegradabili



ingegnerizati inseminati con cellule antologhe in un bioreattore, si sono dimostrati eccellenti
potenziali sostituti cardiovascolari.”** Ad ogni modo, la procedura di inseminazione
cellulare ex vivo ¢ complicata, invasiva, costosa e causa potenziale di contaminazione. Per
superare questi problemi, gli ultimi anni hanno segnato una sostanziale inversione di
tendenza per quel che riguarda i criteri di progettazione dei biomateriali sintetici, portando
allo sviluppo di materiali funzionalizzati con molecole che mimano alcuni aspetti della
struttura o della funzione dei microambient extracellulati presenti in natura.”’ Takahashi
ha sviluppato un nuovo patch ingegnerizzato, composto da acido poliglicolico (PG.A) ed acido
polilattico (PL.A), che ha mostrato un discreto rimodellamento in situ, grazie all’azione di
cellule ospiti situ-specifiche; tutto questo, senza alcuna inseminazione cellulare dello
scaffold ex-vivo.”* Purtroppo, il PGA puo indurte una risposta infiammatoria locale in
sede di impianto del patch.” Questa evidenza ha motivato molti autoti a testare protesi
vascolari interamente composte da un estere benzilico di acido ialuronico (HA). LHA puo
essere processato per ottenere vari tipi di presidi, come condotti, membrane, garze e
spugne. Tutti questi scaffold sono altamente biocompatibili, non elicitando, una volta
impiantati nel corpo umano, reazioni avverse, bensi essendo totalmente riassorbiti dai
tessuti che li ospitano.® I’HA ¢ il solo glicosamminoglicano (GAG) non solforato
del’ECM. Malgrado la sua semplice struttura, esso ¢ coinvolto in un gran numero di
funzioni biologiche, come la proliferazione e la migrazione cellulare, la morfogenesi, la
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cicatrizzazione, linfiammazione, I’angiogenesi e la crescita tumorale. Un ruolo

biologico importante ¢ correlato alla stimolazione della secrezione di citochine pro-



inflammatotie ed alla proliferazione di cellule endoteliali.’”*! Per di piu, tecenti studi hanno
sottolineato il ruolo del’HA nella stimolazione dell’endotelizzazione, favorendo il
reclutamento non solo delle cellule endoteliali mature, ma anche dei loro progenitori.***
I progenitori endoteliali, infatti, hanno la capacita di migrare ed aderire all'interno di
biomateriali a base di HA, mantenere il loro fenotipo pre-endoteliale ed esprimere fattori
angiogenetici, in particolar modo durante la prima settimana di crescita.*** Questi risultati
indicano che i1 biomateriali composti da HA potrebbero rappresentare il microambiente
adatto per i progenitori endoteliali, portando al superamento dei problemi relativi agli
attuali materiali delle protesi vascolari, non ancora in grado di reclutare cellule endoteliali,
allo scopo di formare uno strato endoteliale funzionale ed omogeneo, 'unico in grado di
restaurare ’omeostasi vascolare in sede di intervento. Inoltre, studi in vitro con
preparazioni di gel di acido ialuronico hanno appurato le potenzialita elastogenetiche da
parte delle cellule muscolati lisce (SMC) neonatali.”* Un gruppo di studio italiano ha
ottenuto stimolanti risultati sperimentando, in modelli suini e murini, protesi vascolari
interamente composte da HA.***# Cellule vascolari umane, quali le cellule endoteliali® e
SMC*, sono state coltivate in vitro su costrutti a base di acido ialuronico (HYAFF) per

424547 hanno confermato che 1

sviluppare nuovi sostituti vascolari. Precedenti studi in vivo
condotti di esteri benzilici di acido ialuronico (cio¢ HYAFF-11) possono sequenzialmente
orchestrare gli eventi di rigenerazione vascolare necessari per la costruzione di arterie
molto piccole. HYAFF-11 ha gia dimostrato di essere molto ben tollerato e di non

suscitare reazioni avverse nella pratica clinica.**



Uno tra i principali elementi strutturali della parete arteriosa ¢ rappresentato dalle fibre
elastiche che tivestono i vasi e donano ad essi la caratteristica proprieta di compliance.®
Nelle arterie, 'elastina conferisce una resistenza meccanica a basse forze, prima che le fibre
collagene, piu rigide, siano impegnate. L’elastina inoltre conferisce elasticita e previene la
rottura del tessuto a causa dello stiramento imposto dal carico e consente il ritorno alla
configurazione iniziale non appena il carico cessa. Oltre alla sua azione meccanica,
Pelastina ¢ un potente regolatore autocrino dell’attivita delle SMC wvasali, e la sua
regolazione ¢ importante per prevenire una patologica fibrosi cellulare. Infine, la
degradazione dell’elastina, assieme all’attivita delle metallo-proteinasi della matrice (MMP),
risulta essere un processo cellulo-mediato osservato in quasi tutti 1 tipi di calcificazioni
vascolari. Peptidi di elastina associati con il trasforming growth factor-8 (TGF-@) possono
indurre Pespressione di geni osteogenici nelle SMC, probabilmente attraverso il segnale
del recettore elastina-laminina (ELR)."* I.a loro presenza in un graft vascolare potrebbe
migliorare notevolmente la progettazione e la pervieta; inoltre, le fibre elastiche
influenzano il comportamento delle cellule vascolari attraverso la diretta interazione e la
regolazione di fattori di crescita. Studi di eliminazione dell’elastina e osservazioni cliniche
hanno rivelato Pessenzialita della funzione regolatrice dell’elastina durante lo sviluppo
dell’arteria. In assenza di elastina extracellulare, la proliferazione delle SMC porta verso la
stenosi vascolare.*’ Quindi, per garantire un'adeguata funzione meccanica e prevenire le
gravi complicanze, 1 patch arteriosi devono incorporare una componente elastica. Ulteriori

approcci hanno contemplato la costruzione di tessuti su uno scaffold di elastina isolata da



cadavere, fornendo tropoelastina solubile ad una coltura cellulare o progettando polimeri
biocompatibili di elastina sintetica.”® Uno tra i piu promettenti approcci ¢ stato descritto da
I’'Hereux e coll.,, che hanno sviluppato una tecnica completamente autologa definita sheer-

>+36 Fibroblasti dermici sono ottenuti da una piccola biopsia cutanea

based tissue engineering.
e coltivati in condizioni che promuovano la formazione di uno scaffold completo, pronto
per essere impiantato in 6 mesi. Questo approccio richiede molto tempo, con una durata
totale di produzione di circa 24 settimane. E plausibile che nelle tecniche precedenti? 5"
il cambiamento delle condizioni di coltura cellulare dal 2 al 3-D utilizzando scaffold porosi,
possa aver contribuito ad una perdita della capacita di biosintesi dell’elastina da parte delle
SMC. E ormai noto, infatt, che lo scaffold debba fornire la chimica adeguata affinché le
SMC secernano elastina. Pochi scaffold sono in grado di promuovere la biosintesi di
elastina.

La possibilita di creare una guida per la rigenerazione vascolare, completamente
biodegradabile, direttamente in vivo e senza un precondizionamento chimico o cellulare
in vitro, puo superare i principali problemi legati alla tecniche attuali. Gli innesti tissutali
attualmente studiati richiedono un lungo periodo di preparazione, e quindi non possono
essere utilizzat in situazioni di emergenza.**®* Inoltre, la maggiore durata della cultura
aumenta il rischio di infezione e aumenta i costi in termini di personale, attrezzature e
materiali necessati.

