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1. Introduzione 

1.1 La stampa e la biostampa 3D 

Il termine stampa tridimensionale, o Manifattura Additiva, conosciuta anche come 

Additive Manufacturing (AM) o stampa 3D, si riferisce ad una modalità produttiva che 

consente la realizzazione di oggetti, utilizzando tecniche diverse tra loro, ma che si 

basano principalmente sulla deposizione di strati di materiale, in cui una struttura viene 

costruita depositando strati successivi per produrre un oggetto 3D (O’Brien, et al., 

2015). Ciò contrasta con quanto accade nelle tecniche di produzione tradizionale, note 

anche come Subtractive Manufacturing, tipicamente utilizzate in campo 

ingegneristico, in cui si procede per “sottrazione da pieno” tramite processi di 

lavorazione come fresatura, perforazione o tornitura. L'approccio pratico dell'AM si 

chiama prototipazione rapida (RP) e i suoi vantaggi includono la riduzione dei tempi 

e dei costi di prototipazione, la facilità nell’apportare modifiche in un prodotto a livello 

di progetto, la possibilità di fabbricazione di piccoli oggetti o prodotti personalizzati 

in serie o strutture impossibili da formare con tecniche sottrattive. Il processo di stampa 

viene preceduto da una fase fondamentale, nota come modellazione, che comprende, 

principalmente, l'acquisizione di immagini tridimensionali o la progettazione digitale 

3D e la selezione dei materiali in base alla tecnica di stampa utilizzata (Murphy & 

Atala, 2014). 

Il modello digitale della struttura desiderata viene creato con precisione mediante un 

programma di progettazione assistito da computer (CAD) e poi esportato in un file di 

tipo *.stl, (stereolitografia), *.obj, (oggetto) o *.amf (file di produzione additiva). 

Viene poi utilizzato un altro software, generalmente noto come "slicer" (affettatrice), 

per convertire i dati 3D dell’oggetto solido in “fette”, cioè sezioni trasversali sottili 

(Sears, et al., 2016). Ogni sezione 2D viene poi integrata con i vari modelli di 

riempimento, come era stato programmato. In questa fase, la stampante deposita strati 

successivi di biomateriale; dunque il modello 3D viene ottenuto dalla sovrapposizione 

delle sezioni trasversali 2D (Cui, et al., 2017).  

Sono diverse le strategie e le tecnologie utili alla produzione di dispositivi 3D, tra 

queste, la fused deposition modeling (FDM) si distingue come la procedura più 

popolare per la fabbricazione di prodotti 3D con una risoluzione spaziale fino a 45 μm 

(Yamada, et al., 2008). 
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Questa tecnica, tra le più utilizzate, si è sviluppata agli inizi degli anni ‘90 ed è basata 

sull’estrusione di polimeri termoplastici (O’Brien, et al., 2015; Do, et al., 2015; Gu, et 

al., 2016). Il processo di stampa avviene per fusione del polimero, il quale, estruso 

attraverso un ugello, solidifica, durante la fase di deposizione, senza necessità di un 

processo di reticolazione (O’Brien, et al., 2015; Melchels, et al., 2012). 

La stampante utilizzata per l’FDM è composta da blocchi di riscaldamento con 

controllo della temperatura e un ugello per l’estrusione (Figura 1) (Stansbury & 

Idacavage, 2016). 

 

Figura 1. Schema stampante 3D FDM (Gross, et al., 2014) 

 

Possono essere utilizzate più testine di stampa per consentire l’estrusione simultanea 

di più biomateriali, ad esempio materiali di supporto temporaneo per sostenere le 

strutture in costruzione, oppure l’integrazione di materiali diversi tra loro per garantire 

adeguate proprietà al costrutto stampato (Cui, et al., 2017). 

I principali vantaggi dell’FDM nelle applicazioni in campo biomedico sono correlati 

alla semplicità di impiego, rapidità di stampa, basso costo, disponibilità di biomateriali 

sintetici diversi, proprietà meccaniche favorevoli, un’alta risoluzione finale e alla 

possibilità di fabbricare costrutti di dimensioni anatomicamente rilevanti (O’Brien, et 

al., 2015; Cui, et al., 2017). 

Diversi biomateriali sintetici, come il policaprolattone (PCL), l’acido polilattico (PLA) 

e i poliuretani, sono stati impiegati per la stampa FDM, in quanto sono polimeri 

termoplastici e biocompatibili (Stansbury & Idacavage, 2016). E’ necessario infatti 
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che i materiali impiegati nella stampa FDM possano essere fusi e successivamente 

solidificati o reticolati termicamente (Holmes, et al., 2015). L’uso di questa tecnica è 

limitata alla selezione dei polimeri termoplastici utilizzabili (Cui, et al., 2017) e dalle 

alte temperature utilizzate che non consentono la simultanea estrusione di biomateriali 

e cellule durante la fase di stampa. Inoltre, la degradazione termica causata dalle alte 

temperature di lavorazione e dall'elevata viscosità della maggior parte dei polimeri fusi 

può impedire che l'applicazione di questa tecnica sia compatibile con l’utilizzo di 

nanocompositi, poiché le nanoparticelle possono aumentare in modo significativo la 

viscosità del materiale. 

Tuttavia, nella traslazione della stampa 3D nel campo medico e farmaceutico è 

necessario operare a temperature moderate, per non innescare processi di degradazione 

o decomposizione di sostanze attive o di biomateriali. Una tecnica vantaggiosa 

nell’ambito della stampa dei materiali polimerici è la solvent-cast direct-write (SC-

DW), rappresentata in Figura 2.  

 

Figura 2. Rappresentazione schematica del processo SC-DW con una soluzione 

termoplastica. a) Deposizione della soluzione polimerica attraverso un micro-ugello. b) 

Evaporazione rapida del solvente dopo l'estrusione. c) Esempio di una spirale quadrata 3D 

fabbricata tramite la tecnica SC-DW (Guo, et al., 2013) 

 

Questo metodo permette di produrre strutture 3D a temperatura ambiente utilizzando 

polimeri termoplastici disperdibili in solvente organico. Il metodo consiste nella 

microestrusione sotto pressione di un filamento di inchiostro in dispersione polimerica 

Evaporazione del solvente

Diametro dell’ugello

Modulatore di 
velocità

Pressione applicata

Portata
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concentrata, combinato con una rapida evaporazione del solvente. Man mano che il 

solvente evapora dopo l'estrusione, il diametro del filamento diminuisce e la sua 

rigidità aumenta gradualmente nel tempo grazie ad una concentrazione di polimero 

localmente più alta e la rigidità del filamento estruso cambia da fluida a solida, il che 

facilita il mantenimento della forma. 

Il solvente selezionato e la concentrazione di polimero nella dispersione devono essere 

impostati per garantire l’idoneo comportamento reologico dell'inchiostro fornendo al 

contempo una rapida evaporazione del solvente. Quindi, la velocità di estrusione e la 

pressione applicata sulla dispersione polimerica devono essere adattate per ottenere la 

portata lineare desiderata del materiale (Guo et al., 2013).  

Purtroppo, come quelle appena descritte, la maggior parte delle tecniche di stampa 3D 

utilizzano solventi tossici, alte temperature e raggi laser UV rendendole, pertanto, 

inadatte alla costruzione di tessuti funzionali e limitando le loro applicazioni in campo 

medico (Lee & Dai, 2016). La stampa 3D configura un nuovo processo di 

biofabbricazione che ha trovato largo impiego nel settore dell’ingegneria tissutale (TE) 

nella rigenerazione o sostituzione di tessuti o organi danneggiati. Nel corso degli anni, 

infatti, diverse tecniche di stampa 3D sono state applicate per fabbricare costrutti 

tridimensionali, utilizzando un’ampia varietà di biomateriali e superando i limiti dei 

metodi tradizionali (come il solvent-casting, il  particle-leaching, il gas-foaming, e il 

compression-molding (Tsang & Bhatia, 2006)) utilizzati in TE non in grado di 

riprodurre la complessità del tessuto nativo (Hutmacher, et al., 2004; Jung, et al., 

2015). La stampa 3D ha permesso di superare le limitazioni e recenti progressi tecnici 

hanno consentito di includere le cellule viventi nel processo di stampa, mantenendo 

tutti i vantaggi della stampa 3D convenzionale (Murphy & Atala, 2014; Derby, 2012; 

Knowlton, et al., 2015).  

Si assiste così all’evoluzione biologica di questa tecnica: il 3D bioprinting che sfrutta 

la stampa 3D per consentire la deposizione tridimensionale e la stratificazione 

sequenziale di cellule incapsulate in biomateriali, definiti bioink. Questa tecnica 

comporta la deposizione strato per strato del bioink o bioinchiostro, il materiale 

stampato, di cui parleremo in seguito, fino all’ottenimento della struttura 

tridimensionale (Figura 3) (Holzl, et al., 2016). 
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Figura 3. Schematizzazione del processo di biostampa, dalla coltura cellulare in vitro alla 

rigenerazione tissutale in vivo (Cidonio, et al., 2019)  

 

Il processo di biostampa consiste di tre fasi: pre-bioprinting, bioprinting e post-

bioprinting (Figura 4).  

 

 

Figura 4. Fasi del processo di biostampa  

 

La fase di pre-bioprinting ha un ruolo estremamente cruciale nel determinare le 

proprietà dei costrutti finali. In particolare, è fondamentale per l’ottenimento di 

modelli di tessuto anatomicamente corretti e per la pianificazione del processo di 

stampa. Il processo di stampa consiste nella deposizione del bioinchiostro layer by 

layer (strato per strato) utilizzando un’adeguata biostampante. Infine, la fase di post-

bioprinting viene eseguita in condizioni strettamente controllate che simulano 

l’ambiente in vivo, permettendo la maturazione del tessuto stampato; a tale scopo 
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vengono impiegati i bioreattori (Datta, et al., 2018). Nello specifico, nella fase che 

precede il processo di biostampa, per raccogliere e digitalizzare le informazioni 

tomografiche e architettoniche delle complesse strutture tissutali, vengono utilizzate 

diverse tecniche di imaging, come la radiografia a raggi X, lo scanner 3D, la risonanza 

magnetica e la tomografia microcomputerizzata (Hutmacher, et al., 2004; Seol, et al., 

2012). 

A seconda degli stimoli impiegati per consentire la deposizione del bioinchiostro, si 

distinguono quattro metodi principali di biostampa 3D: la stereolitografia, la 

biostampa a getto d’inchiostro, la biostampa laser assistita e la biostampa ad estrusione 

(Heinrich, et al., 2019b). 

Quest’ultima, tecnica più popolare di bioprinting (Ozbolat & Hospodiuk, 2016) (ed è 

su questa che ci soffermeremo in questa tesi di dottorato) si è sviluppata rapidamente 

negli ultimi anni (Heinrich, et al., 2019b) grazie alla possibilità di stampare idrogeli di 

viscosità variabile (dove per viscosità si intende la resistenza di un bioink ad una forza 

di deformazione) e realizzare modelli tridimensionali su larga scala con densità 

cellulari elevate.  

Il processo di estrusione utilizza una metodica di erogazione del materiale grazie ad 

un’attivazione meccanica o pneumatica che spinge attraverso l’ugello il bioink caricato 

in siringa (Ozbolat & Hospodiuk, 2016)  

Nello specifico, i sistemi a base pneumatica (Figura 5) utilizzano aria pressurizzata per 

estrudere i filamenti di bioinchiostro e possono essere sia senza valvole che a valvole 

(si tratta di dispositivi elettromeccanici che regolano la pressione applicata) (Ozbolat 

& Hospodiuk, 2016). I sistemi senza valvole sono più facili da produrre e sono quindi 

più comunemente impiegati nella biostampa. Rispetto ai sistemi senza valvole, quelli 

basati sulla presenza di valvole possono controllare la pressione e le frequenze degli 

impulsi, consentendo così un'elevata precisione della deposizione del bioinchiostro e 

dando luogo alla formazione di costrutti caratterizzati da un’alta risoluzione (Heinrich, 

et al., 2019b; Khalil, et al., 2005). 

I sistemi meccanici forniscono un metodo più semplice e diretto per il processo di 

stampa e sono controllati principalmente da un pistone o da una vite (Figura 5). I 

sistemi a pistone permettono il controllo diretto della deposizione del bioinchiostro 

sulla piattaforma e sono adatti principalmente ai fluidi a bassa viscosità. I sistemi a 

vite, invece, sono in grado di generare una pressione maggiore e sono impiegati 

preferibilmente per l’estrusione dei bioinchiostri con viscosità più elevate (Heinrich, 
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et al., 2019b; Ozbolat & Hospodiuk, 2016). Tuttavia, a causa delle maggiori forze di 

taglio all'uscita dell'ugello, i sistemi a vite possono risultare dannosi per le cellule 

(Ozbolat & Hospodiuk, 2016). 

 

Figura 5. Illustrazione schematica dei sistemi a base pneumatica, a pistone e a vite (Malda, 

et al., 2013) 

Durante la fase di biostampa, il bioink viene estruso sotto forma di filamenti cilindrici; 

la deposizione continua fornisce una migliore integrità strutturale durante la 

fabbricazione (Cui, et al., 2017). I biocostrutti 3D finali sono ottenuti utilizzando un 

approccio layer by layer, in cui lo strato precedentemente depositato serve come base 

per lo strato successivo.  

Sono stati sviluppati diversi sistemi per la biostampa basata sull'estrusione, in generale, 

le biostampanti sono costituite da una piattaforma e da un sistema di dosaggio dei 

fluidi robotizzati lungo i 3 assi (x, y e z) (Lee & Dai, 2016). In particolare, prima del 

processo di stampa, il biomateriale contenente o meno le cellule (Pati, et al., 2016) 

sotto la pressione costante che viene man mano esercitata, vengono depositati come 

filamenti continui di bioinchiostro (Lee & Dai, 2016). La quantità di bioinchiostro 

erogato può essere regolata controllando la pressione pneumatica o meccanica 

applicata, la dimensione dell'ugello e la velocità di movimento dell'ugello (Khalil & 

Sun, 2009). 

Le stampanti ad estrusione permettono di stampare contemporaneamente diversi 

bioinchiostri, dosati con un sistema di microestrusione, grazie alla presenza di più 

cartucce. Il processo di stampa può essere controllato da diversi parametri, quali la 

procedura di erogazione impiegata, la velocità di fuoriuscita del bioinchiostro, la 

dimensione dell'ugello, lo spostamento della cartuccia e/o dal movimento della 

piattaforma sugli assi x, y e z (Cui, et al., 2017). Inoltre, sono state sviluppate diverse 

tecniche avanzate che utilizzano per esempio ugelli a temperatura controllata, ugelli a 
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controllo direzionale e sistemi di ugelli coassiali (Murphy & Atala, 2014; Ozbolat & 

Hospodiuk, 2016; Ozbolat, et al., 2014). 

Rispetto alle altre metodiche, la biostampa basata sull'estrusione presenta diversi 

vantaggi, tra cui la capacità di depositare bioinchiostri ad alta viscosità (da 30 mPa s a 

> 6×107 mPa s) così come grandi densità di cellule (> 1×108 cellule/ml) (Mandrycky, 

et al., 2016; Murphy, et al., 2013). Inoltre, l’estrusione dei filamenti di bioinchiostro 

può avvenire continuamente senza interruzioni e questo, nella maggior parte delle 

applicazioni, è preferibile rispetto ad altre tecniche che prevedono la deposizione a 

goccia, in quanto fornisce un’adeguata integrità dei costrutti finali (Heinrich, et al., 

2019b).  Inoltre, la biostampa ad estrusione consente una stampa rapida, un 

funzionamento semplice e un'ampia selezione di bioinchiostri utilizzabili, compresi 

aggregati cellulari, idrogeli caricati con cellule, matrici decellularizzate e fibre 

polimeriche sintetiche. Nel complesso, le tecniche basate sull'estrusione sono 

caratterizzate da una maggiore velocità di deposizione e di stampa e consentono 

l’impiego di densità cellulari fisiologicamente rilevanti che contribuiscono alla 

scalabilità di questa metodica (Cui, et al., 2017). 

Diversi studi hanno dimostrato che la vitalità delle cellule, a seguito del processo di 

biostampa basato sull'estrusione, è di solito moderata a circa 40-86%, ciò è dovuto alle 

elevate sollecitazioni di taglio subìte dalle cellule durante la fase di estrusione 

(Mandrycky, et al., 2016; Ozbolat & Hospodiuk, 2016) e il tasso di sopravvivenza 

delle cellule potrebbe diminuire con l'aumento della pressione di estrusione (Nair, et 

al., 2009; Chang, et al., 2008). Nonostante ciò, la biostampa basata sull'estrusione è 

stata finora una delle tecniche più ampiamente impiegate nell’ambito dell’ingegneria 

tissutale per la sua relativa semplicità nella strumentazione e per la sua capacità di 

depositare materiali multipli con proprietà ad ampio spettro (Sears, et al., 2016; 

Heinrich, et al., 2019b). 

Sebbene la risoluzione dei costrutti ottenuti con questa tecnica sia inferiore rispetto a 

quella che si ha con altri tipi di tecniche di stampa, come la biostampa assistita da laser 

oppure la biostampa a getto d’inchiostro, la biostampa basata sull’estrusione ha 

consentito la realizzazione rapida di costrutti 3D clinicamente rilevanti per l'ingegneria 

tissutale (Park, et al., 2016b). 

Ad oggi la stampa 3D rapprenta una tecnologia in costante evoluzione e i ricercatori 

sono continuamente alla ricerca di nuove tecniche di stampa per superare i limiti delle 

metodologie attuali e per espandere ulteriormente le applicazioni nel campo 
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dell’ingegneria tissutale e del drug delivery. La maggior parte delle tecniche di 

biostampa di nuova concezione sono variazioni o combinazioni delle tecnologie 

esistenti (Lee & Dai, 2016). 

Recentemente, è stato osservato in molti studi che un bagno di supporto può essere 

utile per sospendere le fragili strutture durante la stampa (Highley, et al., 2015; Hinton, 

et al., 2015). Poiché in genere vengono impiegati bioinchiostri meccanicamente 

deboli, la forza di gravità, nel tempo, potrebbe deformare la struttura del costrutto 3D. 

In particolare, il bagno di supporto deve possedere caratteristiche tissotropiche. Inoltre 

può essere introdotto un crosslinker nel bagno di supporto per reticolare le 

macromolecole del bioinchiostro, in modo tale da stabilizzare ulteriormente la struttura 

tridimensionale stampata (Jang, et al., 2018). 

Per esempio, Hinton e coll. hanno sviluppato un processo di stampa utilizzando 

polimeri naturali (p.es. collagene, fibrinogeno e acido ialuronico) e un bagno di 

supporto di gelatina sacrificale che funge da momentaneo supporto al bioinchiostro 

che viene iniettato, per poi essere eliminato aumentando la temperatura fino a 37°C, 

liquefacendo così la gelatina. Questa procedura ha consentito la realizzazione di 

costrutti 3D complessi (Hinton, et al., 2015). 

Un altro metodo di stampa, studiato di recente, è la cosiddetta estrusione coassiale. Si 

tratta di un'applicazione della stampa per microestrusione in cui si utilizza una testina 

di stampa costituita da due aghi, uno più piccolo interno e l’altro esterno più grande in 

posizione coassiale. Impiegando questa tecnica si possono realizzare varie strutture 

utilizzando materiali differenti per gli aghi esterni e per quelli interni (Gao, et al., 

2015b; Colosi, et al., 2016; Yu, et al., 2014). 

Un altro esempio di metodica avanzata è la biostampa 4D che ha origine dalla 

biostampa tridimensionale, ma è integrata da una quarta dimensione che è quella del 

tempo (Tibbits, 2014; Ge, et al., 2013). Dal momento che le funzioni dei tessuti umani 

sono spesso basate su cambiamenti dinamici, comunemente indotti da stimoli esterni 

che si verificano nella conformazione del tessuto, risulta necessario ottenere la stampa 

di modelli più realistici (Li, et al., 2016; Marieb & Hoehn, 2010). Nella biostampa 4D, 

la costruzione biostampata 3D può cambiare la sua forma o struttura con il tempo, in 

particolare quando viene sottoposta a stimoli esterni (Figura 6) (Choi, et al., 2015). Gli 

stimoli possono includere la presenza di acqua, il pH, la temperatura, l’elettricità, la 

forza ionica, la luce, il campo magnetico, la pressione, le onde acustiche e le loro 

combinazioni (Yang, et al., 2017). L’elemento cruciale di questo processo di stampa è 



10 

il biomateriale “intelligente” che deve essere programmabile con precisi stimoli 

(Khoo, et al., 2015). 

 

 

Figura 6. Illustrazione schematica dei processi di biostampa 3D e biostampa 4D (Li, et al., 

2020a) 

 

Infine, oltre agli approcci convenzionali basati sulla realizzazione di costrutti tissutali 

che vengono successivamente impiantati nell’organismo, la biostampa in situ offre una 

nuova strategia in grado di favorire il posizionamento di tessuto artificiale nel tessuto 

endogeno che presenta un difetto (Ozbolat, 2015a). I dispositivi di biostampa in situ 

hanno un alto potenziale, in particolare, per trattare i difetti della pelle, delle ossa e 

della cartilagine, utilizzando i tessuti endogeni circostanti per integrare i bioinchiostri 

depositati e per rigenerare i tessuti danneggiati (Heinrich, et al., 2019b). 

Il bioprinting in situ si basa, dunque, sulla stampa diretta di bioinks nei tessuti 

danneggiati (Campbell & Weiss, 2007). Questo nuovo paradigma funziona sulla 

premessa che i tessuti sostitutivi non devono essere fabbricati esternamente ma 

possono essere creati direttamente all'interno di un sito difettoso. Mentre il bioprinting 

a getto d'inchiostro in situ è stato utilizzato per il trattamento dei difetti della pelle 

(Skardal, et al., 2012), il metodo ad estrusione è stato applicato per la riparazione della 

pelle e della cartilagine. Connell e coll. hanno fabbricato un sistema di estrusione 

portatile (Biopen), costituito da un sistema pneumatico che controlla l'estrusione di 

due bioinks (O’Connell, et al., 2016). L’estrusione da entrambe le camere dei bioinks 

e la polimerizzazione UV sono state controllate in maniera indipendente tramite 

attuatori separati. I materiali per la stampa in situ sono simili a quelli del bioprinting 



11 

ad estrusione tradizionale. Le proprietà di assottigliamento al taglio, rigidità, 

diffusività, compatibilità cellulare, biodegradabilità e velocità di gelificazione del 

bioink giocano un ruolo chiave nel successo di tale approccio. In un altro esempio, 

Russel e coll. hanno sviluppato una stampante portatile simile ad una penna che è stata 

utilizzata per la deposizione di bioink a base di gelatina metacrilata (GelMA) per il 

trattamento della perdita muscolare volumetrica (VML) (Russell, et al., 2020). La 

stampa e la reticolazione in situ del bioink hanno consentito una corretta adesione al 

tessuto nativo ed evitato la rottura dello scaffold dopo l'intervento chirurgico. Dopo 28 

giorni dall'impianto, in situ, lo scaffold stampato, ha provocato una significativa 

ipertrofia del tessuto muscolare. 