Nei graft vascolari creati con l'ingegneria tissutale (TEVG) I'inseminazione con cellule

autologhe o la crescita in bireattori prima dell’operazione ¢ generalmente necessaria per
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migliorare la loro perfomance e antitrombogenicita. Molte strategie sono state
recentemente tentate per facilitare la rigenerazione tissutale autologa su materiali artificiali.
Uno dei metodi piu in uso ¢ la manipolazione cellulare preoperatoria.?*>¢* Kaushal e
collaboratori hanno dimostrato la funzionalita di neovasi di piccolo diametro prodotti con
cellule progenitrici endoteliali.” Un altro metodo efficace ¢ l'uso di bioreattori.®>6>%
Campbell ha suggerito che la cavita peritoneale dell’ospite ¢ un bireattore a tutti gli effetti
e ha dimostrato che esso ¢ utile per determinare la crescita di tessuti sulle protesi vascolari
poste al suo interno.’” Inoltre, Hoerstrup e coll. hanno dimostrato la capacita di crescita
di cellule coltivate in vitro su TEVG per 21 giorni in condizioni biomimetiche.® Sebbene
Putilita di questi trattamenti sia pienamente riconosciuta, i loro svantaggi, che includono
I'invasivita, il rischio di contaminazione e tempi ancora lunghi di preparazione, ne hanno
limitato l'uso clinico. Per queste ragioni, Torikai e coll. hanno utilizzato la cellularizzazione
in situ come metodo alternativo, pit adatto per applicazione clinica grazie alla sua pronta
disponibilita.?*% 1l patch che hanno progettato ¢ composto da tre strati: l'interno (lato
luminale) ¢ composto da PGA con morfologia knitted miscelato a collagene microsponge,
lo strato centrale ¢ di PCL, e l'esterno ¢ composto da PLA con morfologia woven. Il graft
PGA/PLA dopo esser stato impiantato nell’aorta del maiale, ha mostrato una buona
cellularizzazione in situ, con un’endotelizzazione relativamente precoce ed il popolamento
con SMC funzionali. L'innesto si ¢ rivelato abbastanza resistente per sopportare condizioni

di alta pressione per almeno 12 mesi dopo I'impianto; nonostante la presenza di uno strato

di PLA residuo, la protesi si ¢ dimostrata in grado di acquisire un’intrinseca funzione
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vascolare fisiologica. Considerando la necessita di sviluppare protesi di piccolo diametro,
l'endotelializzazione completa e precoce dimostrata dal TEVG ¢ stata significativa, in
particolare nel contesto di strutture vascolari di piccolo diametro, come le arterie
periferiche. Le limitazioni di questo studio sono pero la mancanza di rigenerazione e di

elastina e la presenza degli strati di PLA residui.

1.2 La chirurgia rigenerativa

La chirurgia rigenerativa ¢ un settore interdisciplinare emergente della ricerca e delle
applicazioni cliniche, focalizzato sul riparo, la sostituzione, la rigenerazione di tessuti o
organi al fine di ripristinarne la funzionalita danneggiata da una qualsivoglia causa,
compresi i difetti congeniti, le malattie infettive e i traumi.””" Questo campo comprende
aree terapeutiche che inizialmente si credevano separate, come la terapia cellulare e
Iingegneria tissutale (creazione in vitro di tessuti/organi pet un successivo trapianto come
innest di tessuto o organi petfettamente funzionanti).”” In particolare, si patla di “zerapia
cellulare’ quando non ¢ richiesto I'uso di uno scaffold e di “zngegneria tessutale” quando invece
esso ¢ necessatio per supportare la rigenerazione del tessuto danneggiato (fig.1).” Questi
due settori contemplano la sostituzione (trapianto), la riparazione (terapia cellulare
esogena) o la rigenerazione di un tessuto (mobilizzazione del pool di cellule endogene,

come per esempio le staminali).”*"
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without cell therapy
' scaffolds (internal medicine)
regenerative
medicine ; - ; ;
with tissue engineering
scaffolds (surgery)

Figural. Classificazione della medicina rigenerativa

La medicina rigenerativa utilizza, dunque, una combinazione di diversi approcci che la
proiettano oltre il trapianto tradizionale e le terapie di sostituzione. Alcune tra le strategie
utilizzate possono includere, ma non sono solo limitate ad esse, 'uso di cellule staminali,
di molecole solubili, I'ingegneria genetica, I'ingegneria tissutale e la terapia cellulare
avanzata.”’

Lo scopo di questa nuova branca della medicina, non ¢ solo quello di rimpiazzare cio che
funziona male, bensi quello di fornire gli elementi richiesti per la riparazione in vivo,
progettando sostituti che interagiscano con 'organismo vivente e allo stesso tempo ne
stimolino le capacita intrinseche per la rigenerazione.””® Sebbene sia ancora un campo
emergente, la medicina rigenerativa ha gia dato vita a nuovi approcci terapeutici, come il
sostituto di pelle ingegnerizzata Apligraf™® o la terapia rigenerativa dell’osso con cellule
staminali adulte Osteocel.®!

Le cellule e i materiali rappresentano le fondamenta della medicina rigenerativa. Diversi
tipi cellulari sono stati utilizzati e sono attualmente utilizzati nella medicina rigenerativa.®

Prima dell’isolamento e dell’identificazione delle cellule staminali umane venivano
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impiegate le cellule isolate dai tessuti adulti. Queste erano usate in combinazione con dei
materiali naturali o sintetici e rappresentavano un mezzo per valutare, in base alle
caratteristiche strutturali di questi, le loro proprieta rigenerative.®

Le cellule staminali di topo sono state isolate per la prima volta nel 1981** mentre le cellule
staminali embtionali (ES) nel 1998.%

A partire dalla loro identificazione, I'interesse si ¢ focalizzato su un potenziale utilizzo di
queste cellule per la medicina rigenerativa proprio perché esse hanno la capacita di
differenziarsi nelle linee cellulari dei tre foglietti embrionali (endoderma, mesoderma ed
ectoderma).™ Queste cellule, data la loro intrinseca capacita di proliferare e differenziarsi
in tutti 1 tipi cellulari (pluripotenza), rappresentano un’enorme risorsa per la medicina
rigenerativa. Purtroppo, 1 problemi etici e la loro origine allogenica ne limitano il
potenziale. Una fonte alternativa di cellule staminali pluripotenti che offre meno
problematiche di natura etica ¢ stata proposta recentemente.®” Nel 2006, Takahashi e
Yamanaka hanno dimostrato che le cellule della pelle derivanti sia dal’embrione che dal
topo adulto possono essere riprogrammate a cellule staminali pluripotenti (iPS) attraverso
'uso dei cosiddetti “fattori di Yamanaka“: Oct4, Sox2, Myc e Klf4.%

Con la chirurgia rigenerativa, la riparazione di un tessuto non sano o il ripristino delle funzioni
dell’organismo si possono ottenere tramite un trattamento definitivo, differendo in tal
modo completamente dalle attuali pratiche basate sull’utilizzo di procedure
tarmacologiche o chirurgiche. Con i tradizionali approcci farmacologici, infatti, il paziente

ha bisogno di una terapia per un periodo di tempo considerevole, se non per sempre.
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Nonostante la terapia cellulare sia costosa per la produzione e/o la somministrazione,
obiettivo sara quello di dare luogo ad un ripristino permanente della funzione perduta
del tessuto o dell’organo, ragion per cui, in ultima analisi, essa risulta pitt economica e
apporta maggiori benefici rispetto alle attuali pratiche mediche.”” Le applicazioni della
chirurgia rigenerativa sono molteplici specialmente tenendo conto del fatto che il livello
di invecchiamento della popolazione va aumentando sempre piu, e con esso 'incidenza
delle malattie legate a determinate fasce di eta. Per esempio, le cellule possono essere usate
come veicoli per la terapia genica,”’mentre le cellule in coltura possono essetre utilizzate
per studiare uno specifico processo patologico o lo sviluppo di un farmaco in vitro. La
scoperta delle iPS offre inoltre la possibilita di creare modelli di malattia per sostenere la

scoperta di nuovi farmaci e per ottenete cellule specifiche del paziente a scopi terapeutici.”

1.3 L’ingegneria tissutale come approccio alla chirurgia rigenerativa

I continui progressi della scienza medica e delle tecniche chirurgiche hanno permesso al
trapianto, sia esso di tessuti o di interi organi, di diventare una delle opzioni potenziali per
ripristinare le funzioni native di molte parti danneggiate del corpo umano.
Sfortunatamente, la crescente richiesta di trapianti supera di gran lunga Deffettiva
disponibilita da parte dei donatori di tessuti utilizzabili. Insieme ad altre questioni, come i
problemi immunologici e la possibile contaminazione del tessuto donatore, la tecnica dei
trapianti ha incontrato diversi limiti. Pertanto, una nuova tecnica ¢ necessaria per ridurre

questa discrepanza tra fabbisogno clinico e tessuti o organi sani disponibili. L’7ngegneria
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tissutale, come branca della chirurgia rigenerativa, ¢ emersa come un nNUOVO approccio
versatile per la riparazione/rigenerazione di tessuti danneggiati, con la potenzialita di
superare i limiti delle terapie tradizionali.”!