 

1.2 Applicazioni della stampa e della biostampa 3D nella medicina  

La tecnologia del 3D printing è già stata utilizzata con successo per fabbricare impianti 

personalizzati, sistemi di somministrazione dei farmaci, strutture per l’ingegneria 

tissutale e modelli anatomici per la pianificazione chirurgica (Figura 7). Nell'ultimo 

decennio, la crescente domanda di dispositivi personalizzati, combinata con 

un'espansione dell'innovazione tecnologica, ha favorito il progresso della medicina 

personalizzata: dalla produzione di dosi di farmaci selezionate individualmente, alle 

protesi su misura per soddisfare le specifiche esigenze anatomiche dei pazienti.  

 

Figura 7. 3D printing nella medicina (Liaw, et al., 2017) 
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I nuovi obiettivi nella stampa 3D sono per lo più relativi alla formulazione di forme di 

dosaggio solide per la terapia personalizzata, il rilascio di farmaci transdermici e 

applicazioni biomedicali in cui sono inclusi impianti, modelli chirurgici, materiali 

biostampati e biorobotici.  

 

1.2.1 Applicazione: Drug delivery 

L'uso della stampa 3D nel campo del drug delivery, è cresciuto costantemente negli 

ultimi 30 anni. L'applicazione di queste tecnologie nel campo della somministrazione 

di farmaci è stata ampiamente studiata e più recentemente realizzata con 

l'approvazione dalla Food and Drug Administration (FDA) della compressa oro-

disperdibile stampata in 3D, Spritam (levetiracetam) (Yu, et al., 2008; Moulton & 

Wallace, 2014). 

I vantaggi dell'utilizzo di tecniche di produzione additiva per la progettazione di forme 

di dosaggio includono la capacità di controllare accuratamente la distribuzione 

spaziale di un ingrediente farmaceutico attivo (API) all'interno di una forma di 

dosaggio, produrre geometrie complesse, depositare quantità molto piccole di API, 

ridurre gli sprechi e consentire una rapida fabbricazione di composizioni variabili per 

consentire attività di screening o preparazione di dosaggi personalizzati (Katstra, et al., 

2000; Rowe, et al., 2000). I vantaggi associati alla stampa di prodotti farmaceutici 

includono l'allontanamento dalle catene di approvvigionamento tradizionalmente 

complesse, lente e costose, la riduzione delle quantità e degli sprechi associati alla 

produzione di forme di dosaggio con contenuti standardizzati non idonei alle 

specifiche esigenze di ogni singolo paziente senza la necessità di una produzione in 

serie (Daly, et al., 2015).  

Gli impianti e i dispositivi medici, come gli stent ed i cateteri, sono trattati con 

soluzioni o sospensioni attive per la somministrazione locale di farmaci, solitamente 

mediante tecniche di coating o spray-coating (Khan, et al., 2012); tuttavia, la stampa 

3D offre una maggiore efficienza e un maggiore controllo nella deposizione e quindi 

nel caricamento del farmaco.  

Tarcha e coll. hanno mostrato la capacità di depositare soluzioni farmacologiche su 

stent, utilizzando la tecnica di stampa a getto continuo (CJ) per un rivestimento a basso 

dosaggio, con elevata precisione e ripetibilità su varie configurazioni di stent e con una 

migliore efficienza di rivestimento rispetto ai metodi standard (Khan, et al., 2012). Gu 

e coll. hanno utilizzato una testina di stampa piezoelettrica per depositare micropattern 
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di rifampicina contenenti PLGA su un impianto ortopedico per prevenire l'adesione 

batterica sull'impianto (Gu, et al., 2012). Gupta e coll. hanno valutato la stampa di 

capsule caricate con farmaci su una superficie idrofobica che è stata ulteriormente 

funzionalizzata con un rivestimento polimerico contenente nanotubi d'oro (Gupta, et 

al., 2014).  

In alternativa, i dispositivi per la somministrazione di farmaci possono essere 

fabbricati direttamente utilizzando tecniche di stampa 3D. Sandler e coll. sono stati in 

grado di incorporare l’agente antimicrobico, nitrofurantoina (NF) nel PLA per 

produrre filamenti mediante estrusione hot melt e successivamente utilizzare quei 

filamenti per alimentare una stampante 3D per fabbricare un dispositivo di rilascio di 

farmaci, come un catetere (Sandler, et al., 2014).  

I sistemi di rilascio transdermico possono essere vantaggiosi per evitare il metabolismo 

di primo passaggio e/o la degradazione mediata dal pH o per consentire una facile 

somministrazione a pazienti con malattie croniche, come il diabete. Le tecniche di 

stampa 3D sono state anche utilizzate per la preparazione di cerotti transdermici 

multistrato; in particolare, la tecnologia 3D offre un vantaggio unico per la stampa di 

microaghi caricati con farmaci per la somministrazione transdermica. I microaghi sono 

generalmente lunghi meno di 500 µm e hanno lo scopo di penetrare nello strato corneo 

(10-15 µm) per rilasciare agenti attivi (Henry, et al., 1998). Questi aghi dovrebbero 

essere sufficientemente forti da penetrare nell'epidermide, ma non troppo da causare 

dolore o irritazione. I polimeri biodegradabili sono preferiti per la fabbricazione di 

questi aghi nel caso in cui una punta si stacchi e si intrappoli nella pelle. Le dimensioni, 

la forma e il numero di microaghi li rendono una geometria complessa da costruire e/o 

rivestire, ma ideale per le capacità delle tecnologie di stampa 3D. Boehm e coll. hanno 

utilizzato due processi di produzione additiva per preparare microaghi caricati con 

farmaci. La stereolitografia (SL) è stata utilizzata per preparare microaghi di poli 

(metil vinil etere-alt-anidride maleica), un polimero biodegradabile, e la stampa a getto 

d'inchiostro è stata utilizzata per rivestire gli aghi con quantum dot come agente attivo 

modello (Boehm, et al., 2011). Questi microaghi hanno dimostrato di avere una buona 

resistenza meccanica per la somministrazione transdermica.  

1.2.2 Applicazione: Drug screening 

Oltre all’applicazione nel drug delivery la stampa e soprattutto la biostampa 3D viene 

largamente utilizzata, come anticipato, in ingegneria tissutale per la realizzazione di 
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tessuti bioingegnerizzati che riproducono con elevata precisione la forma e, quindi, la 

funzione del tessuto nativo (Gungor-Ozkerim, et al., 2018; Sears, et al., 2016), ma 

anche per la creazione di modelli tumorali, specialmente per studi di drug screening 

(Sánchez-Salazar, et al., 2021). In particolare, in relazione a quest’ultimo aspetto, 

occorre sottolineare come la continua ricerca di nuovi farmaci e nuove tecniche 

terapeutiche per la cura del cancro necessiti della produzione di modelli in vitro che 

siano quanto più simili al tessuto neoplastico che si sviluppa in vivo nei tessuti 

dell’ospite (Breitenbach & Hoffmann, 2018; Sánchez-Salazar, et al., 2021). A causa 

della complessità e della presenza, oltre alle cellule tumorali, di altri citotipi (cellule 

staminali mesenchimali, cellule stromali, cellule endoteliali e cellule immunitarie), 

così anche di molecole di segnalazione (fattori di crescita, ormoni, peptidi, ecc…), 

sistema vascolare e matrice extracellulare (ECM) (Albritton & Miller, 2017; 

Langhans, 2018) in un tumore solido, i classici modelli di citotossicità preparati in 2D 

non sono spesso affidabili. Questi non riescono a riprodurre le caratteristiche 

morfologico-strutturali e la complessità citologica delle masse tumorali nella quali è 

spesso fortemente coinvolta la ECM (Gillet, et al., 2013) che influenza in modo 

significativo il fenotipo e il comportamento delle cellule (Albritton & Miller, 2017; 

Mouw, et al., 2014; Rozario & De Simone, 2010) e che nei tumori può anche 

determinare la risposta al trattamento antitumorale (Walker, et al., 2018). È, pertanto, 

necessaria una piena comprensione del microambiente tumorale per l’elaborazione di 

modelli per studi diagnostici e di drug screening. 

Oltre ai già citati modelli 2D, sono frequentemente utilizzati anche modelli murini (o 

di altri animali in funzione del tumore da “riprodurre”), i quali conservano i vantaggi 

di essere completamente 3D e di avere la complessità di un tumore naturale, ma non 

sono rappresentativi al 100% della fisiologia del cancro umano (Johnson & Fleet, 

2013) e il loro uso, oltre ad essere particolarmente costoso, genera anche questioni di 

carattere etico (Sánchez-Salazar, et al., 2021). Tali limiti portano alla necessità di 

sviluppare modelli 3D più rappresentativi che ricapitolino le caratteristiche 

morfologico-strutturali del tumore (Hoarau-Véchot, et al., 2018).  

L'introduzione della biostampa 3D rappresenta la possibilità di produrre modelli 

tumorali complessi e vascolarizzati con una struttura più definita e personalizzata per 

lo screening dei farmaci antitumorali (Sánchez-Salazar, et al., 2021) utilizzando cellule 

tumorali derivate dallo specifico e singolo paziente. Le attuali piattaforme di coltura 

cellulare 3D possono essere classificate in tipi associati a scaffold (cellule incorporate 
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negli scaffold) e indipendenti dallo scaffold (sferoidi (Katt, et al., 2016) o organoidi 

(Fan, et al., 2019). Possono anche essere fabbricati in piattaforme specializzate, come 

lastre micropatterned e sistemi microfluidici (Katt, et al., 2016). 

I modelli ottenuti con stampa 3D sono stati sviluppati in un'ampia varietà di strutture 

che vanno dalle fibre (Dai, et al., 2017), microperle (Kingsley, et al., 2019), dischi 

(Wang, et al., 2018c), griglie (Almela, et al., 2018), o multistrato (Wang, et al., 2018b), 

a strutture sandwich (Lee, et al., 2015), mini organi (Heinrich, et al., 2019a) e forme 

personalizzate (Campos, et al., 2019). 

Il successo nella creazione in vitro di un modello tumorale 3D funzionale non può 

evincere dalla realizzazione di una microvascolatura all’interno del costrutto stesso. 

Per raggiungere questo obiettivo sono stati sperimentati approcci differenti. E’ stata 

sfruttata, ad esempio, la capacità delle cellule, di un determinato citotipo e in 

particolare quelle endoteliali, di orientarsi in maniera spontanea all’interno di una 

coltura mista, nell’organizzazione in strutture vascolari, oppure inoculando queste 

cellule all’interno di canalicoli lasciati vuoti durante la stampa, dove possono essere 

successivamente inoculate cellule endoteliali (Sánchez-Salazar, et al., 2021).  

Ad oggi, i diversi tentativi di biostampa per meglio mimare il microambiente tumorale 

si sono basati nel mimare le caratteristiche dell’ECM, che rappresenta uno dei fattori 

strutturali chiave nell'organizzazione dei tessuti tumorali e nel cell signaling (Kang, et 

al., 2020). Ad esempio, Kreimendahl e coll. hanno biostampato miscele di idrogel a 

base di collagene di tipo I-agarosio e di fibrinogeno-agarosio con elevata stabilità 

meccanica, contenenti cellule endoteliali della vena ombelicale umana e con capacità 

di vascolarizzazione indotta da fibroblasti dermici umani (Kreimendahl & Ko, 2017). 

Ren e coll. hanno utilizzato un idrogel di collagene di tipo II con un gradiente di densità 

di condrociti per mimare la matrice extracellulare cartilaginea e le diverse funzioni che 

svolgono i vari strati cartilaginei con particolare attenzione al ruolo nella distribuzione 

zonale della ECM (Ren et al., 2016).  

1.2.3 Applicazione: Tissue engineering 

Per quanto riguarda le applicazioni in ingegneria tissutale la biostampa 3D permette di 

ottenere un controllo più fine, sia sulle caratteristiche morfologico-strutturali che sulla 

disposizione cellulare, dei tessuti bioingegnerizzati (Rider, et al., 2018) grazie alle 

rappresentazioni digitali di parti anatomiche danneggiate ottenute mediante risonanza 

magnetica (MRI) o tomografia computerizzata (TC); questi dati ottenuti vengono 
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elaborati digitalmente in maniera tale da ottenere dei modelli convertiti in file STL 

(tassellation language standard) per la produzione di scaffolds impiantabili contenenti 

cellule (Murphy & Atala, 2014). 

La medicina, per molto tempo, ha dovuto affrontare sfide complesse per ovviare al 

problema della riparazione o sostituzione di parti del corpo umano danneggiate in 

seguito a traumi o malattie.  

Nonostante gli sviluppi della medicina moderna in campo biomedico, a causa della 

complessità ed alta organizzazione istologica dei tessuti, ad oggi questa sfida è ancora 

più che attuale. Il trapianto di organi è infatti limitato alla disponibilità di donatori e ai 

ben conosciuti problemi di compatibilità che spesso sfociano nel rigetto di organo. 

Tradizionalmente, oltre alla terapia farmacologica, l'autotrapianto e l'omoinnesto sono 

i metodi preferiti per la sostituzione di tessuti e organi compromessi. A causa di tutte 

le problematiche ad essi associate, è fortemente auspicabile un'ulteriore esplorazione 

delle tecnologie e delle strategie per soddisfare la domanda di rigenerazione dei tessuti 

e trapianto. La ricerca di organi artificiali in grado di sostituire non solo fisicamente 

ma anche funzionalmente una parte del corpo è rallentata dalle severe complicazioni 

che si incontrano nel mimare la complessa archittettura del tessuto nativo sia in termini 

di forma che di interazioni cellulari e di risposte biologiche e fisiologiche. A causa di 

queste complicazioni si è spesso fatto ricorso a semplificazioni grossalane dando vita 

a protesi rudimentali che non erano in grado di riprodurre completamente la 

complessità delle funzioni fisiologiche. 

In questo panorama, la nascita dell’ingegneria tissutale (tissue engineering, TE), con 

l’obiettivo di aumentare la conoscenza di come le cellule interagiscono su nano scala 

e meglio comprendere i meccanismi intrinsechi dei tessuti e degli organi danneggiati, 

si propone sia la sostituzione di questi quanto la rigenerazione degli stessi grazie alla 

progettazione di tessuti biomimetici in grado di meglio emulare le funzioni 

fisiologiche. Ovviamente questa rivoluzione il campo biomedico (Dzobo, et al., 2018) 

richiede un approccio multidisciplinare che pone le sue fondamenta sulla produzione 

di costrutti impiantabili, di cellule e sistemi che permettano la produzione di segnali 

biologici e garantiscano la ricostruzione, il ripristino e/o la riparazione funzionale e 

strutturale dei tessuti danneggiati (O’Brien, 2011).  

In particolare, combinando i principi della biologia cellulare e dell’ingegneria è 

possibile sviluppare tessuti bioingegnerizzati in grado di sostituire la porzione lesa, 

incapace di auto ripararsi, da un punto di vista funzionale e di integrarsi con il tessuto 
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ospite, consentendo così strategie terapeutiche efficaci volte alla riparazione e al 

ripristino della funzione dei tessuti (Langer & Vacanti, 1993; O’Brien, 2011; Vacanti 

& Langer, 1999)  

Per far tutto questo, l’ingegneria tissutale si basa, come già anticipato, sulla produzione 

di tessuti bioingegnerizzati, ovvero tessuti artificiali costituiti da scaffold impiantabili, 

cellule autologhe (staminali e/o differenziate) e molecole bioattive, come fattori di 

crescita e/o farmaci (O’Brien, 2011). 

Lo scaffold rappresenta l’entità fondamentale per il successo della TE, e le sue 

proprietà morfologiche, strutturali, biologiche, fisiche e chimiche influenzano 

notevolmente la rigenerazione, la vitalità e la funzionalità dei tessuti in vitro e in vivo 

costituendo il fattore critico nell’ingegneria tissutale. Pertanto deve avere strutture 

tridimensionali porose per favorire la motilità delle cellule, supportare l’interazione 

cellula-cellula, garantire la corretta produzione di segnali biologici utili alla crescita e 

alla riparazione cellulare, nonché il corretto funzionamento delle cellule, la diffusione 

di sostanze nutritive e dei prodotti di scarto del metabolismo cellulare (Carletti, et al., 

2011; Ramesh, et al., 2021; Dhandayuthapani, et al., 2011; Tamayol, et al., 2013). 

Deve, inoltre, essere meccanicamente e geometricamente simile al tessuto nativo e 

aiutare nella formazione della matrice extracellulare (Elkhoury, et al., 2019; Ramesh, 

et al., 2018) (ECM).  

Gli scaffold e, quindi, i biomateriali che li costituiscono, devono essere biocompatibili, 

non immunogeni e biodegradabili. I tessuti bioingegnerizzati non sono intesi come 

impianti permanenti; lo scaffold deve, infatti, degradarsi lentamente nell’ambiente 

fisiologico consentendo allo stesso tempo alle cellule di produrre la propria matrice 

extracellulare e i sottoprodotti di questa degradazione devono, inoltre, essere atossici 

ed essere eliminati dal corpo senza interferenze con altri organi (O’Brien, 2011). 

Oltre alla possibilità di incorporare le cellule, occorre sottolineare come lo scaffold 

possa incorporare anche molecole bioattive come fattori di crescita in grado di 

stimolare la proliferazione sia delle cellule impiantate che di quelle dei tessuti 

circostanti, in seguito all’impianto, o molecole in grado di richiamare cellule staminali 

dai tessuti limitrofi, al fine di favorire la rigenerazione del tessuto danneggiato; o 

ancora modulatori della risposta infiammatoria e immunitaria, al fine di ridurre il 

danno al tessuto in questione e favorirne, in tal modo, la guarigione (Siemann, 2005). 

Ad oggi, sono diverse le tecniche usate nell'ingegneria tissutale per generare tessuti 

bioingegnerizzati (Bajaj, et al., 2014). È chiaro che l’obiettivo di questi metodi di 
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biofabbricazione è la realizzazione di costrutti capaci di mimare l’architettura tissutale 

o, eventualmente, di adattarsi con precisione ad un difetto del tessuto (Temple, et al., 

2014). In particolare i tessuti bioingegnerizzati, per essere ottimali, devono essere 

quanto più simili ai tessuti nativi, mimarne le caratteristiche morfologiche, strutturali, 

la natura chimico-fisica e anche la componente cellulare sia in termini di presenza di 

vari citotipi che di loro organizzazione spaziale (Ungaro, et al., 2005).  

I processi tradizionali di fabbricazione di scaffolds spesso non permettono di 

raggiungere questi requisiti a causa della modalità di caricamento delle cellule che 

avviene seminando le cellule sullo scaffold preformato (Bajaj, et al., 2014). 

L’incapacità di ottenere scaffold cellularizzati a causa dei processi di produzione che 

minerebbero la vitalità delle cellule, genera scaffold disomogenei che non riescono a 

riprodurre la complessità del tessuto nativo (Oberpenning, et al., 1999). Inoltre queste 

tecniche, il più delle volte, non sono in grado di realizzare strutture 3D ben definite 

(Tsang & Bhatia, 2007).  

Per far fronte a questo problema, l’ingegneria tissutale, negli ultimi decenni, ha ricorso 

alla stampa 3D, che in campo biomedico prende il nome di biostampa, tecnica che 

consente la deposizione tridimensionale e la stratificazione sequenziale di cellule e 

biomateriali, conosciuti anche come bioinks (Dababneh & Ozbolat, 2014; Murphy & 

Atala, 2014). 

Molti tessuti hanno, difatti, una complessità strutturale e, soprattutto, cellulare che le 

tecniche tradizionali non riescono a riproporre (Sears, et al., 2016).  

Sotto questo aspetto, la biostampa tridimensionale (3D), invece, riesce a creare tessuti 

bioingegnerizzati con un elevato grado di analogia con i tessuti nativi, non solo al 

controllo della forma ma anche alla possibilità di incapsulare le cellule prima della 

produzione dello scaffold permettendo di ottenere un costrutto 3D dove le cellule sono 

distribuite omogeneamente (Zhang, et al., 2017). La biostampa consente, dunque, di 

colmare le divergenze esistenti tra i costrutti artificiali e i tessuti nativi, garantendo un 

controllo preciso sulle distribuzioni spaziali delle cellule e dei biomateriali utilizzati 

(Zhang, et al., 2016). Di conseguenza, è possibile ottenere costrutti ingegnerizzati che 

imitino accuratamente la forma, la struttura, l’architettura, nonché la funzione di 

specifici tessuti e organi (Murphy & Atala, 2014; Malda, et al., 2013). Questo, 

certamente, ha portato la biostampa 3D ad occupare un posto di rilievo tra tutti gli altri 

metodi per la produzione di scaffold tissutali in quanto capace di colmare la differenza 
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tra costrutti di tessuto ingegnerizzati artificialmente e tessuti nativi (Moradi, et al., 

2020; Unagolla & Jayasuriya, 2020). 

Inoltre, la possibilità di utilizzare diversi tipi cellulari e di controllarne molto più 

accuratamente la distribuzione spaziale in un dato tessuto (Zhang, et al., 2017), 

unitamente alla possibilità di ottenere tessuti bioingegnerizzati contenenti una o più 

linee cellulari orientate in maniera altamente specifica, permette di mimare i tessuti 

nativi in maniera più efficace rispetto alle classiche tecniche di produzione di scaffold.  

 

1.3 Bioink e biomaterial ink 

Componente essenziale nelle tecniche di biostampa 3D è il bioink. In letteratura, i 

bioinks, o bioinchiostri, sono definiti come “una formulazione di cellule adatta al 

trattamento con una tecnologia automatizzata di biofabbricazione che può contenere 

biomateriali e componenti biologicamente attivi” (Groll, et al., 2019). 

Tuttavia, spesso, assieme alle cellule si utilizzano anche altri componenti, quali 

biomateriali, matrici decellularizzate, microcarrier cellulari, sferoidi cellulari/tissutali, 

organoidi e/o molecole bioattive, ad esempio peptidi adesivi (RGD, KRSR, ecc.), 

fattori di crescita (VEGF, TGF-β, ecc.), proteine (BMP-2, ecc.), citochine (IL-4, ecc.), 

miRNA e DNA (Li, et al., 2020a; Kaigler, et al., 2013). 

I bioinks sono gli elementi costitutivi di base per la fabbricazione di costrutti 3D 

biostampati, svolgono un ruolo chiave nel supporto strutturale, nell’adesione e nella 

differenziazione delle cellule incorporate. A causa della diversità dei tipi di tessuto e 

della necessità di emulare molte delle caratteristiche strutturali e funzionali di un 

tessuto bersaglio, ci sono molti potenziali bioinks, ma relativamente pochi al momento 

possiedono proprietà ottimali. In particolare, esistono due tipologie principali di 

bioinks (Ozbolat, 2015b). Il primo tipo di bioinks comprende idrogeli, componenti di 

matrice decellularizzata e microcarrier e rappresenta la tipologia più comune. Questo 

bioink “basato su scaffold”consiste in matrici tridimensionali idratate, in cui vengono 

caricate le cellule, assimilabili a idrogel polimerici che mimano l’ECM nativa. Nella 

seconda tipologia di bioinks, che comprende sferoidi tissutali, pellet cellulari e 

filamenti di tessuto (Hospodiuk, et al., 2017) le cellule vengono biostampate senza 

l'uso di un biomateriale esogeno, in un processo privo di scaffold che imita lo sviluppo 

embrionale. Nello specifico, le cellule vengono prima utilizzate per la formazione di 

aggregati multicellulari, che imitano i tessuti embrionali e rappresentano le unità 

costitutive per la successiva creazione di tessuti funzionali su larga scala; questi 
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aggregati cellulari andranno, poi, a costituire il bioink che verrà depositato in stampi 

specifici, dove instaureranno delle reciproche interazioni per dare vita a tessuti 

funzionali di dimensioni maggiori. 

Le caratteristiche fisiche, meccaniche e biologiche devono essere tutte prese in 

considerazione nella progettazione e composizione dei bioinks. La topografia dello 

scaffold ed il caricamento di fattori di crescita e morfogeni sono necessari per 

controllare il destino delle cellule.  

Le proprietà meccaniche, la stampabilità (cioè la capacità di essere processato con 

tecniche di stampa 3D), la biocompatibilità e una biodegradabilità controllata 

dovranno essere adeguate alle esigenze di specifici organi e tessuti. Pertanto il 

bioinchiostro deve essere opportunamente selezionato, ed eventualmente modificato, 

per essere in grado di rigenerare una particolare struttura tissutale (Gopinathan & Noh, 

2017). 

I bioinks sono dunque una classe distinta di biomateriali, che devono mantenere la 

forma una volta stampata sfruttando ad esempio la gelificazione termica o la 

reticolazione chimica.  

Quindi, per quanto riguarda la scelta dei materiali è necessario considerare numerosi 

parametri, tra i quali le proprietà reologiche, i meccanismi di polimerizzazione, la 

citotossicità e la compatibilità del materiale con la stampante che verrà utilizzata (Lee 

& Dai, 2016). Lo scopo è quello di garantire la formazione di strutture tissutali aventi 

adeguata resistenza meccanica; una gelificazione in qualche modo regolabile per 

ottenere strutture capaci di mantenere la forma e di riprodurre al meglio il modello 

digitale; la biocompatibilità e, se necessario, la biodegradabilità; infine, una potenziale 

produzione su larga scala con elevata riproducibilità (Loo, et al., 2015). 

Inoltre, la formulazione del bioink richiede un compromesso tra la stampabilità, quindi 

l’idoneità alla fabbricazione, e la capacità di incapsulare le cellule mantenendo la loro 

vitalità. Questo concetto viene definito finestra di biofabbricazione (biofabrication 

window) e consente la realizzazione di complessi costrutti ad alta fedeltà di forma e 

risoluzione (Figura 8) (Malda, et al., 2013; Chimene, et al., 2016). 
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Figura 8. Finestra di biofabbricazione (Kyle, et al., 2017) 

 

I materiali idonei alla stampa spesso possiedono un'elevata viscosità rispetto ai 

tradizionali materiali, quali gli idrogeli. La viscosità gioca un ruolo fondamentale nelle 

caratteristiche del sistema: ad esempio, i bioink ad alta viscosità sono prontamente 

estrusi e possono mantenere la forma dopo l'estrusione  (Momen-Heravi, et al., 2012), 

tuttavia, richiedono elevate forze di deformazione durante l'estrusione che possono 

danneggiare le cellule incapsulate; mentre i bioinks a bassa viscosità possono ridurre 

al minimo l'intasamento degli ugelli e consentire la miscelazione delle cellule, ma non 

sono in grado una volta depositati di mantenere la forma data dalla stampa.  

Gli idrogeli sono ben noti come formulazioni appropriate per lo sviluppo di scaffold a 

motivo della possibilità di mimare l’ECM, in termini di composizione e struttura, e per 

la facilità di formulazione utilizzando metodiche di preparazione che non necessitano 

di processi particolarmente complessi (Askari, et al., 2021). Il loro largo impiego è da 

attribuire alla loro capacità di mantenere una struttura 3D porosa, di fornire supporto 

meccanico alle cellule e nel comtempo di trattenere al loro interno un elevato 

contenuto di acqua, consentendo la possibilità di incapsulare elevate densità cellulari 

e di mantenere una distribuzione cellulare, omogenea in tutto lo scaffold (Chen, 2018a; 

Chung, et al., 2013). Queste proprietà ne consentono l’utilizzo nella creazione di 

scaffold per l’ingegneria tissutale e nella formulazione di bioink per la biostampa 3D 

(Figura 9) e, soprattutto, per la tecnica ad estrusione (Athukoralalage, et al., 2019). 
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Figura 9. Schematizzazione del processo di biostampa, dalla coltura cellulare in vitro fino 

alla rigenerazione tissutale in vivo  

 

Da un punto di vista tecnologico, un idrogelo è un semisolido in cui la fase dispersa 

forma un reticolo tridimensionale che incorpora la fase disperdente, generalmente 

acquosa. Gli idrogeli possono essere costituiti a partire da polimeri naturali, sintetici o 

semisintetici o possono anche essere prodotti a partire da miscele ibride di 

macromolecole di origine naturale e sintetica (Zorlutuna, et al., 2013). In campo 

biomedico, vari biomateriali polimerici naturali e sintetici sono stati studiati e 

impiegati come materiali per scaffolds per applicazioni in TE e in medicina 

rigenerativa (Khan & Tanaka, 2018). I polimeri naturali più importanti per questo 

scopo sono macromolecole a struttura polipeptidica e polisaccaridica come chitosano, 

collagene, alginato, amido, cellulosa, gelatina, fibrina, fibroina della seta, gomma 

gellano e acido ialuronico (Khan & Tanaka, 2018; Rahmani Del Bakhshayesh, et al., 

2018; Zia, et al., 2015). I biomateriali sintetici includono, acido polilattico (PLA), 

acido polilattico-co-glicolico (PLGA),  policaprolattone, polietilenglicole (PEG), alcol 

polivinilico (PVA) e poliuretani (PU) (Grasman, et al., 2015; Janik & Marzec, 2015; 

Khan & Tanaka, 2018) .  

I polimeri naturali, inclusi i polisaccaridi e le proteine, sono frequentemente utilizzati 

grazie alla loro biocompatibilità, tossicità minima e bassi costi (Cooke & Rosenzweig, 

2021). Tuttavia, le loro proprietà meccaniche non sempre corrispondono al tessuto 

nativo e la loro biodegradabilità può essere imprevedibile. D'altra parte, i polimeri 

sintetici possono offrire versatilità nelle loro proprietà fisiche e meccaniche, più 
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definite e ripetibili grazie al fatto che si possono controllare finemente le condizioni di 

reazione durante i processi produttivi. Per tali ragioni alcuni ricercatori hanno 

utilizzato una combinazione di polimeri naturali e sintetici per trarre i vantaggi di 

ciascuno e per far fronte alle limitazioni che entrambi presentano (Schuurman, et al., 

2011; Xu, et al., 2013). 

Tra i polisaccaridi, la gomma gellano e l’acido ialuronico meritano attenzione; 

entrambi questi polimeri possono essere modificati grazie alla presenza di gruppi 

funzionali, per ottenere nuovi derivati con appropriate caratteristiche. 

1.3.1 Gomma gellano  

Negli ultimi anni la gomma gellano (GG) grazie alla sua biocompatibilità e bassa 

citotossicità (Osmałek, et al., 2014) ha acquisito un'importanza crescente in ambito 

biomedico per l’utilizzo come biomateriale di partenza per la produzione di dispositivi 

biomedicali avanzati come, ad esempio, idrogeli per il drug delivery e l’ingegneria 

tissutale (Oliveira, et al., 2010a; Silva-Correia, et al., 2011). Recenti studi hanno 

dimostrato che diversi tipi di cellule incapsulate negli idrogeli di GG mantengono 

un'elevata vitalità e funzionalità adeguata, questo è fondamentale per le applicazioni 

in ingegneria tissutale (Smith, et al., 2007) e in medicina rigenerativa. Caratteristiche 

vantaggiose per l’uso della GG in TE sono la mancanza di tossicità, la 

biocompatibilità, le condizioni blande adoperate per la lavorazione, la rapida 

gelificazione in presenza di cationi, l’elevato contenuto di acqua, la possibilità di 

utilizzarla come sistema iniettabile in modo minimamente invasivo, la somiglianza 

strutturale con i glicosaminoglicani nativi (per via della presenza di residui di acido 

glucuronico nell'unità ripetitiva) e la somiglianza meccanica con i moduli elastici dei 

tessuti presenti nell’organismo (Bacelar, et al., 2016; Ruoslahti, 1989; Jen, et al., 

1996). 

In questo filone di ricerca si innesta l’idea di utilizzare la gomma gellano per la 

produzione di bioinks. 

La gomma gellano è un esopolisaccaride prodotto da batteri del gruppo Sphingomonas 

come costituente principale della loro sostanza polimerica extracellulare (EPS) 

(Stevens, et al., 2016). Si presenta come un solido dal colore biancastro, e dopo 

l'approvazione come additivo alimentare dalla United States Food and Drug 

Administration (FDA) e dall'Unione Europea (E418), è stato ampiamente utilizzato 

nelle industrie farmaceutiche e alimentari come agente gelificante e stabilizzante 



24 

(Wuestenberg, 2014; Gibson & Sanderson, 1997; Chandrasekaran & Radha, 1995). La 

gomma gellano è un polisaccaride anionico lineare ad alto peso molecolare (BeMiller, 

1996) costituito da un’unità ripetitiva tetramerica che si ripete composta da glucosio, 

acido glucuronico, glucosio e ramnosio secondo la seguente struttura: [D-Glc(β1→4) 

D-GlcA(β1→4) D-Glc(β1→4) L-Rha(α1→3)]n (Jansson, et al., 1983) La forma 

nativa presenta un sostituente L-glicerile sul terzo carbonio del residuo D-Glc e, in 

alcune unità ripetitive, un certo grado di acetilazione sul carbonio anomerico dello 

stesso residuo, che è molto variabile da lotto a lotto di produzione (Kuo, et al., 1986); 

in media si ha un glicerato per ogni ripetizione e un acetato ogni due ripetizioni 

dell’unità tetrasaccaridica. Per questo motivo è possibile distinguere due forme diverse 

di GG, a seconda del grado di acilazione: la forma acetilata, solitamente denominata 

gomma gellano ad alto contenuto di acile (HAGG, high acyl gellan gum) (Osmałek, et 

al., 2014), e la gomma gellano a basso contenuto di acile (LAGG, low acyl gellan 

gum). Quest’ultima, ottenuta in seguito ad un trattamento termico con alcali, (Nitta, et 

al., 2010; Bacelar, et al., 2016; Oliveira, et al., 2010a), non presenta gruppi acilici ed 

è la forma più comune e la più disponibile in commercio (Figura 10) (Palumbo, et al., 

2020). 

 

 

Figura 10. Struttura chimica della gomma gellano nativa (haGG) e della gomma gellano a 

basso contenuto di acile (laGG) (Palumbo, et al., 2020)  
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Variando le concentrazioni ed il rapporto delle due forme di GG, è possibile ottenere 

gel aventi diversa consistenza, diverso contenuto d'acqua e diverso profilo di 

degradazione (Mao, et al., 2000; Mao, et al., 2001). 

La gomma gellano forma idrogeli fisici mediante un processo reversibile indotto da 

variazioni di temperatura e dalla presenza di cationi. In particolare, dopo aver ottenuto 

una dispersione acquosa omogenea, la gelificazione si verifica a seguito di un 

abbassamento della temperatura che provoca una variazione conformazionale delle 

catene polimeriche: da una forma a spirale (random coil) ad alta temperatura (circa 

90°C per una soluzione all’1% di GG), ad una struttura a doppia elica dopo il 

raffreddamento. Questo processo è noto come coil-helix transition (Figura 11)  

(Agnello, et al., 2018).  

 

Figura 11. Rappresentazione schematica della transizione coil-helix e del crosslinking ionico 

della gomma gellano (Agnello, et al., 2018)  

 

Al diminuire della temperatura, dunque, si verifica una modifica nella disposizione 

delle catene che si traduce nel passaggio da uno stato disordinato (catene singole) ad 

uno più ordinato e altamente organizzato (doppia elica) (Bacelar, et al., 2016; Miyoshi, 

et al., 1996; Morris, et al., 2012; Milas, et al., 1990; Ogawa, 1997) (Figura 12) 

(Palumbo, et al., 2020).  

 

Figura 12. Transizione “Coil-to-helix” e “sol-gel” della gomma gellano (Palumbo, et al., 

2020) 
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La gelificazione è dovuta, infine, all’aggregazione delle doppie eliche in punti di 

giunzione, si forma così un network tridimensionale (Quinn, et al., 1993). Gunning e 

Morris furono i primi ad analizzare questa struttura tramite tecniche di light-scattering 

(Gunning & Morris, 1990), in un secondo momento è stata osservata direttamente con 

la microscopia a forza atomica (Gunning, et al., 1996; Noda, et al., 2008). 

Il grado di acetilazione della gomma gellano influenza fortemente la gelificazione, 

nonché le proprietà reologiche delle dispersioni acquose e degli idrogeli risultanti (Jay, 

et al., 1998). I geli presentano, infatti, diverse proprietà meccaniche a seconda del 

grado di acilazione della GG: la forma acetilata produce gel morbidi ed elastici, mentre 

la forma deacetilata produce gel duri, rigidi e fragili (Figura 13) (Bacelar, et al., 2016; 

Grasdalen & Smidsrød, 1987; Morris, et al., 1996). 

 

 

Figura 13. Foto degli idrogeli di HAGG e LAGG 2% (p/v) (Bacelar, et al., 2016) 

 

L'elevata velocità di gelificazione riduce la forza e l'elasticità dei gel risultanti a causa 

di una ridotta reticolazione tra le eliche che non possono formare una struttura ordinata 

(Palumbo, et al., 2020). 

La gomma gellano può subire un processo di gelificazione ionotropica in presenza di 

cationi (Oliveira, et al., 2010a; Crescenzi, et al., 1990; Ogawa, et al., 2006). Infatti, la 

transizione coil-helix porta ad una parziale aggregazione delle eliche con la 

conseguente formazione di una struttura ordinata, ma poco stabile (Miyoshi, et al., 

1996). Questo è dovuto principalmente alla repulsione elettrostatica data dalla 

presenza dei gruppi carbossilici laterali, ostacolando così il legame delle eliche e la 

loro aggregazione (Milas, et al., 1990; Grasdalen & Smidsrød, 1987; Crescenzi, et al., 

1986). Questi stessi gruppi carbossilici possono, tuttavia, contribuire positivamente al 

processo di gelificazione mediante interazione ionica con numerosi cationi, 

determinando un rafforzamento dell'architettura dell'idrogel (Palumbo, et al., 2020). 
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La presenza dei cationi, dunque, permette di schermare la repulsione elettrostatica e 

consentire una più stretta aggregazione delle catene elicoidali (Miyoshi, et al., 1996; 

Morris, et al., 1980; Nakajima, et al., 1996). In particolare, sia la quantità che la natura 

chimica dei cationi presenti in soluzione influiscono sul processo di gelificazione della 

GG: i cationi bivalenti (ad esempio, Ca2+ e Mg2+) favoriscono una gelificazione più 

efficiente rispetto a quelli monovalenti (ad esempio, Na+ e K+) (Quinn, et al., 1993; 

Ogawa, et al., 2002). Infatti, questi ultimi inducono semplicemente l'aggregazione 

delle catene schermando la repulsione elettrostatica tra i gruppi carbossilici ionizzati 

delle diverse eliche, mentre i cationi bivalenti instaurano dei legami di coordinazione 

con due gruppi carbossilati spazialmente vicini, inducendo cross-linking ionotropico 

(Bacelar, et al., 2016; Morris, et al., 2012; Kang, et al., 2015; Singh & Kim, 2005). 

La sensibilità della gomma gellano alla presenza di cationi ne ha incoraggiato 

notevolmente l'uso in formulazioni dove possono essere necessarie condizioni poco 

drastiche per incorporare farmaci o cellule (Palumbo, et al., 2020). Tuttavia, un 

inconveniente degli idrogeli di gomma gellano reticolati ionotropicamente è la scarsa 

stabilità meccanica in vivo, in quanto si dissolvono gradualmente a causa dello 

scambio dei cationi bivalenti con quelli monovalenti presenti nei fluidi fisiologici 

(Bacelar, et al., 2016; LeRoux, et al., 1999; Oliveira, et al., 2009) con conseguente 

indebolimento dell’architettura del gel (Stevens, et al., 2016). Inoltre, in presenza di 

ioni, dal momento che si instaura un maggior numero di interazioni tra le diverse 

eliche, è necessario raggiungere temperature molto più alte per passare allo stato di 

sol, e, allo stesso tempo, la transizione coil-to-helix avverrà a temperature maggiori a 

motivo di un più alto numero di zone di legame tra le catene di gomma gellano. 

Pertanto, la presenza di ioni influenza la gelificazione termoreversibile di questo 

polimero, facendo sì che le temperature di gelificazione e fluidificazione degli idrogeli 

subiscano uno spostamento verso valori più elevati. 

La transizione coil-to-helix dipende quindi da diverse variabili, e tra queste anche il 

peso molecolare ha un effetto sul processo di gelificazione. Ogawa e coll. hanno 

dimostrato che l'aumento del peso molecolare accelera la suddetta transizione, 

rendendo più rapido il processo di gelificazione (Ogawa, et al., 2006). 

La natura anionica della gomma gellano dovuta alla presenza dei gruppi carbossilici 

rende questo polisaccaride dipendende dal pH del mezzo. Nello specifico, in ambiente 

acido, si ha la protonazione dei gruppi carbossilici, con notevole riduzione della 

repulsione elettrostatica tra questi gruppi e conseguente maggiore strutturazione dei 
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relativi idrogeli (Horinaka, et al., 2004). Inoltre, lo ione H+, come un qualsiasi catione 

monovalente, esercita un effetto schermante sulla repulsione elettrostatica tra i gruppi 

carbossilici ionizzati inducendo una maggiore aggregazione delle diverse eliche e 

aumentando anche la Tm.  

E’ stato anche riscontrato che la gomma gellano ha una bassa capacità di indurre 

infiammazione in vivo, motivo per cui formulazioni contenenti questo polisaccaride 

sono state valutate per potenziali applicazioni terapeutiche, come, ad esempio, per 

ridurre le aderenze post-chirurgiche e per la rigenerazione del nucleo polposo nei 

dischi intervertebrali (Silva-Correia, et al., 2012).  

La gomma gellano presenta, dunque, rispetto agli altri polisaccaridi, dei vantaggi 

notevoli che ne hanno determinato un utilizzo molto ampio in ingegneria tissutale. In 

particolare, presenta una notevole resistenza alle alte temperature e una gelificazione 

ionotropica e, anche, dipendente dalla temperatura.  

La temperatura di gelificazione, tuttavia, è incompatibile con la maggior parte delle 

strategie di incapsulamento cellulare, dal momento che sono richieste condizioni 

vicine a quelle fisiologiche in quanto, anche a basse concentrazioni, le dispersioni 

acquose di gomma gellano risultano essere molto viscose a temperatura ambiente e 

non possono essere miscelate efficacemente con le dispersioni cellulari. Negli ultimi 

dieci anni sono stati condotti molti studi per valutare come ridurre la temperatura di 

gelificazione e migliorare la stabilità della gomma gellano nativa. La modulazione 

della temperatura di gelificazione tramite il controllo di parametri come 

concentrazione e peso molecolare, concentrazione e carica dei cationi presenti in 

soluzione e pH ha permesso il suo uso in campo biomedico. 

Una delle principali strategie consiste nella riduzione del peso molecolare della 

gomma gellano tramite ultra-sonicazione (D’Arrigo, et al., 2012), tramite ossidazione 

con periodato di sodio (NaIO4) (Gong, et al., 2009) o mediante degradazione in 

ambiente fortemente basico (Agnello, et al., 2018; Nitta, et al., 2010); in tutti i casi si 

è verificato un decremento appropriato della temperatura di gelificazione, che ha 

consentito una migliore processabilità di questo polimero. Anche la 

carbossimetilazione (Miyamoto, et al., 1996; Novac, et al., 2013) e la tiolazione 

(Krauland, et al., 2003; Du, et al., 2012) del gellano migliorano le proprietà gelificanti 

in situ della GG. 

Inoltre, è stato visto che molti tipi di cellule, essendo dipendenti dall'ancoraggio, non 

riescono ad aderire né a diffondere quando si trovano a contatto con gli idrogeli di GG, 
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questo è dovuto alla mancanza di siti di adesione nella struttura (Bacelar, et al., 2016; 

Silva‐Correia, et al., 2016). 

La mancanza di affinità delle cellule dipendenti dall'ancoraggio è stata attribuita 

all'estrema natura idrofila e alla carica negativa del polimero che respinge le cellule 

(Bacelar, et al., 2016). Per consentire l’adesione delle cellule, una strategia molto 

valida prevede la combinazione della GG con sequenze di proteine (ad esempio 

gelatina (Wang, et al., 2008a) e peptidi a corta catena (RGD) (D’Souza, et al., 1991) 

(Ferris, et al., 2015; Silva, et al., 2012). Il legame covalente con RGD migliorava 

l’adesione e la proliferazione cellulare all'interno degli idrogeli modificati (Figura 14) 

(Bacelar, et al., 2016) con un impatto significativo e positivo sulle cellule incapsulate 

(Stevens, et al., 2016).  

 

Figura 14. Rappresentazione schematica della funzionalizzazione biologica degli idrogeli di 

GG mediante combinazione con peptidi contenenti RGD e proteine (Bacelar, et al., 2016)  

 

Nonostante le peculiarità della gomma gellano, le sue limitazioni possono essere 

superate. Ad esempio, per migliorare le proprietà meccaniche e aumentare la stabilità 

in vivo sono state messe a punto diverse strategie come la combinazione con altri 

biomateriali o attraverso modifiche chimiche  (Ferris, et al., 2013b). Nello specifico, 

la gomma gellano può essere facilmente modificata chimicamente grazie alla presenza 

di diversi gruppi ossidrilici e di un gruppo carbossilico libero nell’unità di acido 

glucuronico (Bacelar, et al., 2016; Silva‐Correia, et al., 2016).  