L’ingegneria tissutale ¢ un campo interdisciplinare che applica i principi della biologia
cellulare, della scienza dei materiali e dell’ingegneria biomedica per creare sostituti biologici

finalizzati a ripristinare e mantenere la normale funzione di tessuti/organi malati e

danneggiati (fig.2).
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Figura 2. I tre componenti di base dell'ingegneria tissutale
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Una delle principali sfide della traslazione dell'ingegneria tissutale alla clinica ¢ la difficolta
di ricreare la complessita dei tessuti e degli organi, in modo da poterli utilizzare come
sostituti in grado di vicariare in tutto e per tutto le funzioni degli organi o tessuti che sono
venuti a mancare. I tessuti sono costituiti da cellule e matrice extracellulare (ECM), e
differiscono tra loro per tipologia, contenuto e organizzazione di questi. In ingegneria dei
tessuti, queste differenze devono essere considerate prima di scegliere biomateriali e
progettare scaffold per una specifica applicazione.

Inoltre, i risultati di numerosi studi di valutazione delle interazioni cellula-biomateriale
suggeriscono che i biomateriali su scala micro-/nanometrica possono anche agire come
un "segnale" fisico che puo influenzare il comportamento delle cellule, come I’adesione, la
diffusione, la motilita, la sopravvivenza e differenziamento.”

Si possono adottare differenti strategie che sfruttano Iingegneria tissutale per la
rigenerazione di tessuti persi, danneggiati o malati, ma in genere il tessuto di interesse
determina il tipo di approccio scelto. Gli approcci pit comuni comprendono:
I'inseminazione di cellule su uno scaffold impiantato, 'impianto di tessuti cresciuti in vitro
su uno scaffold, oppure I'impianto di scatfold senza cellule per supportare la rigenerazione
tissutale in situ.

Quale che sia la scelta, lo scaffold deve fornire una struttura tridimensionale che supporti
la crescita di nuovo tessuto al suo interno con proprieta simili al tessuto che deve essere

sostituito.”
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L’adesione, la proliferazione e il differenziamento delle cellule sono fortemente influenzati
dal microambiente associato allo scaffold cosi come dalla dimensione, dalla geometria,
dalla densita dei porti, dalle finestre che connettono i poti e dalle proprieta della supetficie.”
Ci sono diverse proprieta chiave da considerare nella scelta dei materiali per 'ingegneria
tissutale:

1. Biocompatibilita

Le cellule devono proliferare, migrare e funzionare normalmente dopo l'attecchimento
allo scaffold. Inoltre non ci dovrebbe essere nessuna reazione avversa da corpo estraneo
nei confronti del materiale dopo l'impianto. Anche i sottoprodotti della degradazione non
devono essere tossici per le cellule.”

2.Biodegradazione controllata

L’ospite rimodellera il tessuto ingegnerizzato impiantato e col tempo lo degradera. La
velocita di degradazione del biomateriale dovrebbe corrispondere alla contemporanea
produzione di nuova matrice extracellulare da parte dell’ospite. Se il tasso di degradazione
¢ troppo lento la formazione di tessuto nascente potrebbe essere ostacolato; viceversa, se
la velocita di degradazione ¢ troppo veloce, la stabilita meccanica, e quindi la funzione del
tessuto ingegnerizzato potra essere compromessa.” Un modo per controllare la velocita
di degradazione ¢ quella di legare allo scaffold peptidi sensibili ad alcuni enzimi come viene
attualmente fatto per I'idrogel di polietilene glicole (PEG) con le MMP.”"?® Altri metodi

includono la regolazione del rapporto dei due composti durante la polimerizzazione, come

la variazione del PGA e del PLA per la formazione dell’acido poli-(lattico-co-glicolico).”
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3.Proprieta di superficie

Un biomateriale interagira con le cellule ospiti e influenzera le loro attivita.'® 1l
biomateriale dovrebbe contenere ligandi (siti di legame e peptidi di segnalazione) che
facilitino queste interazioni, come l’adesione delle supetfici cellulari.'” T biomateriali
naturali possiedono questi ligandi, mentre i1 materiali sintetici possono richiedere
modifiche come il legame con la gelatina,'” o con framment di proteine fibronectina-
mimetici,"'** o con sequenze Arg-Gly-Asp (RGD)-like per i siti di adesione cellulare.'”
4.Proprieta meccaniche

Le proprieta meccaniche del biomateriale dovrebbero simulare dal punto di vista
meccanico 'ambiente del sito anatomico target.!™ Le proprieta meccaniche possono molte
volte essere caratterizzate dal modulo di Young (E). La “E” riguarda lo stress (forza per
unita di superficie) all'interno di un materiale sottoposto alla deformazione. Tanto piu un
tessuto sara “rigido”, ossia avra una deformazione inferiore per un dato stress, tanto piu
grande sara la sua “E”. La rigidita del materiale puo essere facilmente modulata variando
la concentrazione del polimero (ad esempio, la concentrazione di fibrinogeno in gel di
fibrina),'”” ibridandolo con altri materiali (ad esempio, un polimero naturale),'® o
effettuando un cross-link successivo alla polimerizzazione.'”

5.Densitd e struttura dei pori

La dimensione dei pori e la porosita sono di primaria importanza. I biomateriali devono

presentare dei pori per facilitare ’homing cellulare cosi come il trasporto di nutrienti e

sostanze di scarto.!” La porosita ¢ generalmente caratterizzata dalla frazione volumetrica
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dei materiali. Il requisito di porosita ¢ altamente tessuto-specifico, poiché diversi tipi
cellulari preferiscono diverse dimensioni dei pori.”>!"" La dimensione dei poti pud anche
essere facilmente modulata in materiali sintetici. Per esempio, il metodo di centrifugazione
puo alterare le dimensioni dei pori in scaffold di PCL, e i tempo di congelamento puo
alterare la dimensione dei poti nello scaffold di collagene.''>!"> Per una buona semina
cellulare ¢ auspicabile un’uniforme dimensione dei pori ed un’interconnessione tra gli
stessi.!'*!'> Generalmente le dimensioni devono essere comprese tra i 100 ed i 200 pm.

E noto che la dimensione dei pori influisce sull’affinita e sulla vitalita cellulare,
influenzando il movimento cellulare, il legame e la diffusione di fattori solubili
patacellulari, il signaling intercellulare e il trasporto di nutrienti e metaboliti.''® La porosita
determina lo spazio massimo disponibile per la massa cellulare nello scaffold; tuttavia, alti
valori di porosita spesso compromettono le proprieta meccaniche dello scaffold.'”” Dal
punto di vista dell’applicazione, la dimensione dei pori e la porosita influenzano anche la
neovascolarizzazione in vivo; infatti, tra i tanti problemi dell'ingegneria tissutale, un
sufficiente apporto di ossigeno e nutrienti tramite lo scaffold ¢ considerato come un
prerequisito fondamentale per ottenere un’elevata vitalita delle cellule.

Inoltre, anche P’architettura dello scaffold richiede una certa considerazione. Una rete
intricata di pori interconnessi riduce al minimo lo spazio morto, mentre la sua eccessiva
tortuosita potrebbe alterare la circolazione del liquido interstiziale ed il trasporto di

massa.!'
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L architettura dello scaffold ha un’importanza sempre piu crescente nell’ingegneria
tissutale, e cio ha portato ad un cambiamento di tendenza nella progettazione degli stessi,
variando da scaffolds isotropici a scaffolds “biomimetici”, eterogenei e anisotropi, il cui
obiettivo ¢ quello di mimare 'organizzazione delle cellule (come lallineamento o il

clustering) e/o della ECM del tessuto di interesse.”

1.4 Materiali impiegati nell’ingegneria tissutale

Molti materiali polimerici sono in grado di provocare una reazione da parte del tessuto
dell’ospite e percio sono in grado di innescare un processo rigenerativo senza 'aggiunta di
cellule. Questi materiali, pertanto, risultano potenzialmente utili per fini rigenerativi.
Inoltre, 1 materiali polimerici possono essere usati come carrier cellulari o come veicoli per
il rilascio di agenti terapeutici o fattori angiogenetici. Idealmente, per I'impianto, il
materiale dovrebbe essere riassorbibile e dovrebbe essere inerte dal punto di vista
farmacologico.”” I.’avvento della nanotecnologia ha permesso ultetioti sviluppi nel campo
dei biomateriali, dato che le superfici nanomodificate possono indurre una migliore
risposta cellulare rispetto alle superfici non trattate e un differenziamento piu lungo e
specifico dopo che le cellule vengono messe a contatto con questi materiali.'”” T polimeti
biocompatibili attualmente in uso, o in fase di sperimentazione, hanno una modalita
d’azione piu specifica che dipende dal tipo di materiale ingegnerizzato, dalla sua struttura

molecolare, dalla sua superficie nanomodificata e dalle sue proprieta meccaniche.
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La ricerca sui biomateriali ha assunto una crescente importanza negli ultimi anni e si ¢
posta I'obiettivo di progettare ed ingegnerizzare materiali in grado di mimare le funzioni
delle strutture naturali e di interagire positivamente con le cellule. Si definisce infatti
biomateriale un materiale concepito per interfacciarsi con i sistemi biologici, per dare
supporto o sostituire un qualsiasi tessuto, organo o funzione del corpo.'?

I biomateriali possono essere utilizzati sia in impianti permanenti o protesi (campo
biomedico), sia in dispositivi che sono a contatto con il corpo umano per un periodo di
tempo limitato (campo farmaceutico).'*!

Le prestazioni dei materiali impiegati in campo medico sono valutate in base alla loro
biofunzionalita e biocompatibilita. La biofunzionalita si riferisce alle proprieta che un
dispositivo deve avere per riprodurre una determinata funzione dal punto di vista fisico e
meccanico; la biocompatibilita, invece, alla capacita del dispositivo di continuare a svolgere
quella determinata funzione durante tutta la vita utile dell'impianto ed ¢ strettamente
connessa, quindi, alle interazioni tra i biomateriali ed i tessuti con cui vengono a
contatto.!'??

Due sono le caratteristiche principali che vanno considerate nella valutazione della
biocompatibilita di un materiale: la resistenza del materiale ai processi di degradazione e
gli effetti che i prodotti di tali processi hanno sui tessuti. Nell'ingegneria tissutale, i
biomateriali mimano le funzioni biologiche e meccaniche della ECM che si trova nei

tessuti dell’organismo fungendo da ECM artificiale (fig.3).
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Figura 3. Struttura della matrice extracellulare

Come conseguenza, 1 biomateriali offrono una struttura tridimensionale alle cellule per
permettere ad esse di formare nuovi tessuti con un’appropriata struttura e funzione e,
possono anche permettere il rilascio di cellule e di fattori bioattivi (peptidi coinvolti nel
processo di adesione cellulare, fattori di crescita), nelle sedi di interesse all’interno
dell’organismo. Poiché la maggior parte dei tipi cellulari necessita di un substrato per
I'ancoraggio e va incontro a morte se questo non ¢ presente, i biomateriali forniscono
quindi un supporto per 'adesione delle cellule in specifici siti dell’organismo. I biomateriali
possono anche offrire un sostegno meccanico contro le forze che agiscono in vivo in
modo tale che la predefinita struttura tridimensionale venga mantenuta durante lo sviluppo
del tessuto. In definitiva, i biomateriali offrono un supporto meccanico temporaneo che

permette al tessuto di crescere in tre dimensioni mentre le cellule vanno incontro ad una
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riorganizzazione spaziale. Il biomateriale, opportunamente scelto, dovrebbe consentire al
tessuto ingegnerizzato di mantenere un’integrita meccanica sufficiente da supportarlo
durante lo sviluppo precoce, mentre nella fase tardiva esso dovrebbe iniziare a degradarsi
in modo tale da non ostacolare ulteriormente la crescita del tessuto.!?

Inoltre, segnali bioattivi come i peptidi per I'adesione cellulare e 1 fattori di crescita
possono essere inseriti insieme alle cellule per contribuire alla regolazione della funzione
cellulare. I biomateriale ideale dovrebbe essere biocompatibile ovvero biodegradabile e
bioriassorbibile per favorire la sostituzione con tessuto normale. I materiali non
compatibili sono destinati ad una risposta inflammatoria o ad una reazione da corpo
estraneo che puod portare al rigetto e¢/o alla necrosi. Inoltre, i prodotti di degradazione
dovrebbero essere rimossi dall’organismo attraverso i pathways metabolici, in modo tale
che la loro concentrazione nei tessuti venga mantenuta ad un livello tollerabile. Per di piu,
il biomateriale dovrebbe fornire un microambiente nel quale si possa avere un’adeguata
regolazione del comportamento cellulare (ad es. adesione, proliferazione, migrazione,
differenziamento), in maniera tale che il tessuto funzionale possa formarsi. Il
comportamento cellulare nel nuovo tessuto che si forma si ¢ visto essere regolato da
interazioni multiple delle cellule con il loro microambiente, incluse le interazioni con i
ligandi coinvolti nell’adesione cellulare!** e con i fattori di crescita solubili'®.
Generalmente, tre classi di biomateriali, di cui ¢ gia stata testata la biocompatibilita,'**!'*’

vengono utilizzati per I'ingegneria tessutale: i materiali di origine naturale come il collagene,

I'alginato e la fibroina; matrici tessutali acellulari (sottomucosa di vescica e del piccolo
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intestino); polimeri sintetici (PGL, PLA). I materiali di origine naturale e le matrici tessutali
acellulari hanno il potenziale vantaggio del riconoscimento biologico, mentre i polimeri
sintetici possono essere prodotti in maniera riproducibile su larga scala con proprieta
controllate (resistenza, tasso di degradazione, microstruttura).

Tra 1 polimeri naturali, la fibroina della seta fornisce un’importante opzione nelle
applicazioni biomediche a causa della sua elevata forza tensile, la sua biodegradabilita
controllata, le proprieta emostatiche, la non citotossicita, la bassa antigenicita e la
prerogativa di non elicitare reazioni inflammatorie, e merita pertanto una speciale
menzione.'™! La fibroina della seta ¢ una proteina naturale prodotta dal Bombyx mori, il
baco della seta. Le fibre di seta sono costituite da due tipi di proteine autoassemblanti: la
tibroina e la sericina. La fibroina ¢ il principale componente delle fibre di seta e rappresenta
il core, mentre la sericina ¢ la proteina di rivestimento. La prima ¢ costituita da regioni
altamente organizzate, con struttura a foglietto e regioni semicristalline responsabili della
tipica elasticita del tessuto.

Puo essere usata come biomateriale in varie forme come film, membrana, gel, spugna,
polvere."'1% Le applicazioni comprendono la medicazione delle ferite, la sintesi di matrici
di immobilizzazione enzimatica, reti, protesi vascolari e impianti strutturali. La seta ¢ stata
messa in commercio per le suture biomediche gia da decenni. A causa della sua particolare
cristallinita e orientamento, cosi come la sua struttura compatta, la fibroina naturale ¢
difficile da degradare. Come biomateriale approvato dall’FDA, la seta viene definita dalla

United States Pharmacopea come non degradabile proprio per la sua trascurabile perdita
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di forza tensile in vivo. Tuttavia, secondo la letteratura, la seta ¢ degradabile, ma dopo un
lunghissimo periodo di tempo. La ragione della sua resistenza puo essere connessa al fatto
che la degradazione della seta ¢ di solito mediata dalla tisposta dell’organismo ospite.'** In
genere, comundque, la seta viene assorbita lentamente in vivo.

Gli impianti costituiti da biomateriali polimerici posseggono alcuni vantaggi, alcuni dei
quali sono: essere facilmente fabbricati in diverse forme (solidi, film, materiali viscoelastici,
ecc.); possibilita di modulazione delle proprieta chimiche, fisiche e meccaniche, formando
copolimeri o miscele, utilizzando differenti monomeri nello stesso polimero; resistenza
alla corrosione; densita simile a quella dei tessuti naturali (1 g/cm’); vista la loro
somiglianza con 1 tessuti naturali (ad esempio il collagene), ¢ possibile incorporare altre
sostanze (ad esempio ’eparina) per legame diretto.'”

Gli svantaggi legati al loro utilizzo sono invece: il basso modulo elastico, soprattutto per i
polimeri degradabili, che limita il loro uso nelle applicazioni dove ¢ richiesta una grande
resistenza al carico; la natura stessa della polimerizzazione, che li rende materiali
biodegradabili; la difficolta nell’ottenere polimeri utilizzabili come biomateriali senza
utilizzare additivi, antiossidanti ed elasticizzanti.