Questo permette di modulare adeguatamente le caratteristiche dei suoi idrogeli 

(Palumbo, et al., 2020) per renderli idonei allo scopo prefissato.  

Diversi derivati della gomma gellano sono mostrati in Figura 15 dove le reazioni sono 

state classificate considerando il tipo di procedura chimica e i gruppi funzionali 

coinvolti nel legame chimico (Palumbo, et al., 2020).  
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Figura 15. Strutture chimiche di alcuni derivati della gomma gellano (Palumbo, et al., 2020)  

 

Una delle modifiche covalenti più frequentemente eseguite sulla gomma gellano è la 

metacrilazione che ne consente la reticolazione foto-indotta. Diversi studi hanno 

messo in evidenza le prestazioni meccaniche e biologiche della gomma gellano 

metacrilica (MA-GG) (Silva-Correia, et al., 2013a; Silva-Correia, et al., 2013c) e le 

ottimizzazioni del processo di metacrilazione (Bartnikowski, et al., 2015).  

Un’altra soluzione per migliorare le proprietà meccaniche della GG è la combinazione 

con materiali inorganici, per esempio con particelle fini di vetro bioattivo (BAG) 

(Gantar, et al., 2014; Douglas, et al., 2014), con idrossiapatite (HAp) (Pereira, et al., 

2014; Manda-Guiba, et al., 2012) o con fosfato di calcio (CaP) (Douglas, et al., 2016).  

Ogni proprietà del polimero naturale può essere modificata in base al grado di 

derivatizzazione e alla tipologia delle funzionalità chimiche introdotte. Queste 
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modifiche hanno consentito di migliorare la resistenza degli idrogeli, variare la 

sensibilità al pH o migliorare le proprietà meccaniche, mucoadesive o gelificanti, 

nonché le proprietà reologiche degli idrogeli risultanti evidenziando l'incredibile 

versatilità di questo polisaccaride, il quale si è dimostrato idoneo per svariate 

applicazioni (Palumbo, et al., 2020). 

Riguardo la specifica applicazione della gomma gellano nella biostampa 3D, va 

sottolineato come negli ultimi anni il suo utilizzo come bioink per la produzione di 

scaffold ha avuto grande successo. Questo polisaccaride è stato applicato come vettore 

cellulare, modificatore reologico o materiale strutturale ed è stato processato con 

stampanti a getto d'inchiostro ed estrusione. In tutti questi approcci, un tema unificante 

è la necessità di controllarne la velocità e la tempistica del cross-linking (Stevens, et 

al., 2016; Oliveira, et al., 2010b; Melchels, et al., 2014). 

In letteratura vengono riportati svariati esempi di utilizzo della gomma gellano nella 

biostampa. Ad esempio,  Lozano e coll. hanno applicato la tecnica dell'estrusione 

reattiva (reactive extrusion printing), in cui la GG viene estrusa contemporaneamente 

agli ioni Ca2+, come mostrato in (Figura 16) (Lozano, et al., 2015) (Stevens, et al., 

2016), per la formazione di una struttura corticale multistrato.  

 

 

Figura 16. Rappresentazione schematica della biostampa per estrusione reattiva (Stevens, et 

al., 2016) 

 

In questo studio è stato utilizzato un sistema di biostampa manuale che non necessita 

di dispositivi sofisticati. Come bioinchiostro ibrido è stata utilizzata la miscela 

costituita da gomma gellano e peptide RGD, in cui sono state incapsulate le cellule 

neurali primarie. I ricercatori hanno osservato che l'incorporazione di siti RGD nella 

gomma gellano ha indotto la crescita cellulare e la formazione di un network 

tridimensionale. I costrutti ottenuti mimano con accuratezza la microstruttura dei 



33 

tessuti cerebrali, pertanto potrebbero essere applicati come modello in vitro per lo 

studio dei processi e dei disturbi neurologici (Lozano, et al., 2015). Melchels e coll. 

hanno utilizzato un bioinchiostro composto da GG e gelatina metacrilata (GelMA), 

sfruttando le vantaggiose proprietà bioattive di GelMA e la migliore stampabilità 

complessiva della miscela. Questo composito è stato miscelato ad una soluzione salina 

per indurre la reticolazione ionica delle catene di GG e favorire le interazioni tra i 

residui di gomma gellano carichi negativamente e i residui di GelMA carichi 

positivamente. Successivamente è stata diminuita la temperatura, consentendo così la 

reticolazione fisica del GelMA. Infine, il polimero è stato ulteriormente reticolato, 

stavolta chimicamente, utilizzando raggi UV. I risultati hanno mostrato che l'aggiunta 

della gomma gellano ha migliorato la viscosità e quindi la stampabilità del bioink. 

Inoltre, non ha influenzato la microstruttura del costrutto, né la sopravvivenza delle 

cellule osteoblastiche (Melchels, et al., 2014).  Visser e coll. hanno utilizzato idrogeli 

a base di gomma gellano/gelatina-metacrilato in un approccio di stampa multi-

materiale per la formazione di tessuti bioingegnerizzati (Visser, et al., 2013). Levato e 

coll. hanno stampato anche miscele di gelatina metacrilammide e gomma gellano, 

seminando in questo caso cellule nello scaffold con l'aiuto di microcarrier di acido 

polilattico (PLA) (Levato, et al., 2014). In entrambi i casi, i ricercatori hanno applicato 

la fotoreticolazione della gelatina metacrilata come passaggio chiave nella 

fabbricazione dello scaffold. Tali approcci di reticolazione UV sono stati recentemente 

evidenziati come mezzo promettente per controllare accuratamente gli scaffold 

biostampati (Kirchmajer, et al., 2015). 

 

 

1.3.2 Acido ialuronico 

L’acido ialuronico (HA) è un polisaccaride naturale ampiamente utilizzato nella 

ricerca biomedica data la sua citocompatibilità, le sue proprietà biologiche e la 

disponibilità verso le funzionalizzazioni chimiche (Prestwich, 2011). L'HA un 

glicosaminoglicano non solfato, presente nella matrice extracellulare, specialmente 

della cartilagine e dei tessuti connettivi (Yoo, et al., 2005) è costituito dalla ripetizione 

di unità disaccaridiche di acido D-glucuronico e di N-acetil-D-glucosamina con un 

peso molecolare medio (MW) compreso tra 105 e 107 Da, a seconda del tessuto di 

origine (Figura 17). 
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Figura 17. Struttura dell’unità ripetitiva dell’acido ialuronico 

 

L’acido ialuronico (HA), presenta proprietà vantaggiose nella costruzione di tessuti 

ossei e cartilaginei (Gungor-Ozkerim, et al., 2018) ma va incontro ad una rapida 

degradazione in vivo e possiede scarse proprietà meccaniche. Per tale  motivo è stato 

spesso utilizzato in miscela con altri polimeri, sottoforma di derivati o viene 

opportunamente reticolato (Petta, et al., 2020).  

Nell'ultimo decennio, gli idrogeli a base di HA sono stati studiati come bioink per la 

stampa 3D grazie alle loro proprietà pseudoplastiche, alla loro funzione di supporto e 

protezione cellulare durante il processo di estrusione e di mantenimento della forma 

post-stampa.  

Ad oggi, solo pochi studi utilizzano l’HA come componente principale per la 

preparazione di bioink (Ouyang, et al., 2016a). 

L'HA non modificato alle concentrazioni di lavoro, non è adatto per produrre inchiostri 

stampabili. In effetti, le dispersioni acquose di HA forniscono preparazioni viscose con 

prevalenza del modulo viscoso e con mancanza di un punto di scorrimento e scarsa 

capacità di mantenere la forma dopo la deposizione. Quindi, l’HA di solito non è in 

grado di resistere al processo di stampa, e piuttosto che stampato tal quale, si combina 

con altri biomateriali, sia polimeri naturali che sintetici. Nel 2013, Kesti e coll. hanno 

stampato una combinazione di due HA modificati, un HA termosensibile al 15% p/v, 

graftato con Poly (N-isopropilacrilamide) (pNIPAAM) e miscelato con HA 

metacrilato (HAMA) al 2% p/v (Kesti, et al., 2015). Il primo componente ha assicurato 

una rapida gelificazione e il mantenimento della forma iniziale, mentre l'HAMA ha 

conferito stabilità strutturale a lungo termine dopo la reticolazione UV. Il materiale 

termosensibile potrebbe anche essere rimosso dopo l'irradiazione UV per creare 

ulteriore porosità. 
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Park e coll. hanno combinato HA e collagene di tipo I (Col-I), i principali componenti 

organici dell’ECM della cartilagine e dell’osso, per l’ottenimento di un’interfaccia 

osteocondrale (Figura 18).  

 

Figura 18. (A) Rappresentazione schematica dell’interfaccia osteocondrale biostampata. (B) 

Immagine al microscopio confocale delle cellule nel costrutto biostampato. (C) Valutazione 

istologica della struttura osteocondrale marcata con Alcian Blue e incubata per 7 e 14 giorni 

(Park, et al., 2014a) 

 

In particolare, per lo strato cartilagineo è stato impiegato un bioink costituito da HA e 

condrociti, mentre per lo strato osseo è stato utilizzato Col-I contenente osteoblasti. Il 

costrutto a doppio strato, come si può osservare in Figura 18, è stato realizzato 

all’interno di due porzioni rettangolari stampate in PCL che avevano la funzione di 

supporto. I risultati sperimentali hanno mostrato che vitalità e funzione di entrambi i 

tipi cellulari sono state mantenute in vitro fino a 14 giorni (Park, et al., 2014a). 

Inoltre le proprietà dell’HA possono essere adeguatamente modulate anche mediante 

reticolazione o funzionalizzazione chimica (Yamamoto & Cunha, 2007). 

In particolare, i derivati metacrilati dell’HA sono molto utilizzati nella preparazione di 

bioinks. Nello specifico, Poldervaart e coll. hanno utilizzato un idrogel a base di HA 

metacrilato: l'aggiunta del gruppo metacrilato ha consentito un meccanismo di 

fotoreticolazione per la gelificazione, con migliori proprietà meccaniche ed elevata 
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stabilità dopo la stampa rispetto all’HA non funzionalizzato né reticolato (Petta, et al., 

2020). Dopo l'esposizione ai raggi UV è stato osservato un aumento significativo del 

modulo elastico (Gʹ) per tutte le concentrazioni di polimero. Inoltre, il valore di G' è 

aumentato variando la concentrazione di HAMA dall'1 al 3% p/v (Poldervaart, et al., 

2017). Poldervaart e coll. hanno riportato una vitalità cellulare del 64% dopo 21 giorni 

per le cellule staminali mesenchimali (MSC)  incorporate negli idrogeli HAMA. 

Inoltre, gli idrogeli con concentrazioni di HAMA del 2.5 - 3% p/p hanno indotto la 

differenziazione osteogenica delle MSC senza l'uso di ulteriori stimoli osteogenici 

(Poldervaart, et al., 2017).  

In un altro studio, Lee e coll. hanno sviluppato un bioink ibrido composto da due 

differenti derivati dell’HA, HA acrilato e HA modificato con tiramina (HA-Tyr), 

incapsulandovi cellule staminali mesenchimali umane (hMSC). I due derivati avevano 

funzioni differenti: il primo legava, mediante il gruppo acrilico, peptidi biofunzionali 

in grado di influenzare il differenziamento cellulare, mentre il secondo contribuiva a 

mantenere l’integrità strutturale del bioink e del successivo estruso, tramite reazione 

di reticolazione enzimatica (Lee, et al., 2018).  

In generale, l'HA è stato utilizzato principalmente nei bioinks in combinazione con 

altri polimeri (Noh, et al., 2019). In un primo lavoro di Skardal e coll., l’HAMA è stato 

miscelato con un derivato metacrilato della gelatina (rapporto 4:1) incapsulando 

cellule tumorali del fegato. Una foto-reticolazione parziale (365 nm per 120 s) è stata 

applicata per ottenere una formulazione estrudibile, stabilizzata irradiando con luce 

UV dopo la stampa (Skardal, et al., 2010a). 

L’HA è stato anche miscelato con polimeri sintetici. Ad esempio, Song e coll. hanno 

miscelato l’HA con un bioink a base di polietilenglicole (PEG) per migliorare le 

proprietà pseudoplastiche del PEG (Song, et al., 2010). Invece, nello studio di Mouser, 

l’HAMA è stato miscelato con il copolimero termosensibile composto da Poli [N- (2-

idrossipropil) metacrilammide mono/di lattato] (pHPMA-lac) e PEG (Mouser, et al., 

2017). In questo caso, i condrociti sono stati incapsulati nella formulazione con una 

concentrazione di HAMA compresa tra lo 0% e l'1% p/p. L’HAMA allo 0.5% p/p ha 

portato alla formazione di un tessuto simile a quello cartilagineo.  

Inoltre, l’HA e i suoi derivati sono stati utilizzati specificamente per migliorare sia la 

viscosità delle formulazioni dei bioink (Shin & Kang, 2018), sia la stabilità meccanica 

finale (Costantini, et al., 2016) e le proprietà biologiche (Müller, et al., 2015). Nel 

lavoro di Müller e coll., l’HAMA è stato aggiunto a un bioink a base di Pluronic, 
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promuovendo un aumento sia della temperatura di gelificazione di quest’ultimo, sia 

del modulo di conservazione finale dei costrutti stampati (Müller, et al., 2015).  

Uno degli svantaggi dell’HA è la scarsa stabilità meccanica; per tale motivo è stata 

adottata una strategia che prevede l’uso di un materiale di supporto come il PCL. 

Rispetto alle macromolecole naturali, i polimeri sintetici mostrano tipicamente 

proprietà meccaniche migliori e un buon controllo del tempo di degradazione. 

Tuttavia, spesso presentano una limitata biocompatibiltà e potrebbero produrre 

sottoprodotti non degradabili o tossici. Nel lavoro di Stichler e coll., sono stati 

fabbricati costrutti 3D alternando PCL con una soluzione di HA solfato miscelato con 

un polimero sintetico come reticolante (Stichler, et al., 2017). L'idrogel ottenuto 

possedeva un'elevata fedeltà di forma, stabilità chimica dei costrutti stampati ed 

elevata vitalità cellulare con differenziazione condrogenica delle hMSC incorporate, 

mentre l'aggiunta di PCL ha fornito una resistenza meccanica ottimale ai costrutti 

stampati.  

Duan e coll. hanno analizzato il comportamento reologico e la stampabilità di miscele 

di idrogeli costituite da HAMA e GelMA (Duan, et al., 2014). La viscosità dell'idrogel 

è stata determinata in funzione dello sforzo di taglio per miscele polimeriche 

HAMA/GelMA con differenti concentrazioni. Entro l'intervallo di sollecitazione (100-

800 Pa), che normalmente si verifica durante l'estrusione, la stampa 3D dell’idrogel 

ibrido con la più bassa concentrazione di HAMA, ha mostrato una viscosità inferiore 

a 100 Pa·s, risultando troppo fluida per mantenere la forma stampata. Al contrario, gli 

idrogeli HAMA/GelMA con la più alta concentrazione di HAMA, hanno mostrato una 

viscosità superiore a 104 Pa×s, così da essere troppo viscosi per essere depositati 

facilmente. Pertanto, l'ibrido con concentrazione intermedia di HAMA è stato 

selezionato come bioink.  

L'uso di polimeri sintetici come modificatori reologici o agenti addensanti si è 

dimostrato un metodo valido ed efficace per migliorare la stampabilità e la 

riproducibilità della forma dell’HA. Ad esempio, il Pluronic è stato utilizzato in 

diverse applicazioni, tra cui la somministrazione di farmaci, nel wound healing, nella 

stampa 3D e come materiale sacrificale. I suoi gel mostrano proprietà pseudoplastiche 

e buone capacità di recupero del modulo elastico, caratteristiche cruciali per la stampa 

3D per estrusione.  

Per tutti i bioink a base di HA, carichi di cellule, la vitalità cellulare 24 ore dopo la 

stampa è superiore al 70%. In uno studio recente, Abbadessa e coll. hanno riscontrato 
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una vitalità cellulare tra l'85% e il 95% a 1 e 7 giorni dopo la stampa di condrociti 

incapsulati in bioink di HAMA, suggerendo una buona citocompatibilità e nessun 

effetto negativo dovuto alla procedura di stampa (Abbadessa, et al., 2016b). Per 

ottenere bioink, molti studi si sono concentrati sullo sviluppo di formulazioni basate 

sulla combinazione di HA puro, derivati dell’HA e una varietà di polimeri sintetici e 

naturali. Per la stampa 3D è stato utilizzato HA con peso molecolare compreso tra 120 

e 2500 kDa e concentrazioni di polimero comprese tra 0.1% p/v e 4% p/v, generando 

costrutti con un ampio spettro di proprietà meccaniche e alto indice di biodegradazione 

(Burdick & Prestwich, 2011). Inoltre, è ben nota la differenza tra l'HA ad alto e basso 

Mw, poiché il peso molecolare influisce su diverse funzioni biologiche come 

infiammazione, migrazione cellulare, vascolarizzazione, divisione cellulare e 

differenziazione (Burdick & Prestwich, 2011). L’HA a basso Mw promuove la 

produzione di mediatori infiammatori, mentre l’HA ad alto Mw inibisce la produzione 

dei mediatori dell'infiammazione (Cyphert, et al., 2015).  

Diverse sono le applicazioni cliniche dei bioink basati sull’HA riportate in letteratura 

fino ad oggi. Di questi studi, solo pochi presentano indagini in vivo. L'applicazione in 

medicina rigenerativa più studiata è la rigenerazione della cartilagine, in linea con il 

costante interesse della ricerca in questo campo (You, et al., 2017), poiché l'HA ha 

naturali proprietà condrogeniche (Kim, et al., 2011). Inoltre, la cartilagine è avascolare 

e costituita da un unico tipo di cellule con densità relativamente bassa e le sue proprietà 

sono determinate principalmente dalla sua matrice. 

In particolare, l'HA è stato impiegato principalmente in miscela con polimeri naturali 

(GelMA o gellan gum) (Mouser, et al., 2020; O’Connell, et al., 2016) o da solo come 

viscosupplementante (Costantini, et al., 2016; Hung, et al., 2016); in alcuni lavori è 

stato anche utilizzato come componente principale (Kesti, et al., 2015) o in 

combinazione con il policaprolattone (PCL) (Valot, et al., 2019).  

Un bioink per la rigenerazione della cartilagine è stato proposto da Stichler e coll. 

(Stichler, et al., 2017). Studi in vitro, con hMSC, hanno mostrato risultati promettenti 

in termini di differenziazione condrogenica dopo 21 giorni. La formulazione ha 

stimolato la produzione di ECM cartilagine-specifica da parte delle cellule incapsulate, 

come sottolineato dall’analisi quantitativa del glicosaminoglicano (GAG) e del 

collagene. 

Shim e coll. hanno valutato la riparazione dei difetti osteocondrali in vivo con idrogeli 

a base di HA stampati in 3D (Shim, et al., 2016). Gli idrogeli meccanicamente stabili 
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e citocompatibili hanno prodotto tessuto osteocondrale di buona qualità nelle 

articolazioni del ginocchio di coniglio dopo 8 settimane. I nuovi tessuti cartilaginei 

rigenerati sono stati integrati con il tessuto cartilagineo ospite. Inoltre, non è stata 

riscontrata alcuna differenza morfologica tra la cartilagine nativa e la neo-cartilagine. 

 

1.4 Requisiti di un idrogel come bioink 

I requisiti di un idrogel, per quanto riguarda il processo di bioprinting e la coltura 

cellulare, sono spesso opposti. Una possibile soluzione a questo problema consiste nel 

combinare un idrogel con materiali che forniscono stabilità meccanica e facilitano la 

fedeltà della forma (Malda, et al., 2013).  

Le caratteristiche del bioink dovrebbero soddisfare i requisiti reologici e meccanici per 

il processo di bioprinting e allo stesso tempo garantire la sopravvivenza delle cellule 

incapsulate (Levato, et al., 2014). Tuttavia spesso migliorare le caratteristiche del 

bioink in termini di processazione si traduce con inevitabili effetti sulle cellule 

incapsulate con spesso una riduzione della vitalità. Esiste, infatti, una relazione tra le 

proprietà fisiche di un bioink, la sua stampabilità e la sua idoneità per l'incorporazione 

di cellule viventi. La stampabilità di un bioink è la capacità del materiale di essere 

manipolato, depositato strato per strato e modellato in una struttura 3D. Questa è 

caratterizzata da alta fedeltà di forma, alta risoluzione, adeguate proprietà meccaniche 

per applicazioni specifiche e sufficiente stabilità/integrità durante o dopo il processo 

di stampa (Ning, et al., 2018) utile per consentire la deposizione corretta dei filamenti. 

Con il termine stampabilità (printability) si indicano tutte le proprietà che facilitano la 

manipolazione e la deposizione del bioinchiostro; possono includere viscosità, metodi 

di gelificazione e proprietà reologiche (Choi, et al., 2016; Cui, et al., 2017). 

La stampabilità viene anche influenzata dalla facilità con cui il biomateriale può essere 

reticolato ed è indice della riproducibilità del modello digitale selezionato, garantendo 

la realizzazione di costrutti di alta qualità (Mandrycky, et al., 2016). 

Wu e coll. (Wu, et al., 2018a) hanno valutato la stampabilità degli idrogeli impiegati 

progettando tre modelli diversi: a griglia, a cilindro cavo e a stella, riportati in Figura 

19.  
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Figura 19. Modelli teorici (a, c, e) e forme effettive (b, d, f) delle strutture a griglia, cilindro 

cavo e stella stampate; (b) (I) Griglia stampata con un bioink troppo fluido e (II) Griglia 

stampata con un bioink troppo viscoso (Wu, et al., 2018a) 

 

Per quanto riguarda il primo modello, gli autori hanno calcolato la stampabilità 

attraverso il parametro indice della fedeltà dell’area della maglia, indicato come Fma 

(fidelity on mesh area) con la seguente equazione: 

𝐹𝑚𝑎 =  
𝐴𝑒

𝐴𝑡
 

dove Ae rappresenta l'area della maglia ottenuta sperimentalmente mentre At 

rappresenta l'area della maglia teorica, derivante dal modello digitale. 

Per la struttura a cilindro cavo, invece, la stampabilità è stata calcolata valutando la 

riproducibilità della stampa attraverso il parametro Fh (fidelity on height) che tiene 

conto dell’altezza ottenuta rispetto a quella teorica. 