I polimeri biomedici, a seconda del loro comportamento dopo I'impianto o quando sono
in contatto con i fluidi biologici, possono essere classificati in non degradabili o
biodegradabili. Tipici polimeri non degradabili sono: il polietilene ad elevato peso

molecolare, usato in ortopedia; il polimetilmetacrilato, polimerizzato iz situ per 1 cementi
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ossei o utilizzato per lenti a contatto; il polidimetilsilossano, usato per tessuti molli e lenti
intraoculari.

I polimeri bioriassorbibili sono materiali polimerici, generalmente poliesteri alifatici, che si
degradano in ambiente fisiologico attraverso 'idrolisi del legame estereo.

11 principale meccanismo di degradazione della maggior parte dei polimeri bioassorbibili ¢
la degradazione idrolitica.'

In base alla struttura del polimero assorbibile, essi possono anche subire degradazione
enzimatica, in cui il polimero ¢ degradato o assorbito da alcuni enzimi. ILa composizione
del polimero influenza molto la degradazione enzimatica ed essa avviene sempre in
connessione alla degradazione idrolitica. I poliesteri vengono ampiamente utilizzati
nell’ingegneria tissutale. Questi polimeri si sono guadagnati 'approvazione della FDA per
Iutilizzo sull’uomo in diverse applicazioni, comprese le suture.””” In questi polimeri i
legami esterei sono labili dal punto di vista idrolitico e vengono degradati mediante idrolisi
non enzimatica. I prodotti di degradazione sono dei metaboliti naturali, non tossici e
vengono eventualmente eliminati sotto forma di anidride carbonica e acqua. Il tasso di
degradazione di questi polimeri puo essere adeguato a diverse settimane o anni alterando
la cristallinita, il peso molecolare iniziale e il rapporto tra acido lattico e glicolico nel
copolimero. Poiché questi polimeri sono termoplastici si possono facilmente utilizzare per
realizzare degli scaffold tridimensionali con la microstruttura e la dimensione desiderate

mediante diverse tecniche.

27



Negli ultimi due decenni, i polimeri biodegradabili come il PLA, il PGA e il PCL,
appartenenti alla famiglia dei «-idrossiesteri (fig.4), sono emersi come una classe di
biomateriali di crescente interesse per le applicazioni chirurgiche, il rilascio controllato di
tarmaci e I'ingegneria tessutale (per esempio suture per la guarigione delle ferite, dispositivi
per la fissazione interna delle strutture ossee, carrier per il rilascio di molecole bioattive,

scaffold per la rigenerazione di tessuti o organi).
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Figura 4.Unita ripetitive dei polimeri sintetici PCL, PGA e PLA

In genere, essi presentano proprieta meccaniche e fisiche prevedibili e riproducibili come
la forza tensile, il modulo elastico e la velocita di degradazione, dietro condizioni
controllate. A causa delle loro similarita chimiche e strutturali, essi si degradano in maniera
simile attraverso processi di idrolisi degli esteri e decarbossilazione a partire dai terminali
di catena, assicurando la loro completa rimozione mediante pathway naturali. Tuttavia, ci
puo essere una differente cinetica di degradazione che dipende dagli specifici legami
interatomici e intermolecolari che possono avere una diversa suscettibilita all’attacco

idrolitico con different effetti sulla degradazione finale.'*®
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Per esempio, il PCL ¢ molto usato in ingegneria tissutale a causa della sua buona
biocompatibilita e processabilita, ma la sua alta idrofobicita e bassa degradabilita in vivo
lo rendono meno adatto per le applicazioni a lungo termine. Il PCL ¢ un poliestere alifatico
ottenuto dalla polimerizzazione a ciclo aperto del e-caprolattone. Dal punto di vista fisico,
esso si presenta semicristallino con una temperatura di fusione di 58-63°C e una
temperatura di transizione vetrosa di circa -60°C. E altamente elastico a temperatura
ambiente o corporea. L’unita ripetitiva del PCL ¢ costituita da cinque gruppi non polari
metilenici ed un gruppo estere relativamente polare (fig.4). Questa struttura conferisce al
PCL proprieta uniche simili alle poliolefine per la presenza di gruppi -CHa, mentre la
presenza di collegamenti esteri-alifatici, idroliticamente instabili, causano la degradazione
del polimero.

E facile da processare, biocompatibile e offre la possibilita di modificare la sue proprieta
meccaniche e di degradazione tramite la formazione di copolimeri. Quando prodotto
attraverso le tecniche di melting, il PCL, cosi come gli altri polimeri densi, generalmente
manca di spazi vuoti e pori.”” Si degrada lentamente e possiede un’elevata forza tensile e
notevoli proprieta di allungamento. II PCL ¢ stato utilizzato in diverse applicazioni
dell'ingegneria tissutale per la sua biocompatibilita, biodegradabilita e proprieta adeguate
di legame con altre cellule.!*

Al contrario, il PLA e il PGA mostrano velocita di degradazione, proprieta fisiche e
meccaniche dipendenti dal peso molecolare o dalla trasformazione a copolimeri, ma il loro

processo di degradazione potrebbe scatenare il rilascio indesiderato di prodotti acidi che
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possono causare una forte risposta infiammatoria oltre al precoce insuccesso dello
scaffold."! Dal momento che ogni polimero presenta una sua peculiatita, lo sviluppo di
scaffold compositi, basati sulla combinazione di due o piu tipi di materiali con proprieta
selezionate, potrebbe rappresentare una soluzione appropriata e vantaggiosa in grado di

rispondere a tutte le esigenze meccaniche e fisiologiche del tessuto ospite.'*

1.5 Obiettivi

L’obiettivo di questo lavoro ¢ quello di sviluppare un sostituto tubulare bioriassorbibile
per la creazione di neovasi, grazie all’utilizzo di un modello suino. Lo scaffold utilizzato in
questo lavoro ¢ di forma tubulare e sara utilizzato per il confezionamento di una bridge
fistula, anastomizzando un’arteria con una vena dell’animale. I materiali utilizzati negli
esperimenti dovrebbero comportarsi inizialmente come le comuni protesi vascolari;
successivamente, una volta degradate ed assorbite dall’organismo ospite, dovrebbero dar
vita nel sito di innesto ad un neovaso dalle caratteristiche anatomiche e funzionali
sovrapponibili a quelle dei condotti vascolari nativi dell’ospite. Per raggiungere tale
obiettivo, il biomateriale, chimicamente funzionalizzabile, dovra essere testato, step by
step, in modo da apportare le dovute modifiche e renderlo adeguato alle esigenze di chi lo

impianta e allo specifico contesto biologico in cui esso viene inserito.
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2 MATERIALE E METODI

Gli scaffold polimerici testati sono stati preparati nel Laboratorio di Polimeri
Biocompatibili del Dipartimento di Scienze e Tecnologie Molecolari e Biomolecolari
(STEMBIO) dell’'Universita di Palermo e sono costituiti da fibre elettrospinnate a base di
polimeri biocompatibili, sia sintetici che naturali. Il polimero di partenza, utilizzato per la
produzione dei copolimeri elettrospinnabili, ¢ I'a,3-Poli(N-2-idrossiethil)-D,L-
aspartammide (PHEA).