Questa è definita come nell'equazione: 

𝐹ℎ =  
𝐻𝑒

𝐻𝑡
 

dove He  corrisponde all'altezza del costrutto stampato mentre Ht indica l'altezza del 

modello progettato. 
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Infine, allo scopo di valutare la riproducibilità nella stampa di costrutti con angoli che, 

rispetto ad una struttura lineare o circolare, spesso sono causa di una scarsa 

stampabilità in quanto l’ugello cambia bruscamente direzione durante l’estrusione 

(He, et al., 2016), si è presa in considerazione la deviazione angolare (Da) di angoli sia 

acuti che ottusi con la seguente equazione: 

𝐷𝑎 =  
𝜃𝑒 − 𝜃𝑡

𝜃𝑡
 

In questa equazione 𝜃e rappresenta il valore dell'angolo ottenuto, mentre 𝜃t rappresenta 

il valore dell'angolo teorico. 

In generale, la valutazione dell’area della maglia, dell’altezza o della deviazione 

angolare dei modelli strutturali, può riflettere pienamente la stampabilità del materiale 

e la fedeltà della struttura ottenuta al modello 3D. 

Per quanto riguarda invece le proprietà reologiche, in generale i bioinks devono essere 

dei fluidi viscoelastici a bassa tissotropia per potere fluire liberamente in fase di 

stampa, proteggere le cellule dalle sollecitazioni meccaniche necessarie per 

l’estrusione e gelificare velocemente in seguito alla deposizione del costrutto.  

I classici idrogeli non sempre presentano le caratteristiche idonee allo scopo a cui sono 

destinati, diventa necessario migliorare le loro proprietà reologiche attraverso 

modulazioni come la miscelazione con addensanti o la reticolazione parziale 

(Williams, et al., 2018). È fondamentale però, che queste modulazioni, mantengano 

l'omogeneità del bioinks per prevenire l'aggregazione che può provocare la 

deposizione di filamenti non uniformi.  

La viscosità del bioink deve essere adatta a favorire una distribuzione omogenea delle 

cellule al loro interno. Inoltre, risulta di cruciale importanza la comprensione della 

relazione tra la viscosità e la pressione che deve essere esercitata durante il processo 

di biostampa. Nello specifico, è fondamentale che il bioink mostri un comportamento 

pseudoplastico, ossia che la sua viscosità diminuisca all’aumentare dello sforzo di 

taglio (Cooke & Rosenzweig, 2021). Questo comportamento è definito shear thinning 

ed è un indice della facilità con la quale le molecole si allineano nella direzione di 

applicazione dello sforzo di taglio. 

In genere, i bioinks con viscosità più elevata mostrano una migliore ritenzione della 

forma; tuttavia, questo si ripercuote negativamente sulla vitalità delle cellule che 

risulta compromessa dallo sforzo di taglio generato per permettere l’estrusione. Al 

contrario, le soluzioni con viscosità inferiore mostrano una più facile estrusione e 
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trasmettono uno sforzo di taglio ridotto alle cellule, ma contemporaneamente 

producono strutture molto fluide che spesso non sono in grado di mantenere la forma 

dopo la stampa (Duan, et al., 2014). Le dispersioni pseudoplastiche mostrano una 

diminuzione della viscosità all'aumentare dello sforzo di taglio e per questo 

rappresentano ideali candidati per la tecnica di stampa ad estrusione. Pertanto, 

l’elevata viscosità iniziale che consente una migliore stabilità (in termini di forma) del 

costrutto stampato e la capacità di scorrimento quando è applicata una forza con 

conseguente riduzione del valore di viscosità, costituiscono proprietà desiderabili e 

ricercate. Inoltre il processo di stampa richiede proprietà viscoelastiche, al fine di 

superare le forze di tensione superficiale ed ottenere l’estrusione dei filamenti in modo 

continuo con forma cilindrica, così da poter sovrapporsi agli strati prestampati. Per 

preservare un'elevata fedeltà di stampa al modello digitale ed evitare l’appiattimento 

dei filamenti ottenuti in uscita dall’ugello, dopo l’estrusione (condizione in cui è 

sottoposto ad elevate deformazioni: high shear) il materiale da stampare deve essere 

in grado di recuperare i valori di modulo elastico iniziale quando il bioink si trova in 

condizioni di riposo non soggetto a forze. 

Un altro parametro reologico molto importante per lo studio della stampa di un bioink 

è lo yield stress, che rappresenta il minimo valore di sforzo di taglio necessario per 

generare una deformazione permanente nel fluido e metterlo in movimento. Per un 

dato bioink, basse pressioni di stampa (rispetto al suo yield stress) possono provocare 

un'estrusione insufficiente mentre, al contrario, pressioni elevate possono provocare 

un flusso instabile e discontinuità del processo di stampa. Pertanto, risulta chiaro che 

è necessario attuare un controllo fine dello sforzo di taglio applicato, e quindi della 

pressione di stampa, per ottenere l’estrusione di filamenti continui che potranno 

generare il costrutto con un’alta definizione morfologica. Oltre alle proprietà 

reologiche del bioink anche la geometria dell’ugello e la velocità di traslazione dello 

stesso potranno influenzare la pressione di stampa (Ahn, et al., 2017).  

Dal punto di vista biologico, i bioinks devono avere un grado di idratazione adatto a 

consentire la diffusione dei nutrienti dall’ambiente circostante, devono essere atossici 

e scarsamente immunogenici e devono promuovere l'adesione e la proliferazione 

cellulare che porterà alla maturazione del tessuto funzionale (Hospodiuk, et al., 2017). 

La citotossicità dipende non solo dalla deformazione applicata ma diversi sono i 

parametri da tenere in considerazione quali la composizione e i metodi di reticolazione, 

lo stress meccanico al quale sono sottoposte le cellule durante l’incapsulazione, lo 
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swelling (Okay, 2010), la geometria (conico, cilindrico) e il diametro dell'ugello di 

stampa (Billiet, et al., 2014; Blaeser et al., 2016). In particolare, la sollecitazione di 

taglio all'interno dell'ugello aumenta al diminuire del diametro dell'ugello.  

Spesso per migliorare la stampabilità si può ricorrere a processi di reticolazione che 

permettono di generare costrutti fedeli al modello digitale. Un ulteriore fattore, infatti, 

da tenere in considerazione per le sue ripercussioni sulla vitalità è il metodo e il grado 

di reticolazione in quanto una matrice eccessivamente reticolata non consente una 

corretta diffusione di sostanze nutritive e di scarto e i processi chimici o fisici possono 

essere di per sè tossici.  

In particolare, il grado di crosslinking ha un forte impatto sulle capacità di swelling e 

l’aumento del grado di reticolazione si traduce in una riduzione della capacità di 

rigonfiamento, riducendo, come detto prima, la diffusione di ossigeno e sostanze 

nutritive necessarie per la sopravvivenza cellulare (Bencherif, et al., 2008). Per questo 

motivo, gli idrogeli altamente reticolati che danno origine a costrutti con buona fedeltà 

di forma, non sempre si sono rilevati ottimali anche dal punto di vista biologico 

(Malda, et al., 2013). 

Per migliorare il processo di stampa sono stati messi a punto, nel corso degli anni, 

diversi meccanismi di gelificazione che possono essere generalmente suddivisi in fisici 

e chimici. Nel primo caso si forma un idrogel fisico che risulta reversibile ed è il 

risultato del verificarsi di interazioni ioniche, di entanglements tra le macromolecole, 

di legami a idrogeno e/o di interazioni idrofobiche (Mignon, et al., 2015). Tuttavia, 

questa tipologia di idrogeli, nonostante permetta l’estrusione applicando una 

deformazione moderata, è solitamente associata ad una scarsa stabilità meccanica 

(Dababneh & Ozbolat, 2014). Per questa ragione, possono essere introdotti nuovi 

gruppi funzionali in grado di formare legami covalenti (Ullah, et al., 2015). Spesso la 

reticolazione chimica è utilizzata post-stampa come procedura di fissazione del 

costrutto ottenuto (Dababneh & Ozbolat, 2014), processo che prevede un forte 

controllo anche del tempo di gelificazione. Per tale motivo, per preservare la forma 

minimizzando così il collasso della struttura è necessario controllare la cinetica di 

reticolazione di un idrogel dopo la deposizione dell’estruso (Malda, et al., 2013). La 

velocità di gelificazione permette di ottenere uno stampato che rappresenta fedelmente 

il modello digitale creato in fase di progettazione. Ovviamente, i costrutti biostampati 

devono mantenere nel tempo la forma progettata, le proprietà meccaniche e l'integrità 

strutturale (Ramesh, et al., 2021). 
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Contestualmente a quanto detto, quando si progetta un bioink, un ulteriore aspetto da 

considerare, in grado di influenzare sia la vitalità cellulare che le proprietà reologiche 

del biomateriale, è l’effetto stesso delle eventuali cellule presenti. Sebbene un'elevata 

densità iniziale di cellule nel costrutto possa portare a una più rapida formazione dei 

tessuti, la loro incapsulazione può modificare in modo significativo la stampabilità del 

bioink di partenza.  

Sono, in realtà, presenti pochi studi in letteratura che mettono in evidenza questo 

aspetto (Billiet, et al., 2014; Diamantides, et al., 2019; Maisonneuve, et al., 2013; 

Maisonneuve, et al., 2015; Mauck, et al., 2003; Skardal, et al, 2010b; Wang, et al., 

2009; Xu, et al., 2014). L'incapsulamento cellulare, e in particolare la densità cellulare 

può dare effetti diversi sulle proprietà reologiche del bioink e questo dipende dal tipo 

di bioink e di cellule coinvolte.  

Billiet e coll. hano studiato la relazione tra le proprietà reologiche delle gelatine 

modificate con metilacrilammide e la densità cellulare (Billiet, et al., 2014). Quando 

la densità cellulare era di 1.5×106 cellule/ml, la viscosità del materiale è risultata essere 

la metà rispetto al materiale privo di cellule. Quando la densità delle cellule era di 2.5 

× 106 cellule/ml, la viscosità del materiale si è ridotta a un quarto. Nel lavoro di Skardal 

e coll., la presenza di cellule epiteliali intestinali umane o fibroblasti murini ha 

influenzato la formazione degli idrogel a base di HAMA co-reticolati con un derivato 

della gelatina MA al 2%. Densità cellulari superiori a 25×106 ml hanno interferito con 

la formazione di idrogeli (Skardal, et al., 2010b). In ogni caso, però, sono stati osservati 

sia aumenti quanto diminuzioni dei valori di viscosità dei bioink contenenti cellule, 

rispetto a quelli che ne erano privi. Tuttavia, non è possibile generalizzare tale effetto, 

giacché dipende, chiaramente, in larga parte dalla natura chimica del bioink, dal tipo 

di cellule presenti e, anche, dalla loro densità cellulare.  

Un passaggio fondamentale nella preparazione dei bioinchiostri per la biostampa 

risulta essere la sterilizzazione. La maggior parte degli idrogeli iniettabili a base di HA 

per uso clinico sono sterilizzati in autoclave o filtrati sterilmente se la loro viscosità è 

bassa (Huerta-Ángeles, et al., 2018). Entrambi i processi hanno un impatto sulle 

proprietà reologiche, a causa della scissione della catena indotta dal calore o dalla 

filtrazione (Lorson, et al., 2020). Pertanto, considerata l'importanza del profilo 

viscoelastico per la stampabilità, va considerato l'impatto del processo di 

sterilizzazione durante la progettazione dei bioinks.  
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Per concludere è possibile controllare i diversi parametri di stampa come la 

temperatura, il diametro dell'ugello, la velocità di estrusione, la pressione e la velocità 

di stampa per facilitare la deposizione di filamenti con uniformità costante. La 

stampabilità ideale si traduce in filamenti lisci che non perdano la loro forma o si 

fondano l'uno nell'altro dopo la stampa (He, et al., 2016). Altre caratteristiche come 

concentrazione, peso molecolare e contenuto di acqua del materiale, così come la 

temperatura del letto di stampa, possono influenzare la stabilità del filamento.  

 

1.5 Strategie di progettazione per stampa ad estrusione 

La presente tesi di Dottorato di Ricerca si concentra sui bioinchiostri per la stampa ad 

estrusione tenendo conto della strategia di progettazione di nuovi bioinchiostri. Nel 

bioprinting, il "bio" nel termine bioinchiostro si riferisce alle cellule come veri 

componenti biologici della formulazione. Tuttavia, il trattamento della componente 

biologica è complicato e limita drasticamente i processi a cui possono essere sottoposte 

le cellule. Pertanto, i biomateriali sono spesso necessari per aiutare la realizzazione 

della tecnologia di bioprinting, e ovviamente, questi possono essere modulati 

allargando la possibilità di processazione del bioink. Per tale motivo le caratteristiche 

del bioinchiostro sono al centro della ricerca attuale e diverse sono le strategie messe 

in atto nella progettazione di nuovi biomateriali da utilizzare in questo ambito (Holzl, 

et al., 2016) 

 

1.5.1 Strategie nel bioprinting: Concentrazione del biomateriale  

Il modo più semplice e diretto per regolare la stampabilità del bioinchiostro è quello 

di aumentarne la concentrazione per ottenere una viscosità più elevata. Di solito, 

vengono effettuati esperimenti per l’ottimizzazione della concentrazione e per vagliare 

e determinare la migliore formulazione di bioinchiostro. Tuttavia, non tutte le 

macromolecole possono essere estruse aumentando la concentrazione. Alcune 

macromolecole richiedono concentrazioni estremamente elevate per diventare 

bioinchiostri stampabili. Ad esempio, l'alta viscosità ottenuta aumentando la 

concentrazione di GelMA, raggiungerà il valore limite al 30 % p/v, causando una 

significativa diminuizione della vitalità cellulare dovuta alla presenza di una rete 

polimerica densa (Liu, et a., 2017; Yin, et al., 2018). Un’altra strategia per regolare la 

viscosità è stata quello di introdurre altre macromolecole. Lim e coll. hanno adeguato 
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la viscosità del bioinchiostro a base di GelMA con carbossimetilcellulosa (CMC) e 

gomma xantano (XG), ottimizzando il processo di estrusione (Lim, et al., 2021). Una 

maggiore viscosità è favorevole per la stampa, ma significa anche maggiore forza di 

taglio necessaria per l'estrusione, che può causare danni alle cellule. Anche se la 

maggior parte dei polimeri mostrano proprietà pseudoplastiche, un'eccessiva viscosità 

ottimizzata per la stampa può ancora avere un impatto significativo sulla 

sopravvivenza delle cellule durante il processo di stampa e la successiva coltura dopo 

la stampa. Recentemente, alcune nuove strategie di progettazione sono state utilizzate 

per evitare il rischio cellulare causato da una maggiore concentrazione. Un'emulsione 

acquosa a due fasi è stata fotoreticolata per fabbricare un idrogel contenente cellule 

costituito da una miscela di cellule/(GelMa) e poli(etilenossido) (PEO). La struttura 

porosa viene formata in seguito alla dissoluzione della fase PEO (Ying, et al., 2018). 

Questa strategia prevede l’utilizzo di un materiale conosciuto come "materiale 

sacrificale" che è eliminato dopo la stampa. 

 

1.5.2 Strategie nel bioprinting: Uso di Nanoparticelle 

Negli ultimi anni, le nanoparticelle sono state utilizzate per regolare la reologia dei 

bioinchiostri. Le nanoparticelle (NPs) possono fornire un controllo elevato sulle 

proprietà degli scaffolds come la regolazione della loro resistenza meccanica e il 

rilascio controllato di agenti bioattivi (Park, et al., 2012). Inoltre, inconvenienti e 

fattori limitanti quali bassa solubilità, instabilità e breve emivita delle molecole 

bioattive (fattori di crescita, citochine, inibitori, geni, farmaci, ecc.) e degli agenti di 

contrasto hanno reso le NPs uno dei candidati più idonei per la somministrazione di 

agenti bioattivi e il monitoraggio per applicazioni nel bioimaging (Bahal, et al., 2016; 

Colson & Grinstaff, 2012).  

L'aggiunta di un piccolo numero di nanoparticelle ad un idrogel può alterare una 

varietà di proprietà chimiche e fisiche, tra cui le proprietà reologiche e la stabilità in 

condizioni fisiologiche (Kesti, et al., 2015). Inoltre diversi tipi di nanoparticelle 

possono posseggono diverse proprietà (Gaharwar, et al., 2014), come attività 

biologica, conducibilità elettrica,  reattività alla luce, magnetismo, ecc.  

Insieme alle NPs, altri prodotti della tecnologia su scala nanometrica, come le 

nanofibre e le superfici nanostrutturate, sono stati utilizzati per orientare il 

comportamento delle cellule nel campo dell’ingegneria tissutale e della medicina 

rigenerativa. Wu e coll. hanno progettato un bioinchiostro a base di alginato combinato 
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con nanocellulosa, che presenta buone proprietà reologiche e dimensioni stabili dopo 

la stampa (Wu, et al., 2018b) Markstedt e coll. hanno stampato la struttura 

dell'orecchio umano con materiali simili, confermando la buona biocompatibilità del 

materiale (Markstedt, et al., 2015). Altre nanoparticelle come l'argilla silicata sono 

ampiamente utilizzate anche nei bioinchiostri (Ahlfeld,  et al., 2017).  

Le nanoparticelle sono nanomateriali con un alto rapporto superficie-volume e una 

distribuzione di carica insolita. Tale struttura consente alle nanoparticelle di effettuare 

interazioni non covalenti con una varietà di polimeri, migliorandone la risposta 

pseudoplastica. Xavier e coll. hanno utilizzato nano-silicati per migliorare la matrice 

di collagene, con eccellenti proprietà reologiche e capacità di indurre la 

differenziazione ossea (Xavier, et., 2015). 

L'aggiunta di nanoparticelle non solo può migliorare le prestazioni del bioinchiostro, 

ma anche influenzare il comportamento cellulare e regolarlo appositamente. Gao e 

coll. hanno esplorato la potenziale bioattività delle nanoparticelle di idrossiapatite 

(nHAp) nell'ingegneria dei tessuti ossei combinando il polietilenglicole dimetacrilato 

(PEGDMA) con le nHAp (circa 200 nm di diametro) e il vetro bioattivo (BG) (circa 

20 μm) per la stampa 3D (Gao, et al., 2014). Hanno caricato cellule staminali 

mesenchimali umane in PEGDMA/nHAp/BG per la stampa, ottenendo un alto tasso 

di sopravvivenza cellulare (> 80%) e l'aggiunta di nanoparticelle di idrossiapatite ha 

consentito l’aumento dell’espressione genica correlata alle ossa, come collagene di 

tipo I ed osteocalcina. 

Le NPs possono essere preparate con vari tipi di materiali come ceramica, metalli, 

polimeri naturali e sintetici (Figura 20). 

 

Figura 20. NPs usate per gli scaffold nell'ingegneria tissutale (Fathi-Achachelouei, et al., 

2019)  
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In  particolare verrà focalizzata l’attenzione su due grandi classi di nanoparticelle: 

metalliche e ceramiche (Fathi-Achachelouei, et al., 2019). 

Nanoparticelle metalliche.   Le NPs metalliche vengono generalmente utilizzate per 

la coniugazione di anticorpi, ligandi e come sistemi di rilascio di farmaci (Mody, et 

al., 2010). Essenzialmente si distinguono in nanoparticelle d’oro e d’argento. Un 

potenziale utilizzo delle nanoparticelle d'oro (AuNP)  nel contesto della medicina 

rigenerativa è come tracciante atto a visualizzare la rigenerazione del tessuto/organo 

resecato ad esempio durante una terapia di debulking di un tumore primario; se esposte 

a una luce laser, esse si surriscaldano, inducendo la degradazione delle proteine nelle 

cellule tumorali, inoltre hanno la particolarità di accumularsi in modo spontaneo nelle 

cellule di diversi tipi di cancro. 

Le nanoparticelle d'argento (AgNP) sono le più utilizzate in campo biomedico 

principalmente per le loro proprietà antimicrobiche (Prabhu & Poulose, 2012), dato il 

significativo rischio di infezione batterica nei tessuti ingegnerizzati. 

Nanoparticelle ceramiche. Le nanoparticelle ceramiche (CNPs) sono 

fondamentalmente costituite da composti inorganici, oltre a metalli, ossidi metallici e 

solfuri metallici e possono essere utilizzate su scala nanometrica con varie forme, 

dimensioni e porosità (Singh, et al., 2016). In generale, le CNPs possono essere 

classificate in base alla loro risposta tissutale come ceramiche inerti, bioattive o 

riassorbibili e NPs magnetiche (Oh, et al., 2006). Le nanoparticelle bioattive in 

vetroceramica (n-BGC) presentano strutture centrali di SiO2-CaO-P2O5-Na2O (Jones, 

2015). Possono essere formate da vari elementi come silicio, sodio, potassio, 

magnesio, fosforo, ossigeno e calcio assorbibili dalle cellule. Sono state sviluppate 

varie tecniche per produrre vetri bioattivi su nanoscala come microemulsione, laser 

spinning e sintesi in fase gassosa (Uludag, et al., 2019). Le nanoceramiche 

bioriassorbibili hanno una composizione a base di fosfato di calcio (CaP) che include 

una varietà di materiali come idrossiapatite (HAp), alluminato di calcio, fosfato 

tricalcico, fosfato bicalcico disidrato, carbonato di calcio (CaCO3), solfato di calcio 

emiidrato, fosfato ottacalcico e fosfato di calcio bifasico. L'HAp è il componente 

principale (inorganico) dell'osso naturale e in condizioni neutre o alcaline è la forma 

più stabile di sali fosfati.  

Strutture portanti, composte da nanoparticelle di HAp (nHAp), hanno mostrato diverse 

proprietà meccaniche, come il miglioramento della resistenza alla compressione del 

polimero a cui vengono aggiunte (Jones, 2015). Le nanoceramiche bioinerti, tra cui il 
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biossido di titanio (TiO2) e l'ossido di zinco (ZnO), vengono utilizzate per diverse 

applicazioni mediche poiché mostrano interazioni positive con i tessuti. 

Nanoparticelle, nanotubi o nanosonde di TiO2 etichettati con colorante fluorescente o 

agenti di contrasto a risonanza magnetica sono stati utilizzati, ad esempio, con 

successo per l'imaging cellulare (Jones, 2015). 

 

1.5.3 Strategie nel bioprinting: Interazioni reversibili 

Un controllo nel meccanimo di reticolazione è spesso utile e rappresenta una possibile 

via per il successo del processo di stampa. Metodi chimici e fisici presentano entrambi 

forti svantaggi, i primi dal punto di vista meccanico, i secondi dal punto di vista 

biologico. Attualmente, i metodi di reticolazione di tipo fisico includono una vasta 

gamma di legami tra cui legami a idrogeno, interazioni host-guest, interazioni 

elettrostatiche e interazioni metalli-ligando. Ogni tipo di interazione fisica presenta 

forze di legame specifiche che controllano le proprietà del materiale e la capacità self-

healing (Uman, et al., 2020). 