Lelettrospinning ¢ una tecnica che utilizza una sorgente ad alta tensione per polarizzare
una soluzione di polimero o un polimero fuso che poi viene accelerato verso un collettore
di polarita opposta. Tramite Delectrospinning ¢ possibile ottenere degli scaffold
tridimensionali composti da fibre polimeriche micro-nanometriche interconnesse a

formare una struttura microporosa (fig. 5).
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Figura 5. Un elettrodo dalla sorgente di alta tensione ¢ attaccato al capillare (ago metallico). Il generatore
di tensione “carica” la soluzione polimerica. L'intensita del campo elettrico induce le interazioni repulsive
tra cariche uguali nel liquido e le forze di attrazione tra il liquido e collettore di carica opposta cominciano
a esercitare una forza di trazione sul liquido, allungando la goccia pendente sulla punta del capillare

1 PHEA ¢ un polimero sintetico biocompatibile solubile in acqua, con una struttura simile
a quella delle proteine, il cui utilizzo come carrier di farmaci e come materiale di partenza
per molte altre applicazioni biomediche e farmaceutiche ¢ stato gia riportato in
letteratura. !4
Tale macromolecola, altamente funzionalizzabile, ¢ stata utilizzata nel Laboratorio di
Polimeri Biocompatibili come materiale di partenza per la sintesi del copolimero utilizzato

per la costruzione dello scaffold oggetto del presente studio, ossia il PHEA-PLA, materiale

ottenuto dal legame chimico del PHEA con il polimero biodegradabile PLA (fig. 6).!*!4¢
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Figura 6. Formula planare di una molecola di PHEA-EDA-PLA

Il PHEA-PLA ¢ stato successivamente elettrospinnato in miscela con il PCL. Da uno
studio effettuato in precedenza dal nostro gruppo,'’ il PHEA-PLA + PCL ¢ risultato un
materiale molto elastico e dotato di un’elevata resistenza meccanica, caratteristiche
probabilmente legate alla maggiore regolarita e omogeneita dimensionale delle fibre che lo
costituiscono e all’assenza di fusione tra le stesse. I dati ottenuti dagli esperimenti in vivo
hanno dimostrato che il materiale presenta una buona biocompatibilita, evocando una
risposta flogistica di modesta entita, la quale ha un ruolo principe nei processi di
riassorbimento del materiale e di rigenerazione tissutale, guidando la migrazione degli

elementi staminali (fig. 7).
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Figura7. Sezioni istologiche (ematossilina-eosina a; tricromica di Masson b), di tessuto dopo 40 giorni di
impianto del materiale di PHEA-PLA + PCL (4x a; 10x b)

Gli scaffold ottenuti dalla miscela PHEA-PLA + PCL hanno presentato, inoltre, fibre con
un diametro ricadente all'interno di un range dimensionale compreso tra 500 nm e 1 pum,

come si evince dalla figura 8.

Figura 8. Microscopia SEM delle fibre di PHEA-PLA + PCL
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Con tali caratteristiche il naturale homing cellulare ¢ garantito, senza I'inconveniente di
eventuali leakage di liquido dalla parete.
Gli scaffold tridimensionali ottenuti, sono stati successivamente tubulizzati per essere

adattati alle esigenze sperimentali, avendo un diametro di circa 5 mm e lunghezza variabile

da circa 3 a 13 cm (fig. 9).

Figura 9. Scaffold tubulare bioriassorbibile

Grazie alla convenzione esistente tra Universita degli Studi di Palermo e Istituto
Zooprofilattico Sperimentale della Sicilia “A. Mirri” di Palermo, presso lo stabulario
dell’Istituto stesso sono stati utilizzati 7 maiali maschi con una eta compresa tra 4 e 6 mesi
e un peso variabile da 40 a 70 Kg. Durante gli esperimenti sono state confezionate 7 fistole
artero-venose secondarie, una per ogni animale. I primi 5 maiali sono stati utilizzati per

P'anastomosi carotido-giugulare (carotide comune — giugulare esterna), mentre gli ultimi 2,
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per l'anastomosi tra arteria e vena iliache esterne. Le evidenze ottenute da ogni
esperimento hanno costituito il fondamento per I'esecuzione dell’esperimento successivo,
in cui sono state apportate modifiche o alla tecnica chirurgica utilizzata o alla
composizione del materiale.

Tutte le procedure chirurgiche sono state effettuate avendo cura di mantenere una
adeguata anestesia generale dell’animale (premedicazione: Zolazepam + Tiletamina 6.3
mg/Kg + Xilazina 2.3 mg/Kg — induzione: Propofol 0.5 mg/Kg — mantenimento:
Isofluorano + Panturonio 0.07 mg/Kg). Tutd i maiali sono stati sottoposti
successivamente ad un trattamento antibiotico postoperatorio con Ossitetraciclina (20
mg/Kg/die per 3 giorni). Con I'animale in posizione prona e i 4 arti fissati al tavolo
operatorio, ¢ stata praticata la tricotomia della regione di interesse e la disinfezione del
campo operatorio con Povidone iodato 10%.

Previa incisione della cute, seguendo il margine anteriore del muscolo sterno-cleido-
mastoideo, in un caso, o effettuando un tipico accesso a “J” in fossa iliaca, nel secondo,
sono stati isolati e repertati rispettivamente il fascio vascolo-nervoso del collo ed 1 vasi
iliaci. Mediante delicate manovre di dissezione smussa, si ¢ proceduto alla liberazione dei
tratti vascolari, pit lunghi nel collo (circa 10 cm per la carotide interna), e piu corti a livello
iliaco (bastano 3-4 cm), in modo da rendere piu agevoli tutte le manovre relative alla

successiva anastomosi dell'impianto (fig. 10).
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Figura 10. Fascio vascolo-nervoso del collo del maiale con arteria carotide interna, a destra e vena
>
giugulare esterna, a sinistra (caricate su fettucce)

Nel primo maiale si ¢ confezionata una bridge fistula artero-venosa in latero-laterale (fig.
11). Tuttavia questa soluzione ¢ risultata essere sconveniente, in quanto la scarsa
mobilizzazione dei vasi rende I'anastomosi latero-terminale del versante arterioso di

difficile realizzazione.
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v. giugulare esterna

a. carotide interna

Figura 11. Bridge fistula tra a. carotide interna e v. giugulare esterna in latero-laterale, con anastomosi
latero-terminale sul versante arterioso e termino-laterale sul versante venoso

Nei successivi due modelli si ¢ optato per il confezionamento di una fistola artero-venosa
secondaria tra arteria carotide interna e giugulare esterna in latero-terminale (fig. 12). Tale
soluzione ¢ risultata piu agevole rispetto alla precedente, in quanto la presenza di maggiore
stoffa tissutale ottenuta dopo preparazione e mobilizzazione della vena giugulare esterna,

ha reso piu agevole 'anastomosi latero-terminale sul versante arterioso.

38



v. giugulare esterna

a. carotide interna

Figura 12. Bridge fistula tra a. carotide interna e v. giugulare esterna in latero-terminale, con anastomosi
latero-terminale sul versante arterioso e termino-terminale sul versante venoso

Nei restanti 2 modelli si ¢ confezionata invece una fistola artero-venosa in termino-
terminale (fig. 13). Questa opzione risulta essere la migliore, non solo in termini

emodinamici ma anche in termini di tecnica chirurgica.
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V. giugulare esterna

Iy

scaffold bioriassorbibile

a. carotide interna

Figura 13. Bridge fistula tra a. carotide interna e v. giugulare esterna in termino-terminale, con anastomosi
termino-terminale sul versante arterioso e termino-terminale sul versante venoso

Nei maiali 6 e 7 sono state confezionate rispettivamente una fistola artero-venosa
secondaria latero-laterale tra arteria iliaca esterna sinistra e vena omologa ipsilaterale, e una
bridge fistula, sempre latero-laterale, tra arteria iliaca esterna sinistra e omonima vena
controlaterale. I.’esigenza di variare la zona di intervento ¢ stata dettata dalla possibilita
ottenere flussi maggiori, pit simili a quelli presenti nei vasi del’'uomo, e da una piu
semplice gestione della fase di monitoraggio ecografico.

In entrambe i casi sono stati usati scaffold tubulari di circa 5 mm di diametro e lunghezza

di 3 e 13 cm rispettivamente (figg. 14-15).
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Arteria iliaca esterna

Scaffold bioriassorbibile

Figura 14. Bridge fistula tra a. iliaca esterna sinistra e v. iliaca omonima ipsilaterale, con anastomosi

latero-terminale sul versante arterioso e termino-laterale sul versante venoso

Vena iliaca esterna o
Arteria iliaca esterna

Scaffold bioriassorbibile

Figura 15. Bridge fistula tra a. iliaca esterna sinistra e v. iliaca omonima controlaterale, con anastomosi

latero-terminale sul versante arterioso e termino-laterale sul versante venoso

41



Il materiale impiegato per la sintesi della protesi ¢ stato epatinizzato'*

per evitare
I'inconveniente della trombosi e favorire 'attecchimento degli elementi cellulari circolanti.
La scelta di allungare la protesi ¢ in parte derivata da una sostanziale difficolta tecnica, da
parte dell’equipe chirurgica, ad eseguire I'anastomosi tra due vasi adiacenti e scarsamente
isolabili, ma ¢ stata anche dettata dalla necessita di sviluppare un modello che potesse
riprodurre nella maniera piu fedele possibile, la realta clinica. Infatti, nell’'uomo, le protesi
sono spesso utilizzate non tanto per connettere distretti vicini, quanto vasi distanti svariati
centimetri 'uno dall’altro.