I legami a idrogeno svolgono un ruolo critico in molti sistemi biologici self-healing 

come l'appaiamento di basi del DNA e il ripiegamento proteico (Dill, 1990).  

Per alcuni idrogeli termosensibili, l'aggregazione idrofobica e i legami ad idrogeno 

svolgono un ruolo importante nella reticolazione, che dipende principalmente dalla 

temperatura. Le proprietà reologiche del gel cambiano con la temperatura. Quando la 

dispersione polimerica si trova ad alta temperatura, le catene del polimero si trovano 

in uno stato disordinato con una distribuzione casuale, quando la temperatura 

diminuisce, le catene polimeriche formano una disposizione ordinata grazie a forze 

intermolecolari per formare un gel fisico (Jeong, et al., 2002). Ci sono anche sistemi 

che si comportano in maniera opposta e queste catene polimeriche hanno sia gruppi 

idrofili che idrofobi. A basse temperature, le molecole d'acqua possono dissolvere le 

regioni idrofile, permettendo ai polimeri di dissolversi in acqua. In questo momento, 

il legame a idrogeno  esiste principalmente tra molecole d'acqua e catene 

polimeriche. Dopo che la temperatura aumenta, con l'aumento dell'entropia del 

sistema, i legami a idrogeno tra molecole d'acqua e polimeri si rompono, e l'interazione 

idrofoba tra le catene polimeriche risulta dominante nella formazione del gel.  

Per quanto riguarda le interazioni host-guest risultano vantaggiose sia nell’ingegneria 

dei tessuti che nelle applicazioni per la somministrazione di farmaci (Rodell, et al., 

2015). Questi legami si basano sull'associazione transitoria e sulla formazione di 
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complessi di inclusione tra una molecola contenente una cavità (ospitante) ed un 

idoneo ospite. La famiglia dei “cavitandi” comprende sia derivati naturali, come le 

ciclodestrine, che sintetici come i cucurbiturili (CBn) (Ma & Zhao, 2015). I criteri per 

la scelta di un host-guest sono la dimensione complementare della cavità dell’ospitante 

e le dimensioni dell’ospite (Rodell, et al., 2015).  

Vanno ricordate, inoltre le interazioni elettrostatiche che consentono l'assemblaggio di 

polimeri e biomolecole in idrogeli, attraverso legami deboli per la presenza di ioni con 

formazione di nuovi legami crociati, garantendo proprietà shear-thinning e self-

healing. Per esempio, l’alginato, polimero naturale, anionico e idrofilo reticola, in 

presenza di cationi (più tipicamente Ca2+) e viene ampiamente utilizzato per 

l'ingegneria tissutale e la somministrazione di farmaci (Park & Park, 2018). Alcuni 

studi riportano anche l'alginato graftato nel backbones di HA per creare un idrogel che 

reticoli fisicamente in presenza di ioni calcio per la rigenerazione della cartilagine 

(Park, et al., 2014a).  

Per quanto riguarda le interazioni metallo-legante risultano essere presenti in molti 

fenomeni di natura biologica, tra cui adesione e self-assembly. Rispetto alle altre 

interazioni di tipo fisico, queste offrono stabilità quasi covalente a pH variabili 

(Holten-Andersen, et al., 2011).  

In particolare, per avere proprietà di shear-thinning e self-healing, si prediligono 

interazioni non covalenti.  

Introducendo reticoli reversibili, l'interazione tra le molecole dei bioinchiostri è 

aumentata e la viscosità dei bioinchiostri può essere modificata senza regolare la 

concentrazione (Gu, et al., 2018; Hafeez, et al., 2018). La reticolazione reversibile 

spesso conferisce agli idrogel proprietà shear-thinning e self healing essenziali per i 

bioinchiostri. Tra i metodi di reticolazione reversibili, i metodi di reticolazione non 

covalente, mostrano una rapida formazione e rottura del legame. Così, la formazione, 

la distruzione e il recupero di idrogeli aventi  reticoli non covalenti sono efficienti e 

corrispondono con il processo di stampa 3D. Inoltre, la reticolazione non covante può 

formarsi in modo efficiente senza l'aggiunta di agenti di reticolazione esogeni, 

riducendo così il rischio di contaminazione chimica e di tossicità. Idrogeli reticolati 

non covantentemente possono creare ambienti adatti per il caricamento di cellule, 

proteine e altri agenti biologici. Allo stesso tempo, questa reticolazione è di solito 

reversibile;  il legame si rompe sotto l'azione della forza esterna e poi si ricombina 

sotto l'azione della forza intermolecolare (dopo la rimozione della forza esterna) 
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rendendo il materiale pseudoplastico e soddisfacendo così i requisiti di processabilità 

di un bioinchiostro per la stampa ad estrusione.  

 

1.5.4 Legami covalenti dinamici 

In campo biomedico gli idrogeli con proprietà self-healing hanno riscontrato molto 

successo considerato che possono presentare proprietà meccaniche robuste, 

pseudoplastiche o adattabili alle cellule per un'ampia gamma di applicazioni, come 

stampa 3D per il rilascio di farmaci e/o cell delivery in quanto presentano una struttura 

dinamica che permette agli idrogeli di autoripararsi e riarrangiarsi in altre forme 

(Dong, et al., 2016; Park, et al., 2007). Inoltre, molti idrogeli dinamici sono sensibili a 

stimoli esterni, come alta temperatura, basso pH e luce (Mouser, et al., 2017). Gli 

idrogeli self-healing si sono rilevati idonei nell’utilizzo di bioinks nella stampa 3D 

grazie alle caratteristiche autosupportanti che consentono una deposizione a strato con 

formazione di strutture stabili. 

Gli idrogeli che presentano proprietà shear-thinning e self-healing consentono un 

incapsulamento omogeneo di piccole molecole (Bakker, et al., 2018; Yavvari, et al., 

2017), proteine (Bastings, et al., 2014; Purcell, et al., 2014) e geni (Wang & Burdick, 

2017), così da potere essere utilizzati per avere un rilascio controllato o per 

applicazioni locoregionali mediante iniezione. Infatti, questi tipi di idrogeli, 

consentono una somministrazione localizzata così da avere maggiore biodisponibilità 

riducendo al minimo gli effetti collaterali. Per quanto riguarda le applicazioni 

iniettabili, questi scaffolds si sono rivelati efficienti vettori cellulari, consentendo il 

riempimento di cavità presenti e ripristinando i tessuti danneggiati (Overstreet, et al., 

2012). Inoltre, gli idrogeli self-healing non formano crepe, così da prolungare la loro 

durata d'impianto nel tessuto ingegnerizzato (Wei, et al., 2014). 

Tra questi tipi di interazioni fanno parte le basi di Schiff, le interazioni generate dalle 

ossime, i legami disolfuro e legami Diels–Alder reversibili, ampiamente utilizzati in 

applicazioni biomediche come reticolanti per la formazione di idrogeli con proprietà 

self-healing (Liu & Hsu, 2018). 

La biocompatibilità del legame ossimico, formato attraverso la condensazione 

dell'idrossilammina con un chetone o un’aldeide, è stata dimostrata mediante 

incapsulamento di cellule staminali in vitro (Grover, et al., 2012). Inoltre questo 

legame migliora la stabilità degli idrazoni e delle immine (Kalia & Raines, 2008; 

Mukherjee, et al., 2015).  
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I legami disolfuro, formati dalla reazione di due gruppi tiolici, giocano un ruolo chiave 

nel folding and assembly delle proteine (Kirchhof, et al., 2013). Per la formazione di 

idrogeli, mediante questa interazione, è richiesta la presenza di un agente ossidante; 

tuttavia, l'ossigeno stesso è sufficiente per guidare la reticolazione (Sun & Huang, 

2016). In questo modo, i legami disolfuro possono essere rotti o riformarti mediante 

riduzione/ossidazione e/o mediante reazioni di scambio tiolo-disolfuro.  

Un altro gruppo di idrogeli con proprietà self-healing ottenuti tramite legami covalenti 

dinamici, sono quelli derivanti dalla reazione di Diels-Alder (Liu & Chuo, 2013). 

Tuttavia, le applicazioni biomediche di questa reazione sono limitate perché i legami 

Diels-Alder richiedono una temperatura elevata e tempi lunghi per ottenere prodotti 

con proprietà self-healing. Recentemente, la chimica Diels-Alder è stata combinata 

con altre interazioni reversibili, come interazione elettrostatica (Banerjee & Singha, 

2017), legame di coordinazione (Li, et al., 2018a), legami imminici (Li, et al., 2018b) 

e legame acilidrazone (Yu, et al., 2015) (Figura 21). 

 

 

Figura 21. Tipi di interazioni dinamiche e reversibili negli idrogeli shear-thinning e self-

healing (Uman, et al., 2020) 

Una serie di idrogeli con proprietà self-healing sono stati prodotti tramite formazioni 

di basi alifatiche (Lü, et al., 2015) o basi aromatiche di Schiff (Karimi & Khodadadi, 

2016). Queste ultime mostrano una maggiore stabilità nel mantenere le proprietà 
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meccaniche rispetto a quelle alifatiche (Zhang, et al., 2011). La base di Schiff, anche 

indicata immina, è un composto con un doppio legame carbonio-azoto formato 

dall'attacco nucleofilo dell’ammina all’aldeide o chetone (Figura 22) (Pandit, et al., 

2019).  

 

 

Figura 22. Rappresentazione schematica della reticolazione covalente di HA-aldeide con 

molecole contenenti gruppi amminici con formazione del legame imminico (Pandit, et al., 

2019)  

 

Le reazioni che portano alla formazione della base di Schiff sono state ampiamente 

utilizzate per l'incapsulamento cellulare (Yang, et al., 2012), la riparazione dei tessuti 

(Mohan, et al., 2017), la somministrazione di farmaci (Huang, et al., 2019; Qu, et al., 

2017) e la medicazione di ferite (Qu, et al., 2018; Zhao, et al., 2017b). L’HA, il 

destrano (Tan & Hu, 2012), il condroitin solfato (Zhao, et al., 2017b), l’alcool 

polivinilico (Wang, et al., 2004), altri derivati del chitosano (Khan, et al., 2018) e 

recentemente la vanillina (4-idrossi- 3-metossibenzaldeide) (Cao, et al., 2021), sono 

stati ampiamente utilizzati per la preparazione di idrogeli tramite formazione di una 

base di Schiff. Per via dell'equilibrio dinamico intrinseco tra l'aldeide e i reagenti 

amminici, le interazioni possono essere considerate pseudocovalenti. Inoltre, questi 

idrogeli sono in grado di proteggere le cellule durante l'estrusione attraverso un ago, 

aprendo la strada alle applicazioni di stampa 3D (Huang, et al., 2016). 

La formazione di un idrogel per mezzo di legami tra gruppi aldeidici e gruppi amminici 

presenti in alcuni polimeri come gelatina e chitosano è stata ampiamente studiata per 

varie applicazioni in ingegnaria tissutale. 
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Nair e coll. (Nair, et al., 2011) hanno riportato idrogel a base di chitosano e HA-aldeide 

aventi proprietà di gelificazione rapida indipendenti dalla temperatura. È stato 

riportato che la stabilità dell'idrogel è dovuta alla formazione di legami covalenti tra 

gruppo aldeidico dell’HA-aldeide e il gruppo amminico del chitosano. Questi idrogeli 

sono risultati biocompatibili avendo la capacità di trattenere più del 95% di cellule 

incapsulate, risultando buoni candidati per l’ingegneria tissutale. Inoltre, gli autori 

hanno anche proposto che tali idrogeli potessero trovare una potenziale applicazione 

nel gene delivery. 

Hozumi e coll. (Hozumi, et al., 2018) hanno studiato idrogeli iniettabili a base di 

gelatina carboidrazide (Gel-CDH) e HA-aldeide (HA-CHO) (Figura 23).  

 

 

Figura 23. Fabbricazione di scaffolds a base di idrogeli Gel-CDH/HA-CHO (Hozumi, et al., 

2018) 

 

Questi idrogeli sono stati prodotti tramite reticolazione tra la carboidrazide e i gruppi 

aldeidici con formazione della base di Schiff. L'idrogel Gel-CDH/HA-aldeide 

sintetizzato ha mostrato una lenta degradazione idrolitica rispetto ad altri idrogeli a 

base di gelatina e HA rendendolo adatto, come scaffold, per la formazione di nuovi 

vasi sanguigni. Inoltre, studi ex vivo nell’anello aortico di ratto, hanno dimostrato 

l’effetto della concentrazione dell’idrogel sull’estensione microvascolare, 

ampliandone il suo utilizzo nel campo dell’ingegneria tissutale.  
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You e coll. (You, et al., 2018) hanno sviluppato uno scaffold per TE osteocondrale a 

doppio strato composto da una doppia rete di idrogel ottenuto tramite polimerizzazione 

di radicali liberi. Questo meccanismo coinvolge la reazione tra poli(etilenglicole) 

diacrilato e N-carbossietil chitosano con HA-aldeide, attraverso la formazione della 

base di Schiff. Tramite studi SEM, meccanici e macroscopici è stato osservato che lo 

scaffold fabbricato mostra proprietà self-healing. Inoltre, questo idrogel ha anche 

mostrato una buona biocompatibilità, confermata sia in vitro che in vivo. 

 

1.5.5 HA-aldeide (HA-Ald) e vantaggi del suo uso come reticolante 

La formazione di idrogel tramite base di Schiff, che coinvolge l’HA-aldeide, può 

verificarsi in soluzione acquosa senza l'uso di catalizzatori o prodotti chimici esterni. 

Pertanto, tale tipo di reazione è considerata come uno dei metodi più facili per la 

formazione di idrogel in situ.  

Per l’ossidazione dell’HA l’utilizzo del periodato di sodio (NaIO4) come agente 

ossidante, risulta essere uno dei metodi più utilizzati di modifica del gruppo ossidrilico 

(Figura 24). 

 

 

Figura 24. Rappresentazione schematica dell’ossidazione dell’HA con l’utilizzo del periodato 

di sodio (Pandit, et al., 2019) 

 

Esso ossida i gruppi ossidrilici vicinali presenti nel secondo e terzo atomo di carbonio 

(C-2 e C-3) delle unità ripetitive della catena di HA. Questo fenomeno causa la rottura 

dei legami C-C, portando alla formazione di due gruppi aldeidici nei carboni ossidati 

delle unità di zucchero monomeriche. Il periodato può anche reagire con i gruppi 

ossidrilici adiacenti rimanenti, portando alla formazione di emiacetali ciclici. L'HA 

modificato con periodato, possiede gruppi dialdeidici altamente reattivi che sono in 
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grado, tramite accoppiamento riduttivo, di reagire con ammine primarie (Elahipanah, 

et al., 2017). Tuttavia, il trattamento ossidativo provoca la rottura delle catene con la 

formazione di legami potenzialmente immunogenici nel biomateriale.  

Una delle principali limitazioni, riscontrata nella maggior parte degli scaffolds, 

utilizzati nella rigenerazione dei tessuti, è il loro impianto chirurgico. Nell'ingegneria 

dei tessuti, l'applicazione di idrogeli a base di HA che reticolano dopo l'iniezione 

risulta molto vantaggiosa, poiché l'HA iniettabile può riempire i difetti di qualsiasi 

forma e può reticolare in situ. Inoltre, i metodi di iniezione possono ridurre l'uso di 

tecniche chirurgiche invasive (Fakhari & Berkland, 2013).  

Recentemente, vari ricercatori hanno utilizzato la strategia di gelificazione in situ 

utilizzando HA-aldeide come reticolante nella sintesi di idrogeli compositi, senza il 

coinvolgimento di alcun reticolante esterno per l'applicazione in ingegneria tissutale. 

Ad esempio, Li e coll. (Li, et al., 2014) hanno prodotto un idrogel iniettabile reticolato 

in situ a base di HA-aldeide sintetizzato con N, O-carbossimetil chitosano (NOCC) 

per la prevenzione dell'adesione post-operatoria. Questo idrogel ha mostrato 

citotossicità trascurabile e inibizione dell’adesività cellulare sulla sua superficie, 

prevenendo l'adesione peritoneale post-chirurgica.  

Allo stesso modo, Deng e coll. (Deng, et al., 2017) hanno sintetizzato idrogeli che 

coinvolgono HA-aldeide e NOCC per la rigenerazione del tessuto addominale. Questi 

idrogeli hanno permesso la guarigione della parete addominale, promuovendo la 

crescita dell'ECM e consentendo anche la proliferazione cellulare.  

Uno dei principali limiti dell'ossidazione dell'HA è la degradazione della catena 

polisaccaridica, con conseguente formazione di HA con pesi molecolari più bassi 

(diminuzione del peso molecolare dell’HA che passa da1,3 MDa a 260 kDa (Schanté, 

et al., 2011). A causa dell’ossidazione, le catene polimeriche diventano più suscettibili 

alle reazioni di β-eliminazione perfino in ambiente fisiologico normale. L'apertura 

dell'anello provoca anche la compattazione della struttura a causa della grande 

flessibilità della catena dei prodotti ossidati.  

L’HA nativo presenta una struttura rigida, che porta spesso all’ottenimento di idrogeli 

fragili. L’apertura dell'anello dovuta al processo ossidativo, risolve il problema della 

rigidità della catena, migliorando le proprietà elastiche degli idrogeli a base di HA 

(Weng, et al., 2008).  

È necessario menzionare che gli idrogeli composti da polisaccaridi ossidati e altri 

biopolimeri devono essere citocompatibili. Pertanto, è importante valutare la sicurezza 
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dei biomateriali prima del loro utilizzo clinico. Le funzionalità aldeidiche sono 

altamente reattive in quanto possiedono la tendenza a reagire con biopolimeri ricchi di 

elettroni, inducendo così citotossicità (Nguyen & Lee, 2011). Dopo l'ossidazione, 

l'HA-aldeide può essere impiegato per la reticolazione con un gruppo amminico 

presente nei biopolimeri. La reticolazione dei gruppi aldeidici dell’HA-aldeide con 

gruppi amminici di altri biopolimeri può aumentare la sua biocompatibilità superando 

il problema. 

 

1.5.6 Applicazione dell’HA: tessuto osseo e cartilagineo 

Il successo dell'ingegneria del tessuto osseo dipende in gran parte dal materiale dello 

scaffold, dalla resistenza meccanica e dal grado di porosità, fondamentale per una 

corretta crescita e migrazione delle cellule, per il flusso di nutrienti e per la 

vascolarizzazione (De Witte, et al., 2018). Ci sono molti fattori coinvolti, quali cellule, 

matrice tridimensionale e molecole di segnalazione ricombinanti (Sabir, et al., 2009). 

Tutti questi fattori giocano un ruolo importante nella rigenerazione dei tessuti e nel 

processo di guarigione. Per esempio, gli scaffolds per l'ingegneria delle ossa vengono 

scelti accuratamente affinché imitino la struttura, le proprietà meccaniche e biologiche 

dell'osso naturale (Fang, et al., 2016; Langer, 2000). Idrogeli basati su HA-aldeide 

presentano alcuni vantaggi, in quanto consentono l’incapsulazione di cellule, facilitano 

la loro proliferazione e promuovono, controllando la diffusione di fattori 

osteoinduttivi, il signaling intra ed intracellulare.  

Martínez-Sanz e coll. (Martínez-Sanz, et al., 2011) hanno sviluppato idrogeli reticolati 

chimicamente di HA-aldeide e HA modificato con idrazide. Gli idrogeli, che sono 

risultati essere non citotossici, sono stati utilizzati per il rilascio controllato di proteine 

morfogenetiche. In particolare, l'idrogel caricato con proteine ossee e iniettato nel 

calvarium di ratto, ha indotto la formazione ossea in 8 settimane. Dagli studi istologici, 

il nuovo osso formato ha evidenziato la presenza di una maggiore quantità di proteine 

ossee come osteocalcina ed osteopontina con midollo osseo angiogenico.  

L’ingegneria dei tessuti cartilaginei mira, invece, a rigenerare la cartilagine che è 

frequentemente esposta a traumi, malattie congenite ed invecchiamento (Akaraonye, 

et al., 2016). 

Poiché la cartilagine non è vascolarizzata, è necessario sviluppare approcci terapeutici 

che forniscano cellule adatte, biomateriali e fattori condroistruttivi direttamente al sito 

danneggiato. L’HA è il componente principale della cartilagine articolare che aiuta 
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nella lubrificazione del liquido sinoviale e costituisce la parte centrale degli aggregati 

di proteoglicani all'interno della matrice extracellulare della cartilagine. Proprio per 

queste ragioni, gli scaffolds basati sull’HA risultano idonei per applicazioni di 

rigenerazione cartilaginea (Pandit, et al., 2019). 

È stato osservato, da studi in vitro, che la presenza di HA in scaffolds tridimensionali 

è responsabile della creazione di un ambiente condroinduttivo che promuove la sintesi 

di ECM durante la rigenerazione della cartilagine in vivo (Chen, et al., 2014; Wu, et 

al., 2010).  

È stato scoperto che gli idrogeli a base di HA-aldeide, promuovono la rigenerazione 

della cartilagine. V Thomas e coll. (V Thomas, et al., 2017) hanno fabbricato un 

idrogel iniettabile a due componenti a base di chitosano (CH) e HA-aldeide e ne hanno 

studiato l'effetto, attenzionando la crescita e la funzionalità dei condrociti incapsulati. 

In particolare, sono stati preparati degli idrogeli con tre diversi rapporti CH/HA. È 

stata valutata la rigidità degli idrogeli utilizzando la spettroscopia AFM. I risultati 

ottenuti hanno rivelato che l'elasticità dell'idrogel può essere modificata variando la 

composizione dell’HA-aldeide, cambiando così il grado di reticolazione e la rigidità. 