In tutti gli esperimenti ’'anastomosi sia arteriosa che venosa ¢ stata realizzata utilizzando

un filo di sutura in materiale non assorbibile in ePTFE tipo 8-0, con una emicontinua a

180° (fig. 16).

Figura 16. Reperto intraoperatorio che mostra lo scaffold gia anastomizzato con I'a. carotide interna
ancora clampata
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Al declampaggio arterioso ¢ stato possibile apprezzare in ogni caso un dispiegamento della
struttura, che appariva inizialmente collassata su se stessa, e, palpatoriamente, un thrill sulla

superficie protesica (fig. 17).

Figura 17. Reperto intraoperatorio. Protesi vascolare al declampaggio

La chiusura dei piani ¢ stata effettuata mediante sutura tipo 0 riassorbibile a punti staccatt
per il sottocute, e mediante sutura, sempre a punti staccati, di materiale non riassorbibile
tipo O, per la cute. Subito dopo ogni intervento, una valutazione dei flussi sulla fistola ¢
stata effettuata facendo ricorso all’ecocolordoppler, mediante sonda microconvex da 4-
7.5 MHz. Gli animali sopravvissuti dopo 12 ore hanno iniziato una dieta idrica; a 24 ore
dall’intervento sono stati alimentati con mangime solido e quindi stabulati nelle apposite

gabbie. Uno studio dei flussi ¢ stato eseguito, sempre mediante ecocolordoppler, a cadenza
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regolare di una settimana. A circa un mese di distanza da ogni intervento, tutti gli impianti
sono stati asportati in blocco avendo cura di non ledere le strutture vascolo-nervose
viciniori, per lasciare in vita 'animale. Tutto il materiale ottenuto ¢ stato poi subito
immerso in una soluzione a tampone neutro di formalina al 10%, per permettere il
successivo studio istologico previa colorazione con differenti marcatori tissutali. Piu in
particolare, l'analisi istologica si ¢ concentrata sulla individuazione di elementi
infiammatori e sul grado di assorbibilita dell'impianto, oltre che sul prender atto della

qualita del tessuto neoformato.
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3 RISULTATI

La protesi tubulare bioriassorbibile da noi testata si ¢ dimostrata molto maneggevole e
resistente alla trazione. Le anastomosi confezionate alle estremita dell’impianto hanno
dimostrato una perfetta tenuta pur sottoposta ad un regime pressorio arterioso. Il tessuto
sviluppato dal laboratorio STEMBIO ha anche mostrato una discreta cedevolezza al
passaggio dell’ago da sutura; questo fatto lo rende, da un punto di vista chirurgico,
particolarmente adatto alle applicazioni cliniche per cui il materiale ¢ stato pensato. Al
declampaggio, il passaggio del flusso ematico non ha determinato danni o disfacimenti alle
pareti del graft, anzi il condotto ¢ rimasto perfettamente integro ed impermeabile al siero
ematico. Ad una osservazione macroscopica, la protesi impiantata, subito dopo il
declampaggio, ha mostrato caratteristiche morfologiche del tutto sovrapponibili a quelle
dei vasi adiacenti e da essi indistinguibile. Per di piu, il condotto anastomizzato mostrava
una discreta quanto sorprendente elasticita, tale da permettergli di pulsare alla stessa
maniera delle arterie viciniori. Il doppler eseguito subito dopo l'intervento, ha evidenziato

una pervieta dell’anastomosi con flusso tipicamente turbolento (fig. 18).
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Figura 18. Immagine al colordoppler della fistola arterovenosa tra arteria iliaca esterna sinistra e vena
omonima ispilaterale. E possibile apprezzare il tipico flusso turbolento nel tratto che connette 1 due vasi

Le successive valutazioni ecografiche hanno evidenziato la trombosi del graft, per i primi
5 animali, mentre gli ultimi 2, anche a distanza di un mese, hanno mantenuto uno shunt
ematico adeguato agli scopi per cui la fistola era stata confezionata. A 30 giorni
dall'intervento, 'espianto dei bridge carotico-giugulari ¢ stato reso alquanto difficile dalla
presenza di tenaci aderenze con i tessuti viciniori, per cui si ¢ resa necessaria 'amputazione
del sito di impianto, sacrificando alcune strutture adiacenti, principalmente muscolari,
avendo cura di risparmiare gli elementi del fascio vascolo-nervoso per lasciare in vita
Panimale. L’espianto delle protesi vascolari dei maiali 6 e 7 ¢ stato invece molto piu
agevole, essendo il condotto impiantato ancora pervio e nettamente delimitabile dai tessuti

limitrofi.
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Le sezioni istologiche del pezzo operatorio sono state realizzate presso IIstituto di
Anatomia Patologica del Policlinico di Palermo. I campioni sono stati esaminati mediante
colorazione con ematossilina-eosina. Nei campioni si ¢ riscontrata flogosi cronica a
carattere granulomatoso con cellule giganti “da corpo estraneo”, associata a reazione
fibrotica stromale, e multipli vasi di piccolo calibro neoformati; ¢ stato inoltre possibile
riscontrare in alcuni preparati istologici la presenza di materiale ancora non riassorbito nel

contesto della flogosi granulomatosa (figg. 19-22).

Figura 19. Ematossilina-Eosina (2.5x). Aree di reazione fibrotica perimuscolare con infiltrazione
flogistica diffusa, a carattere granulomatoso
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Figura 20. Ematossilina-Eosina (10x). Focolai di flogosi cronica a carattere granulomatoso con cellule
giganti “da corpo estraneo”, associata a reazione fibrotica stromale

Figura 21. Ematossilina-Eosina (20x). Focolaio di flogosi cronica a carattere granulomatoso con cellule

g g . g . . . . . .
giganti “da corpo estraneo”, associata a reazione fibrotica stromale. Evidenza di multipli vasi di piccolo
calibro neoformati
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Figura 22. Ematossilina-Eosina (20x). Evidenza di materiale ancora non riassorbito nel contesto della
flogosi granulomatosa
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4 DISCUSSIONE

Con lavvento dell'ingegneria tissutale, I'impiego di materiale biocompatibile
completamente riassorbibile si ¢ sempre piu diffuso per la riparazione o lintera
sostituzione di organi, o parti di essi, danneggiati dal tempo o semplicemente da agenti
esterni. Successi si sono ottenuti nella ricostruzione di organi artificiali come vasi
sanguigni'?’ o piccolo intestino™” mediante coltura di cellule staminali con uno scaffold
polimerico.

La possibilita di ottenere scaffold tubulari riassorbibili capaci di favorire la migrazione
dell’epitelio circostante e poi riassorbirsi per lasciare il campo al tessuto nativo senza
mantenere in sede materiale eterologo capace di evocare risposte infiammatorie, apre
interessantissimi scenari. Su tali impalcature ¢ possibile altresi inserire molecole
farmacologicamente attive e/o fattori di crescita cellulare per guidare la rigenerazione
tissutale. La rigenerazione, infatti, deve partire dalle estremita, cio¢ da quel tessuto di cui
il ponte protesico deve essere ricoperto per ristabilire la normale fisiologia.

La creazione di vasi bioingegnerizzati ¢ una via battuta gia da molti anni, ed ¢ gia stata in
parte dimostrata da alcuni studi, in particolare di autori giapponesi. Un gruppo della
Saitama Medical University ha proposto 'uso di un copolimero di acido polilattico e
policaprolattone rinforzati con fibre di acido poliglicolico." I risultati a 6 mesi sono stati
incoraggianti visto il totale riassorbimento del materiale utilizzato e la formazione di un

tessuto del tutto sovrapponibile alle strutture anatomiche native dell’animale.
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Lo scaffold utilizzato nel nostro studio differisce dagli altri finora impiegati perché sembra
presentare delle caratteristiche che lo rendono idoneo come sostituto temporaneo dei vasi
sanguigni senza risentire dei precoci fenomeni di idrolisi che degradano troppo
velocemente 1 materiali finora utilizzati. I.’omogeneita delle fibre e la loro distribuzione
conferiscono allo scaffold a base di PHEA-PLA caratteristiche morfologiche simili a
quelle della ECM nativa. Tutti gli scaffold ottenuti hanno mostrato delle buone
caratteristiche meccaniche che hanno consentito una facile manipolazione in tutti gli
esperimenti condotti. I’idea di elettrospinnare il PHEA-PLA in miscela con il PCL ha
permesso di ottenere degli scaffold potenzialmente utilizzabili nella riparazione o
rigenerazione di tessuti biologici danneggiati, per esempio vasi sanguigni. Il campione di
PHEA-PLA + PCL ¢ risultato avere una buona elasticita e resistenza meccanica,
probabilmente legata alla maggiore regolarita e omogeneita dimensionale delle fibre che lo
costituiscono e all’assenza di fusione tra le stesse.