Inoltre, sono stati coltivati, per circa 28 giorni, i condrociti all'interno di questi idrogeli 

con rigidità variabile. Si è visto che gli idrogeli rigidi hanno contribuito a mantenere il 

fenotipo sferico e hanno consentito una distribuzione uniforme delle cellule, con 

formazione di aggregati sferici. Tuttavia, gli idrogeli con la minore rigidità, mostrano 

una buona vitalità cellulare nei primi 7 giorni di coltura. Inoltre, è stata riscontrata 

maggiore espressione della produzione di ECM (collagene di tipo II e GAG) nel gel 

più rigido. Questi risultati suggeriscono che la rigidità o l'elasticità degli idrogeli 

possono essere opportunamente modificate per ottenere caratteristiche più simili a 

quelle dell’ECM nativa, al fine di progettare un microambiente in vitro ottimale per la 

rigenerazione della cartilagine 

 

 

 

1.6 Ulteriori strategie per migliorare la stabilità post-stampa 

Dopo il processo di stampa, i dispositivi stampati sono di solito sottoposti a coltura in 

vitro o impianto in vivo. Pertanto, anche la stabilità a lungo termine è una questione 

importante. I bioinchiostri pre-reticolati si basano su una strategia di crosslinking, che 

di solito coinvolge più di due passaggi. La prima fase di reticolazione migliora le 
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proprietà reologiche del bioinchiostro, mentre la seconda fase di reticolazione 

garantisce la stabilità a lungo termine del bioinchiostro in condizioni fisiologiche. Un 

esempio di pre-crosslinking è il polietilenglicole lineare e ramificato modificato con 

ammina (PEGX) come agente di reticolazione, che collega le catene di gelatina e con 

quelle di fibrina attraverso la reazione tra il gruppo amminico e il gruppo acido per 

migliorare le proprietà reologiche. La seconda fase della reticolazione consiste nel 

stabilizzare il reticolo mediante reticolazione della fibrina con trombina o della 

gelatina con EDC/NHS (Rutz, et al., 2015). La prima fase di reticolazione utilizza un 

agente di reticolazione a catena lunga per garantire che le cellule abbiano spazio 

sufficiente e permette anche di estrudere il bioinchiostro reticolato attraverso l’ugello 

di iniezione. Il gruppo X in PEGX può essere un gruppo contenente un’ammina, che 

può essere accoppiato e reticolato con macromolecole come gelatina e fibrina, o può 

essere un gruppo acrilato, un gruppo maleimidico o un gruppo vinilsolfonico che può 

reagire con con gruppi tiolici di polimeri mediante click chemistry o addizione di 

Michael (Zhu, 2010). 

 

1.7 Modificazione chimica 

Poiché attualmente non esiste un bioinchiostro perfetto, la funzionalizzazione di un 

materiale (polimero) di partenza, è un modo pratico per superare le limitazioni e 

ottenere le proprietà desiderate. Tuttavia, è importante notare che le caratteristiche del 

materiale e del costrutto prodotto dipendono in modo significativo dal risultato 

desiderato (cioè, il tessuto o l'organo bersaglio). A causa della complessità del corpo 

umano, esiste un'immensa variabilità tra i diversi tessuti e organi per quanto riguarda 

le loro esigenze strutturali e fisiologiche (Ligon, et al., 2017) e, in quanto tale, le 

funzionalizzazioni dipendono da queste esigenze e devono essere adattate secondo 

necessità. 

Nella ricerca di ottenere le proprietà desiderabili nel polimero per la stampa 3D, la 

funzionalizzazione chimica è stata esplorata in numerosi modi e uno di questi metodi 

è l'introduzione di gruppi metacrilaci. La funzionalizzazione di polimeri [come la 

gelatina, l'acido ialuronico e il poli(idrossimetilglicolide-co-ε-caprolattone)] con 

gruppi di metacrilato insaturi (Derakhshanfar, et al., 2018) produce polimeri 

fotopolimerizzabili e forma una struttura più stabile meccanicamente. È stato 

dimostrato che un aumento del grado di metacrilazione (Mandrycky, et al., 2016) 

incrementa la rigidità dei costrutti se misurata su vari livelli di tensione; tuttavia, il 



60 

modulo di compressione è influenzato principalmente dalla concentrazione del 

polimero metacrilato. Le proprietà meccaniche sono inoltre influenzate dall'innesto 

covalente di una rete termoplastica di rinforzo in un idrogel (Murphy & Atala, 2014). 

Inoltre, i materiali sono stati modificati chimicamente con lo scopo di incoraggiare la 

bioattività. Ad esempio, l'alginato, considerato bioinerte, una volta modificato 

mediante l'introduzione di gruppi contenenti zolfo, ha permesso il legame dei fattori 

di crescita e ha anche aumentato la proliferazione cellulare (Shi, et al., 2017). È stato 

anche dimostrato che il solfato di alginato possiede un'attività mitogenica che presenta 

una proliferazione cellulare superiore (Skardal & Atala, 2014). Inoltre, la modifica 

chimica dell'alginato e di altri polimeri naturali con  peptidi (ad esempio, RGD) è una 

strategia ampiamente usata per fornire i siti per l'adesione delle cellule. Ad esempio, 

Jia e coll. (Jia, et al., 2014) hanno prodotto costrutti di alginato modificato con RGD 

(RGD-alginato) mediante 3D bioprinting caricati con human Adipose-Derived Stem 

Cells (hADSCs). Le hADSCs mostravano morfologie allungate nelle matrici di RGD-

alginato, mentre mostravano morfologie rotonde in quelle di alginato anche dopo 8 

giorni di incubazione. 

Per concludere, questi nuovi metodi di progettazione permettono di evadere dalle 

limitazioni dei materiali esistenti, migliorando le loro prestazioni, ampliando le idee 

di progettazione dei bioinchiostri e promuovendo notevolmente lo sviluppo in questo 

campo. 

 

1.8 Classificazione funzionale dei bioinks 

Considerato l’elevato contenuto di acqua degli idrogeli, i costrutti biostampati per 

estrusione sono tipicamente soft e per ottenere strutture tridimensionali stabili capaci 

di sostenere ciascuno strato, spesso vengono usati diversi meccanismi di 

gelificazione/reticolazione come descritto sopra. 

Nonostante questi meccanismi migliorino significativamente la stabilità della struttura 

desiderata, in assenza di un rinforzo meccanico, questi costrutti, sono limitati alle sole 

applicazioni di tessuti molli (Sears, et al., 2016). 

Per ottenere scaffold 3D in grado di mimare tessuti meccanicamente resistenti, quali 

l’osso e la cartilagine, sono stati ampiamente impiegati polimeri termoplastici, da soli 

o in combinazione con bioinchiostri tradizionali con la funzione di struttura di supporto 

(Park, et al., 2016c; Lee, et al., 2017). 
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Un costrutto può essere costituito da molti bioinks diversi che svolgono tutti un ruolo 

nello sviluppo di un tessuto funzionale. Sulla base del loro ruolo finale in un costrutto 

3D bioprinted, i bioinks possono, anche, essere classificati in bioink di supporto, 

sacrificali, strutturali e funzionali (Tabella 1) (Prendergast, et al., 2016) in quanto 

possono impartire funzionalità biologica, servire come materiale sacrificale o 

supportare e fornire rigidità a costrutti complessi.  

 

 

Tabella 1. Caratteristiche ed esempi dei diversi tipi di bioinks (Williams, et al., 2018) 

 

 

La biostampa ad estrusione, grazie alla possibilità di una stampa ibrida, si configura 

dunque come la tecnica più promettente per creare organi e tessuti paragonabili a 

quelle dei loro omologhi in vivo e quindi per la traslazione in clinica (Derby, 2012; 

Ferris, et al., 2013a). 

Nonostante spesso la definizione di bioink si riferisca ad una dispersione cellulare 

eventualmente supplementata con molecole biottive o biomateriali di supporto, spesso 

vengono così chiamati anche quei biomateriali che sono estrusi ma che non hanno 

incapsulato cellule al loro interno sia per motivi di parametri della stampa, come 

temperatura o solventi organici, tipici del processo e della tecnica selezionata sia 

perchè il materiale stampato non sempre ha lo scopo di veicolare cellule. I bioinks di 

supporto (non-biologici) svolgono la funzione di supporto, offrono un sostegno per le 

popolazioni cellulari durante la stampa e garantiscono robustezza e stabilità 

meccanica. In particolare, migliorano le proprietà meccaniche e la struttura dei 

costrutti. Questi materiali sono utilizzati principalmente quando vengono biostampati 

tessuti che richiedono una maggiore resistenza meccanica, come ossa e cartilagine 
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(Prendergast, et al., 2016); i bioinks fuggitivi o sacrificali, offrono un supporto 

temporaneo e possono essere utilizzati per ottenere geometrie complesse in quanto 

possono essere rimossi rapidamente dopo la stampa per formare pori interni o canali 

nel costrutto stampato; i bioinks strutturali hanno il compito di proteggere le cellule 

dalle sollecitazioni di taglio durante il processo di stampa, imitare la matrice 

extracellulare, gelificare rapidamente ed essere biocompatibili. Sono usati per fornire 

integrità meccanica, per mantenere la forma dopo la stampa e garantire l’adesione 

cellulare alle strutture stampate, possono anche essere sacrificali ma su un lasso di 

tempo relativamente lungo e, infine, i bioinks funzionali forniscono segnali 

biochimici, meccanici o elettrici per influenzare il comportamento cellulare dopo che 

una struttura è stata stampata. 

Alcuni biomateriali come PCL, PLGA e poliuretani possono essere meglio descritti 

come “inks di supporto non biologici” a causa della loro origine sintetica e 

dell’incompatibilità con le cellule, ma possono essere importanti nel fornire supporto 

strutturale a costrutti stampati con geometrie complesse. Inoltre, possono proteggere 

una struttura stampata da carichi elevati durante il processo di sviluppo, durante 

l'integrazione in sistemi bioreattori o dopo l'impianto in regioni del corpo ad alto 

carico. Tra questi biomateriali, in questa tesi, particolare attenzione sarà rivolta ai 

poliuretani. 

 

1.9 Poliuretani 

I poliuretani (PU), macromolecole contenenti legami uretanici [R–NH–CO–O– R'], 

descritti per la prima volta nel lavoro di Otto Bayer del 1947 (Bayer, 1947), sono stati 

impiegati per la produzione di scaffolds per l'ingegneria dei tessuti, progettati per 

andare incontro a biodegradazione con l'obiettivo di rigenerare un tessuto sano e 

funzionale; ma non solo, negli ultimi anni sono stati studiati poliuretani biodegradabili 

per la realizzazione di scaffolds e sistemi per il drug delivery. L’entrata in scena di 

questi polimeri deriva dalla possibilità di utilizzare idonei reagenti per ottenere 

prodotti con capacità e proprietà meccaniche, chimiche ed elastiche idonee allo scopo 

a cui sono destinati (Francolini, et al., 2012), anche a scopi biomedicali. 

Si tratta di polimeri di sintesi ottenuti dalla reazione chimica di poliaddizione tra di-

isocianati e polioli, come mostrato in Figura 25 (Przybytek, et al., 2018), in presenza 

di idonei catalizzatori.  
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Figura 25. Reazione di sintesi del legame carbammico tra diisocianato e alcool (Przybytek, et 

al., 2018)   

 

La reazione di sintesi necessita, dunque, della presenza di questi tre substrati 

fondamentali, il poliolo costituirà quella che contribuirà alla formazione della porzione 

soft, in quanto conferisce al polimero proprietà elastiche; il di-isocianato invece 

contribuirà alla formazione della porzione hard ed infine l’estensore di catena, 

fondamentale per l’allungamento della catena polimerica, che, insieme al di-

isocianato, sarà responsabile della resistenza meccanica del polimero finale 

(Caracciolo, et al., 2009;  Ping, et al., 2007). 

In particolare, gli isocianati utilizzati si distinguono in alifatici, cicloalifatici, 

dicicloalifatici, policiclici o aromatici; nelle loro molecole hanno il caratteristico 

gruppo N=C=O (NCO), dove il carattere positivo dell'atomo di carbonio determina la 

reattività dell'isocianato, in quanto attrae i nucleofili; mentre gli atomi di N e O 

attraggono gli elettrofili. Generalmente le reazioni che coinvolgono questo reagente 

consistono in una addizione sul doppio legame carbonio-azoto che è soggetto ad 

addizione nucleofila. Il centro nucleofilico di una molecola dotata di un “idrogeno 

attivo” attacca il carbonio positivo del gruppo -NCO e l'idrogeno, quindi, si addiziona 

all'atomo di azoto. Per tale motivo, sono molto reattivi verso i reagenti nucleofili come 

gli alcoli o le ammine per produrre un legame uretanico o ureico, rispettivamente. La 

reattività del doppio legame tra il carbonio e l’azoto dell’isocianato sarà maggiore in 

presenza di gruppi elettron-attrattori mentre sarà ridotta da gruppi elettron-donatori. 

Nell'attacco all'isocianato, gruppi elettron-attrattori aumentano la reattività 

dell'isocianato, mentre gruppi elettron-donatori la riducono. Per gli alcoli primari e 

secondari, la reazione non catalizzata procede rapidamente a temperature elevate (50-

100 °C). Le reazioni con alcoli terziari e fenoli, d'altra parte, sono lente, quindi 

vengono frequentemente utilizzati catalizzatori, come ad esempio il dibutilstagno 

dilaurato (DBTDL) (Luo, et al., 1997).  

Per il legame ureico, ammine alifatiche primarie e secondarie, come ammine 

aromatiche primarie, reagiscono rapidamente con gli isocianati a 0–25 °C.  
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I diisocianati aromatici sono più reattivi rispetto a quelli alifatici, a causa della 

delocalizzazione della carica negativa nell'anello aromatico (Lin, et al., 2014b) e sono 

impiegati per la produzione di PU rigidi con elevata resistenza meccanica. Nonostante 

alcuni diano origine a PU biocompatibili,  sono comunque scarsamente utilizzati a 

scopo biomedicale a causa del possibile rilascio di residui tossici di degradazione 

(Gabriel, et al., 2014). Per questo motivo sono preferibili i diisocianati alifatici se il 

prodotto è destinato ad essere riassorbito (Barrioni, et al., 2015; Mondal & Martin, 

2012).  

Per quanto riguarda i polioli, questi svolgono un ruolo fondamentale nelle proprietà 

chimico-fisiche dei prodotti finali e in commercio sono più di 500 quelli disponibili. 

Possono essere poliesteri, polieteri, policarbonati o policaprolattoni.  

Il tipo di poliolo utilizzato gioca un ruolo importante nelle proprietà chimico-fisico e 

meccaniche dei poliuretani, ad esempio, quelli a base di poliestere sono più sensibili 

alla scissione idrolitica rispetto a quelli a base di polietere. Tuttavia, l'introduzione di 

gruppi laterali alchilici in un poliestere a terminazione idrossilica, ad esempio poli (2, 

4-dietil-1, 5-pentametilene adipato) produce poliuretani più stabili all'idrolisi (Kim & 

Kim, 2005). La corretta selezione permette di conferire ai PU maggiore o minore 

sensibilità all’acqua e stabilità all’idrolisi. Il processo di degradazione risulta 

“controllato” per quanto riguarda i polioli con struttura cristallina, mentre risulta essere 

“meno controllato” nei polioli con struttura amorfa (Ruiz, et al., 2014). In particolare, 

il processo di degradazione è favorito nei polioli a catena corta di carbonio e 

diisocianati alifatici.  

Ad esempio i PU a base di ossido di polietilene mostrano capacità di assorbimento 

dell'acqua a causa dell'idrofilia, mentre quelli a base di ossido di polipropilene, più 

idrofobo, sono meno sensibili all’ambiente acquoso. Inoltre, i poliesteri, impiegati per 

la produzione di poliuretani dotati di ottima resistenza chimica, resistenza fisica a 

flessione e abrasione e buone proprietà elastomeriche, sono suscettibili a idrolisi. I 

polieteri sono utilizzati per ottenere poliuretani flessibili, sono più resistenti all'idrolisi 

rispetto ai poliesteri, ma subiscono ossidazione; mentre i policarbonati mostrano 

maggiore resistenza sia all'idrolisi che all'ossidazione e possiedono buona stabilità 

strutturale. I polioli più usati nel campo biomedicale sono il policaprolattone (PCL), il 

polietilenglicole (PEG) o il politetrametilenglicole (PTMG) in quanto sono 

idrolizzabili (Barrioni, et al., 2015) e danno origine a PU biocompatibili. 
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Anche il peso molecolare influenza le proprietà finali del PU ed in particolare per i 

polioli utilizzati a scopo biomedicale il peso molecolare è compreso tra 500 e 6000 

g/mol. I polioli ad alto peso molecolare sono impiegati, ad esempio, per la produzione 

di PU flessibili (Joseph, et al., 2018; Lei, et al., 2017). I polioli possono essere a basso 

peso molecolare (PM nell'ordine dei 100 g/mol) o ad alto peso molecolare (PM 

nell'ordine degli 8000 g/mol). Per quanto riguarda i dioli, quelli a basso peso 

molecolare hanno la funzione di estensori di catena, cioè incrementano il peso 

molecolare delle catene polimeriche, invece quelli ad alto peso molecolare vengono 

definiti macrodioli. 

I catalizzatori vengono impiegati per accelerare la velocità di sintesi dei poliuretani 

(Zia, et al., 2014). Molte tipologie di catalizzatori possono essere utilizzate grazie alla 

sensibilità del gruppo isocianato purché il catalizzatore sia un forte nucleofilo, tale da 

attaccare il carbonio dell’isocianato (Figura 26).  

 

 

Figura 26. Meccanismo di azione dei catalizzatori amminici 

 

I principali catalizzatori utilizzati sono ammine alifatiche terziarie e sali organici di 

stagno (Figura 27).  

 

 

Figura 27. Struttura dello stannoato di ottile utilizzato come catalizzatore 

 

Tuttavia, le proprietà meccaniche dei copolimeri tri-block, ottenuti attraverso la 

polimerizzazione di isocianati e polioli, sono piuttosto scarse. Gli estensori di catena 
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influenzano le proprietà dei segmenti hard in quanto causano variazione della struttura 

chimica, della funzionalizzazione, del peso molecolare e della lunghezza della catena 

e il loro uso può produrre PU con distinta separazione in microfase tra i due segmenti 

termodinamicamente incompatibili: i segmenti hard e i segmenti soft (Przybytek, et 

al., 2018). La separazione in microfase, fornisce elasticità al poliuretano e determina 

le sue proprietà meccaniche, stabilità termica e resistenza idrolitica. Un contenuto di 

segmenti hard del 15-40% in peso risulta in PU elastomeri piuttosto morbidi e 

gommosi, mentre i poliuretani con un contenuto di segmenti hard del 40-65% in peso 

sono materiali elastomerici resistenti. Una rappresentazione del network della catena 

poliuretanica è mostrata in Figura 28. 

 

 

Figura 28. Separazione in microfase in un poliuretano: segmenti hard e soft (Przybytek, et 

al., 2018) 

 

Come estensori di catena, normalmente, vengono utilizzate bisamine o dioli a basso 

peso molecolare come 1,4-butandiolo (BDO), 1,3-propandiolo (PDO), 

etilendiammina, glutatione ossidato e putrescina. Le proprietà fisiche e meccaniche dei 

poliuretani dipendono dall'entità della separazione di fase che, a sua volta, è 

determinata dal peso molecolare e dal tipo di dioli, nonché dal tipo e dal numero di 

estensori di catena utilizzati per polimerizzazione (Zhang, et al., 2008).  

Per concludere, la scelta e la determinazione dei rapporti specifici dei tre componenti 

iniziali permette di diversificare e modificare le proprietà e le attività biologiche dei 

polimeri finali. Le proprietà fisiche e chimiche di questa categoria di macromolecole 

possono essere facilmente adattate per ricercare caratteristische particolari grazie alla 

grande disponibilità di elementi costitutivi che possono essere incorporati. La 

categoria è dunque molto vasta e a questa appartengono diversi materiali con 
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caratteristiche anche molto differenti permettendo il loro utilizzo in diversi settori. Per 

questi motivi, sono ampiamente utilizzati nell'industria, ad esempio come adesivi, 

rivestimenti, pelle sintetica, nonché come materiali da costruzione e persino come 

ritardanti di fiamma (Gao, et al., 2011). A seconda della loro struttura e composizione, 

possono presentarsi in forma lineare, i cosiddetti poliuretani termoplastici; reticolata, 

generalmente i cosiddetti poliuretani termoindurenti oppure espansa, ovvero le 

schiume rigide o flessibili. 

Anche il grado di reticolazione e di funzionalizzazione dei poliuretani interferise con 

la reattività dei polimeri, influenzando direttamente le proprietà termiche e 

meccaniche.  

Nella grande categoria dei poliuretani, quelli lineari sono tra i materiali maggiormente 

biocompatibili, adatti principalmente per impianti in vivo e a lungo termine. 

Possiedono proprietà chimiche, meccaniche e termiche personalizzabili grazie al loro 

peculiare rapporto struttura-proprietà. Mostrano riproducibilità, elasticità, bassa 

citotossicità, alta permeabilità all'ossigeno, alta trombo-resistività, bassa tensione 

interfacciale, alta biocompatibilità, biodegradabilità e proprietà meccaniche 

paragonabili ai tessuti naturali e proprietà non immunogeniche (Janik & Marzec, 2015; 

Khan & Tanaka, 2018; Kucinska-Lipka, et al., 2015; Usman, et al., 2016). 

Pertanto sono ampiamente utilizzati in applicazioni biomediche e farmaceutiche come 

materiali per medicazioni, sistemi di drug delivery, incorporazione di proteine nelle 

cellule e, soprattutto, come scaffolds per la rigenerazione di tessuti molli e duri 

(Bercea, et al., 2019; Gabriel, et al., 2017).  

Negli ultimi decenni, le proprietà degli scaffolds bioattivi in PU sono state migliorate 

mediante l'incorporazione di prodotti biodegradabili (Zhang, et al., 2016), elettroattivi 

(Li, et al., 2019), funzionalizzati in superficie (Kara, et al., 2014), ceramiche (Fathi-

Achachelouei, et al., 2019), vetri (Covarrubias, et al., 2019), fattori di crescita (Reyes, 

et al., 2014), metalli (Tamayo, et al., 2018) e polimeri naturali (Unnithan, et al., 2014), 

con conseguente formazione di poliuretani modificati (MPU). Pertanto, PU e MPU 

sono considerati come i biomateriali di grado medico ad alte prestazioni 

nell’ingegneria tissutale.  

I PU che contengono segmenti di poli-caprolattone degradabili, sono spesso utilizzati 

come impianti per la rigenerazione tissutale e come sistemi per ottenere il rilascio 

controllato di farmaci (Drug Delivery Systems-DDS) (Sun, et al., 2011). 
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Possono, inoltre, essere progettati per essere termoreattivi (Loh, et al., 2008; Park, et 

al., 2006; Travinskaya & Savelyev, 2016) e anche per trasportare cariche positive 

(Wang, et al., 2008b).  

Inoltre, negli ultimi anni, sono stati anche utilizzati in dispositivi biomedicali grazie 

alla loro biocompatibilità e flessibilità meccanica (Guelcher, et al., 2008) suscitando 

un'attenzione significativa come scaffolds nell’ingegneria tissutale.  

Allo stesso modo, le proprietà degli scaffold di poliuretani come la flessibilità o 

rigidità, degradabilità o non degradabilità, idrofilia o idrofobicità e reticolazione 

chimica possono essere controllate a seconda delle esigenze (Bercea, et al., 2019; 

Marzec, et al., 2017; Wolf, et al., 2015; Zieleniewska, et al., 2014).  