Infatti, gli studi preliminari che il nostro gruppo ha condotto dapprima in vitro e poi su
modello di ratto, hanno dato impulso a proporre tale applicazione su un modello animale
piu grande, quale il maiale, che presenta un’anatomia quasi sovrapponibile a quella umana.
Dai dati ottenuti durante la fase di sperimentazione ¢ possibile evincere come la trombosi
sia stato il dato piu eclatante. Infatti, nei primi 5 impianti, a prescindere dalla tecnica
chirurgica utilizzata, si ¢ verificata la totale ostruzione del condotto. L’unico elemento di
conforto che ¢ possibile trarre da tali esperienze, ¢ la presenza di un flusso pulsatile valido,

anche se turbolento dato il tipo di anastomosi scelta, documentato all’eco-color-doppler,
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nella prima ora successiva all'intervento. La trombosi ¢ un fenomeno che ¢ sicuramente
legato al contatto del torrente ematico con il materiale da noi utilizzato, ma bisogna
considerare molto bene, nel contempo, la spiccata ipercoagulabilita degli animali, e del
maiale in particolare. Probabilmente, tutti e tre i fattori sopracitati, ossia il tipo di materiale,
il flusso turbolento della fistola e I’assetto coagulativo del maiale, hanno contribuito allo
stabilirsi del fenomeno trombotico. Sulla scorta di quanto detto, la scelta dell’anastomosi
artero-venosa, sebbene mossa da reali esigenze cliniche, quali proporre scenari migliori ai
pazienti dializzati, ¢ stata infelice. Per migliorare la funzionalita dell'impianto e soprattutto
poterne valutare a pieno le caratteristiche morfofunzionali, sara necessario testare il
condotto all'interno di un circuito esclusivamente arterioso in modo da garantire flussi pit
omogenel e soprattutto laminari; riducendo cosi una possibile fonte di trombosi.
L’eparinizzazione del maiale ¢ un altro obbiettivo da perseguire affinché I'assetto
coagulativo stesso dell’animale non prevarichi le esigenze di pervieta dello sperimentatore.
La trombogenicita del polimero in uso, sicuramente il punto di maggiore debolezza
dell’esperimento, ¢ stata bypassata funzionalizzandolo con molecole di eparina legate
covalentemente alla nano struttura dello scaffold. A un mese dall'impianto, entrambe le
protesi vascolari dei maiali 6 e 7 sono rimaste pervie e hanno consentito alla fistola di
funzionare a flussi adeguati per un’eventuale emodialisi. Inoltre, I'eparina, come
costituente della sostanza amorfa della ECM, ha un ruolo importante nel guidare
endotelizzazione vascolare e nel legare numerosi fattori di crescita.”>!>? Questo permette

alle cellule staminali circolanti di attecchire al tessuto impiantato e di favorire la
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rigenerazione di un tessuto vitale, sovrapponibile per caratteristiche meccaniche e
biologiche a quello dell’organismo ospite. D’altro canto, bisogna anche considerare che
una minima adesione piastrinica puo solamente agevolare il processo di colonizzazione e
degradazione dello scaffold, grazie alla liberazione di una serie di fattori chemotattici e di
crescita, in primis VEGEF e PDGF. Poiché nella proliferazione e successivo
differenziamento di una cellula non agiscono solamente fattori chimici bensi anche fisici,
la precipua struttura elastica e la porosita del nostro materiale, contribuiscono a garantire
un homing adeguato a quelle cellule staminali e non, che vi si insedieranno. Da questo
punto di vista, il declampaggio arterioso ha messo in evidenza come il graft sia
perfettamente compliante, rispondendo alle variazioni di flusso ematico nonché alle
sollecitazioni dell’onda sfigmica arteriosa. Le proprieta tensili e la struttura microporosa
sono responsabili di altri due risultati fondamentali per la nostra ricerca: la totale assenza
di likeage sieroso o emorragia attraverso la parete ed una ottima resistenza al passaggio
dell’ago di sutura con conseguente perfetta tenuta dell’anastomosi. L’ultrastruttura dello
scaffold, con un intricato intreccio di nanofilamenti elettrospinnati distribuiti su uno
spessore di circa 0.5 mm formanti pori dal diametro medio pari a circa 150 um, permette
alle cellule di colonizzare 'impianto e nel contempo impedisce ai fluidi di trasudare dalla
superficie. Sono queste stesse caratteristiche che garantiscono a questo tessuto di rimanere
intatto al passaggio dell’ago da sutura, in quanto le fibre di cui ¢ costituito si divaricano e
non vengono in alcun modo lese o tranciate dall’azione meccanica di puntura. E questa

resistenza alla tensione che garantisce la perfetta tenuta dell’anastomosi, evitando perdite
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ematiche a livello del punto di sutura. Questa caratteristica resistenza alla punzione
potrebbe, in prospettiva, far riconsiderare l'utilizzo di tali device per un impiego nella
accessologia vascolare, ed in particolare per il confezionamento di bridge fistula pungibili
subito dopo l'impianto. Anche se i risultati istologici hanno messo in evidenza che
Iespianto ad un mese sembra essere troppo precoce per la totale sostituzione del graft e
la formazione di un tessuto vitale e funzionale, 1 dati ottenuti dagli ultimi due animali ci
permettono di affermare che la protesi tubulare in PHEA-PLA-PCL eparinizzata puo
essere considerata un device applicabile in tutti 1 casi in cui si necessita di sostituire un
tratto vascolare o di derivare il flusso ematico da un distretto all’altro del corpo. Il materiale
studiato si ¢ dimostrato comunque perfettamente biocompatibile e quasi totalmente
riassorbito grazie alla reazione infiammatoria del tessuto ospite. Tale reazione
inflammatoria, come ¢ stato possibile valutare dalle sezioni istologiche, ha mostrato le
caratteristiche di un’intensa reazione da corpo estraneo, con elementi linfomonocitari
diffusi e cellule giganti polinuclete; inoltre, ¢ stato possibile valutare la presenza di una
importante neovascolarizzazione con la formazione di un intricato network vascolare.
Probabilmente, I'espianto ad un anno di distanza dall’intervento ci avrebbe potuto
permettere di capire la reale prerogativa del biomateriale nel ricostituire un tessuto con
caratteristiche sovrapponibili a quelle del tessuto nativo dell’ospite, piuttosto che la
formazione di una cicatrice amorfa priva di ogni funzione fisiologica, come accaduto per

1 primi 5 animali.
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5 CONCLUSIONI

Un materiale protesico ideale dovrebbe rispondere a tre requisiti fondamentali:

- mantenere la continuita vasale;

- non permettere la fuoriuscita di sangue attraverso la parete ed attraverso la sutura nel
breve periodo che segue 'impianto;

- non manifestare fenomeni stenotici una volta riassorbito il materiale protesico.

Purtroppo 1 polimeri sintetici hanno ancora delle limitazioni, specialmente quando

vengono impiegati per la fabbricazione di piccoli vasi, questo a causa delle loro proprieta

trombogeniche.

Nel nostro studio, tale problema ¢ stato superato, almeno a breve termine, mediante

I'eparinizzazione permanente del materiale, conseguendo un risultato soddisfacente dal

punto di vista clinico. Questo, insieme alle proprieta elastiche e tensili del materiale,

nonché alla biocompatibilita e biodegradabilita dello stesso, permettono di proporlo come

possibile device di interesse chirurgico.

Valutata la fattiva trasferibilita dello scaffold in studio su un modello umano, Pobiettivo di

un (si spera) prossimo futuro ¢ quello di indagare gli effetti a lungo termine (almeno un

anno) del flusso ematico e della naturale reazione inflammatoria dell’ospite sul materiale.

La mirabile funzionalizzabilita della nanostruttura presa in considerazione, ci permettera

di modificare ulteriormente la complessita del gia intricato intreccio di fibre, per rendetrlo

sempre piu simile a quanto di pitt complesso esista in natura, ossia la matrice extracellulare.
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