E’ necessario che gli scaffolds in PU siano progettati in modo da ottenre una 

degradazione in vivo controllabile in prodotti non citotossici, riassorbibili ed 

eliminabili in modo da non prevedere una rimozione chirugica aumentando la 

compliance del paziente. Una strategia che permette il controllo dell’entità di 

degradazione è quella che prevede l'incorporazione di sistemi sensibili all’ambiente 

chimico che li circonda subendo degradazione idrolitica, enzimatica o ossidativa 

(Zhang, et al., 2016). L'incorporazione di legami disolfuro, come ad esempio il 

glutatione (GSH) (Xu, et al., 2015), funge da trigger biologico per la degradazione 

degli scaffolds, in seguito all'esposizione ad un ambiente riducente.  

Nelle applicazioni di medicina rigenerativa, gli scaffolds costituiti da PU 

biodegradabili sono preferiti e fabbricati con ceramiche bioattive, polimeri o una 

combinazione di entrambi, a seconda delle proprietà superficiali desiderate, del 

comportamento meccanico e dell'attività biologica (Mi, et al., 2014). Il PU possiede il 

vantaggio della calcificazione progressiva in vivo attraverso la formazione di cristalli 

di fosfato di calcio. Inoltre,  prodotti di degradazione del PU, se selezionati con cura, 

non influenzano il pH locale (Marzec, et al., 2017).  

1.9.1 Poliuretani in ambito biomedicale 

I poliuretani per uso medico sono sintetizzati scegliendo accuratamente i reagenti 

idonei; per i diisocianti i principali sono: dicicloesilmetano diisocianato (H12MDI), 

esametildiisocianato (HDI) e 1,4-butandiisocianato (BDI) e l'MDI (4,4'-difenilmetano 

diisocianato); alcuni esempi sono riportati nella Tabella 2. 
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Tabella 2. Principali diisocianati utilizzati nella sintesi dei poliuretani a scopo biomedicale 

 

La Tabella 3 riporta i principali polioli utilizzati nella sintesi di poliuretani.  

Tabella 3. Principali polioli utilizzati nella sintesi dei poliuretani a scopo biomedicale 

 

1.9.2 Poliuretani biodegradabili 

La biodegradazione degli scaffolds è una delle principali caratteristiche da considerare 

per il successo della riparazione dei tessuti (Zhang, et al., 2013) soprattutto quelli 

molli, quali i tessuti nervosi, valvole cardiache, pelle, muscoli e innesti vascolari, in 

cui si richiedono scaffolds altamente porosi, biodegradabili e bioattivi. La porosità 

infatti controlla anche la degradazione dello scaffold, dove un maggiore assorbimento 

di acqua è dovuto a una maggiore porosità che causa il rigonfiamento dello stesso. 
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Questo aiuta la degradazione attraverso la dissoluzione ed altri meccanismi (Ng, et al. 

2017). 

Le proprietà meccaniche degli scaffolds biodegradabili possono essere migliorate 

incorporando polimeri naturali o sintetici. Ad esempio, il PCL miscelato con scaffold 

di poliuretani biodegradabili, migliora le interazioni biologiche, la biocompatibilità, le 

proprietà meccaniche e chimicofisiche (Mi, et al., 2018).  

 

1.9.3 Stampa 3D di Poliuretani 

Le tecniche più utilizzate nella produzione degli scaffolds in PU sono: solvent 

casting/particle leaching, gas foaming e freeze drying che permettono di ottenere 

scaffold 3D con una struttura porosa. Tuttavia, queste tecniche non risultano 

riproducibili e sono incapaci di creare modelli con una porosità controllata e uniforme 

(Janik & Marzec, 2015). La stampa 3D è una tecnica di fabbricazione alternativa da 

preferire grazie ad un preciso controllo su forme e dimensioni, caratteristiche 

imprescindibili per il successo dello scaffold (Mondschein, et al., 2017), sia per un 

eventuale rilascio del farmaco incorporato sia per la produzione di impianti specifici 

per il paziente, per garantire la loro ripetibilità e la riproducibilità (Janik & Marzec, 

2015). Nonostante questi vantaggi, ad oggi in letteratura sono presenti pochi esempi 

di applicazione dei poliuretani nella stampa 3D ed alcuni di essi sono riportati in Figura 

29 (Przybytek, et al., 2018).  
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Figura 29. Esempi di  scaffolds in Poliuretano fabbricati con la tecnologia di stampa 3D 

(Przybytek, et al., 2018)  

 

Tra questi, uno studio ha sviluppato un nuovo scaffold tracheale in poliuretano 

stampato in 3D, con architettura su micro scala, per fornire infiltrazione del tessuto 

ospite con proprietà biomeccaniche adeguate che resistono alle condizioni fisiologiche 

della trachea (Jung, et al., 2016). L'esame in vivo è stato condotto mediante 

l'implementazione degli scaffolds nel difetto tracheale anteriore dei conigli.  

Un altro studio ha sviluppato un metodo di stampa 3D water-based sfruttando l'uso di 

una dispersione acquosa di PU elastico e biodegradabile. Gli scaffolds in PU stampati 

hanno mostrato proprietà meccaniche (resistenza alla compressione) vicine a quelle 

della cartilagine nativa. Secondo i risultati riportati, i condrociti sono stati seminati in 

modo efficiente sugli scaffolds e hanno proliferato e secreto la matrice extracellulare 

(Hung, et al., 2016). 

Attualmente, le tecniche di stampa più usate per la produzione di scaffolds 3D di PU 

sono la FDM, la SLA e il bioplotting. 
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L’FDM, come descritto precedentemente, è l'approccio di produzione additiva più 

comunemente utilizzato ed economico. Questa tecnica permette l'estrusione di 

filamenti di PU utilizzando anche miscele di PU termoplastici con altri materiali, come 

i poliesteri, con la possibilità di fornire nuove proprietà, che potrebbero offrire una 

maggiore specificità e applicabilità in campo biomedico (Griffin, et al., 2020). Il PLA, 

per esempio, è stato miscelato con il PU per migliorare la resistenza meccanica 

complessiva e la resistenza agli urti. Chen e coll., utilizzando la stampa FDM, hanno 

valutato, modificando i rapporti in peso tra PU e PLA, la stampa 3D di nanocompositi 

in presenza di ossido di grafene (GO) (Chen, et al., 2017). Quest’ultimo è stato 

incorporato nel filamento per le sue eccellenti proprietà termiche, elettriche e 

meccaniche (Figura 30).  

 

  

Figura 30. Stampa di un nanocomposito PU/PLA/GO tramite FDM (Chen, et al., 2017) 

 

È stato osservato, inoltre, che l'orientamento della stampa influisce sulle proprietà 

meccaniche ed inoltre è stata riscontrata una buona biocompatibilità dei nanocompositi 

con le cellule NIH3T3, mostrando crescita, diffusione cellulare e proliferazione. 

 

1.10 Esempi di applicazioni specifiche della stampa 3D nella 

rigenerazione tissutale: il tessuto osseo 

L'osso è un tessuto dinamico e specializzato, caratterizzato dalla presenza di cellule di 

supporto come gli osteoblasti, responsabili della sintesi dei componenti della matrice, 

che derivano dalla differenziazione delle cellule osteoprogenitrici. Gli osteoblasti si 

sistemano in cavità ellissoidali non mineralizzate scavate nella matrice stessa, definite 

lacune ossee. In questa fase prendono il nome di osteociti e, pur rimanendo cellule 

vitali, entrano in uno stato di quiescenza.  

PU/PLA/GO nella miscela di solventi

Filamento

1) Precipitazione 
in alcool

2) Essiccazione 
sottovuoto
3) Estrusione

Stampa FDM

PLA in DCM

GO in DMF

PU in DMF

https://it.wikipedia.org/wiki/Ellisse
https://it.wikipedia.org/w/index.php?title=Lacuna_ossea&action=edit&redlink=1
https://it.wikipedia.org/wiki/Osteocita
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Un altro tipo di cellule del tessuto osseo sono gli osteoclasti, deputate alla produzione 

di enzimi che agiscono degradando la matrice calcificata, permettendo il 

riassorbimento dell'osso. Questi enzimi entrano in gioco sia nei processi di crescita, 

durante i quali è necessaria la sostituzione del tessuto osseo immaturo (non lamellare) 

in tessuto osseo lamellare adulto, sia per permettere le successive rimodellazioni 

dell'osso. 

Il tessuto osseo è costituito, oltre che da cellule, da una abbondante matrice di natura 

proteica e da una componente minerale calcificata. La frazione organica della matrice 

ossea è formata da una componente fibrillare, prevalentemente collagene di tipo I, 

glicoproteine di vario tipo, fattori di crescita, citochine. Una delle caratteristiche 

distintive del tessuto osseo, è quella di possedere elementi minerali nella sua matrice, 

che vanno a costituire un’impalcatura dura e compatta, essenziale per le funzioni di 

sostegno e di locomozione proprie dell'osso stesso. Tale componente minerale è 

costituita principalmente da calcio, combinato con ossigeno, fosforo e idrogeno per 

formare una molecola cristallina definita idrossiapatite (Downey & Siegel, 2006; 

Gentili & Cancedda, 2009). 

L’osso è capace di una rigenerazione continua del tessuto; grazie a questo ciclo 

continuo, i difetti e le fratture sono facilmente riparabili, ovviamente difetti più grandi 

richiedono un intervento esterno (Fogelman, et al., 2012). Se si verifica un processo di 

guarigione inadeguato, il processo di rimodellamento causa condizioni patologiche 

che portano allo sviluppo di disturbi ossei (Marie, 1992). 

La stampa 3D permette la produzione di strutture di sostegno idonee per la 

rigenerazione ossea, in particolare, gli scaffolds si basano su componenti che mimano 

la struttura naturale dell'osso quali matrice, cellule, segnali cellulari per la 

rigenerazione del tessuto, garantendo la circolazione sanguigna per lo scambio di 

ossigeno e l’approvvigionamento dei nutrienti con rimozione delle sostanze di scarto 

(Saiz, et al., 2013). Lo scopo primario è fornire un microambiente per le cellule che 

simuli la matrice extracellulare, ambiente caratterizzato principalmente dalla presenza 

di proteine di collagene fibroso che consente il trasporto di molecole vitali come 

nutrienti, ossigeno, fattori di crescita e prodotti di scarto per la crescita cellulare e 

facilita l’interazione cellula-cellula, la migrazione cellulare nello scaffold e la 

vascolarizzazione (Holzwarth & Ma, 2011). Inoltre è necessario garantire un’adeguata 

resistenza meccanica e stabilità fisica dopo l’impianto. 

https://it.wikipedia.org/wiki/Osteoclasti
https://it.wikipedia.org/wiki/Enzima
https://it.wikipedia.org/wiki/Matrice_(biologia)
https://it.wikipedia.org/wiki/Minerale
https://it.wikipedia.org/wiki/Calcio_(elemento_chimico)
https://it.wikipedia.org/wiki/Collagene
https://it.wikipedia.org/wiki/Glicoproteine
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I materiali di base idonei per la progettazione degli scaffolds del tessuto osseo possono 

essere suddivisi in tre gruppi fondamentali ovvero: materiali inorganici, polimerici e 

compositi. 

Scaffolds inorganici (metalli, ceramica bioattiva e vetri) 

Gli impianti metallici presentano alcuni svantaggi significativi come la non 

degradabilità e la limitata processabilità nell'ambiente biologico (Wang, et al., 2016). 

In letteratura, leghe a base di titanio (Ti), cobalto (Co) (CoCrMo) e acciai inossidabili 

sono ampiamente studiati grazie alla loro ottima resistenza meccanica, soddisfacente 

resistenza alla corrosione e biocompatibilità. Come biomateriali inorganici, i derivati 

del calcio, la bioceramica (idrossiapatite, HAp), il fosfato tricalcio (TCP), il fosfato 

bicalcico diidrato (DCPD), il fosfato di ottacalcio (OCP), i vetri bioattivi (silicato, 

borato, fosfato e vetri borosilicati) e loro compositi sono stati ampiamente utilizzati 

per la riparazione delle ossa danneggiate grazie alla loro somiglianza strutturale e 

chimica con la componente inorganica dell'osso (Stevens, 2008). Questi materiali sono 

in grado di attivare la formazione, deposizione e precipitazione di CaP e formano un 

legame diretto tra impianto e osso nativo (Kokubo, et al., 1990). 

Scaffolds polimerici 

Sono utilizzati sia polimeri sintetici che naturali tra cui il chitosano, il collagene, 

l’alginato, la fibroina della seta, l’acido polilattico (PLA), il policaprolattone (PCL) e 

l’acido poli lattico-co-glicolico (PLGA). Tra questi, i polimeri sintetici sono 

facilmente modulabili dal punto di vista delle proprietà chimicofisiche, meccaniche e 

di biodegradazione, per cui spesso sono preferiti ai polimeri naturali. Ad esempio il 

PLA è usato come dispositivo ortopedico e per impianti (sotto forma di viti, perni, 

bacchette e reti) (Lasprilla, et al., 2012). È anche usato come materiale biodegradabile 

e per scaffolds biocompatibili in applicazioni di medicina rigenerativa del tessuto 

osseo.  

Lin e coll. hanno sviluppato nanofibre con idrossiapatite (HAp) su acido polilattico 

(PLA) rivestito con chitosano (CS) come scaffold per il tessuto osseo. I loro risultati 

mostrano che gli scaffolds nanocompositi HAp/CS/PLA siano più simili al tessuto 

osseo nativo e siano in grado di aiutare la rigenerazione ossea (Lin, et al., 2014a).  

In un altro studio, Mi e coll. hanno prodotto un poliuretano termoplastico (TPU) e 

scaffolds di acido polilattico (PLA) a vari rapporti. I loro risultati dimostrano che il 

materiale composito PLA/TPU ha una struttura e funzioni biologiche simili all'osso 

naturale (Mi, et al., 2013). 



75 

Il policaprolattone (PCL) è un poliestere biocompatibile e biodegradabile, è 

principalmente utilizzato per le rigenerazioni ossee grazie alle sue eccellenti proprietà 

meccaniche e alla sua facile lavorabilità. Studi recenti hanno dimostrato che il PCL è 

un materiale biocompatibile ottimale da utilizzare per la rigenerazione di ossa e 

cartilagine. Uma Maheshwari e coll. hanno progettato uno scaffold nanocomposito a 

doppio strato polimero-ceramica a base di policaprolattone elettrofilato e alcool 

polivinilico (doppio strato PCL/PVA), con nanoparticelle di idrossiapatite. I risultati 

hanno dimostrato che questi sistemi PVA/HA/PCL hanno un eccellente adattamento 

del tessuto ospite e hanno un grande potenziale per l’ingegneria dei tessuti (Uma 

Maheshwari, et al., 2014). 

Scaffolds compositi 

A causa del carico e della forte resistenza meccanica necessaria, i materiali compositi 

sono stati ampiamente utilizzati per unire i vantaggi di due o più materiali per 

soddisfare queste esigenze. Un importante tipo di materiali compositi impiegati nella 

rigenerazione di tessuto osseo riguarda i compositi polimeri/componenti inorganici 

che uniscono l'elasticità della fase polimerica e la forza e la rigidità della fase 

inorganica. Questi compositi forniscono una resistenza meccanica avanzata, nonché 

proprietà e profili di degradazione ottimali. Inoltre, l’incorporazione di materiali 

ceramici consente una migliore lavorabilità e un controllo sull'uniformità. Per 

esempio, l'aggiunta di idrossiapatite a polimeri sintetici biodegradabili come PLA, 

PCL e PLGA ha portato alla formazione di materiali compositi che possiedono 

eccellenti proprietà meccaniche e un’ottima osteoattività (Kim, et al., 2004a). 

Laurencin e coll. hanno prodotto compositi 3D di PLGA ed idrossiapatite (HAp) 

(50:50) utilizzando la tecnica di solvent leaching/particle leaching. La coltura in vitro, 

su osteoblasti, ha mostrato che gli scaffolds PLGA-HAp supportano la proliferazione 

cellulare, la differenziazione e la formazione della componente minerale. La 

degradabilità del PLGA e le proprietà meccaniche di HAp rappresentano un’ottimale 

combinazione per la guarigione delle ossa. I risultati hanno indicato l'eccellente 

potenziale dei sistemi polimerici compositi nella guarigione di difetti ossei di 

dimensioni critiche (Devin, et al., 1996). 
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1.11 Stampa 3D per la produzione di scaffold utili nel trattamento di 

patologie a carico del tessuto osseo: l’osteosarcoma 

Le malattie a carico del tessuto osseo possono iniziare con un disturbo del movimento 

e portare anche alla morte nel tempo. Nei trattamenti, uno degli approcci più popolari, 

è quello di sostituire il tessuto osseo mediante le strategie proposte dall'ingegneria dei 

tessuti.  

I più comuni tipi di disturbi ossei sono osteosarcoma, osteoporosi, artrosi, infezioni, 

problemi di rigenerazione e danni alle ossa (Gu, et al., 2013). 

Come già accennato, il processo di rigenerazione ossea necessita di alcune molecole 

bioattive oltre alla sensibilità alle condizioni ambientali. Inoltre durante questi regolari 

processi di rigenerazione, può avere una elevata rilevanza terapeutica il rilascio 

controllato di agenti attivi, tramite lo sviluppo di sistemi di somministrazione di 

farmaci mirati al tessuto bersaglio. I sistemi di somministrazione di farmaci localizzati 

facilitano alte concentrazioni di farmaci nel sito bersaglio, rilascio prolungato e 

controllato, potenziata stabilità del farmaco, migliore efficacia, basso assorbimento 

sistemico e riduzione del rischio di tossicità sistemica (Wolinsky, et al., 2012). 

Gli scaffolds ossei caricati con farmaci dovrebbero fornire una struttura adatta per la 

rigenerazione dell'osso, garantire il supporto e la protezione dei farmaci dall’ambiente 

esterno (Soundrapandian, et al., 2009). Il caricamento del farmaco può essere ottenuto 

mediante miscelazione diretta con il materiale che verrà poi utilizzato per lo scaffold 

(Taepaiboon, et al., 2006), utilizzando un carrier per il farmaco e incorporandolo poi 

nel polimero (Pehlivan, et al., 2015); oppure caricando superficialmente lo scaffold 

con una soluzione di farmaco tramite coating (Kim, et al., 2004b).  

L'osteosarcoma è una forma altamente aggressiva di neoplasia muscoloscheletrica. Il 

segno istologico di questo tumore è la formazione di osteoidi maligni e si ritiene che 

abbia origine da cellule primitive mesenchimali che formano l'osso (Picci, 2007). Le 

cellule cancerose in questi tumori assomigliano alle prime forme di cellule ossee che 

normalmente promuovono l'osteogenesi; tuttavia, il tessuto osseo nell'osteosarcoma 

non è forte come quello delle ossa normali. Sono stati riconosciuti vari sottotipi di 

osteosarcoma, l'osteosarcoma classico è un raro tumore maligno che rappresenta solo 

lo 0,2% di tutti i tumori maligni e ha un'incidenza annuale stimata di 3 casi per milione 

di abitanti. Tuttavia, la prognosi è estremamente sfavorevole e il tasso di mortalità e di 

disabilità è elevato. È il tumore osseo maligno più comune tra i bambini e gli 

adolescenti di età inferiore ai 24 anni (Guillon, et al., 2011). Analogamente al 
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trattamento di altri tumori maligni, la chemioterapia, la radioterapia e la chirurgia sono 

le principali modalità di trattamento attualmente disponibili per l'osteosarcoma. La 

terapia richiede una resezione completa del sito del tumore mediante intervento 

chirurgico e trattamento con più di un agente antineoplastico prima dell'intervento 

(neoadiuvante) e postoperatorio (adiuvante). Nei pazienti a cui viene diagnosticato, il 

trattamento include anche la radioterapia (Ritter & Bielack, 2010). In caso di 

sostituzione del sito tumorale, è necessaria l’applicazione di una endoprotesi, di 

allotrapianti o di autoinnesti. 

Il trattamento dell'osteosarcoma è ancora impegnativo nonostante il miglioramento 

della tecnologia nella somministrazione di farmaci, radioterapia e chirurgia. La 

maggior parte degli osteosarcomi ha ancora bisogno sia della chemioterapia che della 

resezione chirurgica del sito del tumore a causa della diffusione o del rischio di 

recidiva.  

Gli agenti chemioterapici vengono solitamente somministrati per via sistemica, tramite 

vie intraarteriose o endovenose. Il numero di metastasi o la probabilità di recidiva può 

essere ridotto o ritardato con la chemioterapia (Ta, et al., 2009). I chemioterapici più 

comunemente usati, nel trattamento della patologia, includono la Doxorubicina 

(ADM), il Cisplatino (CDP), Isofofamide (IFO) e Metotrexato ad alto dosaggio (MTX) 

con il Leucovorin (Luetke, et al., 2014).  

La Doxorubicina è tra i chemioterapici preferiti nel trattamento dell'osteosarcoma; si 

tratta di un antibiotico antineoplastico della famiglia delle antracicline, dotato di un 

ampio spettro antitumorale. Il farmaco si lega al DNA cellulare inibendo la sintesi 

degli acidi nucleici e la mitosi e provocando aberrazioni cromosomiche (Rivankar, 

2014). 

Sfortunatamente, ci sono ancora molti problemi con la chemioterapia (Kraybill, et al., 

2006) e gli attuali costi di trattamento per gli osteosarcomi sono molto alti. Queste 

terapie sono invasive, dolorose per i pazienti e non sono specifiche per le cellule 

tumorali. Sono necessarie alte dosi di chemioterapici per via sistemica per ottenere una 

sufficiente concentrazione di farmaco localizzata nel sito della lesione. Questo spesso 

porta a effetti avversi gravi e indesiderati come mielosoppressione, disfunzione epatica 

e renale, insorgenza di un nuovo tumore, sterilità e disturbi del sistema nervoso 

centrale che possono essere fatali. Inoltre, ci sono molti osteosarcomi che sono 

chemioresistenti e radioresistenti. Per superare sia gli effetti avversi dose dipendenti 

degli agenti chemioterapici convenzionali, sia il fallimento terapeutico derivante dalla 
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resistenza ai farmaci nell'osteosarcoma, sono stati dedicati enormi sforzi di ricerca per 

migliorare l'efficacia della chemioterapia (Kumar & Pillai, 2018). 

Una valida alternativa alla somministrazione sistemica è la tecnologia impiantabile che 

permette la somministrazione di farmaci direttamente nel sito bersaglio. Tale 

tecnologia consente il rilascio prolungato di farmaci antitumorali per un periodo da 

settimane a mesi e talvolta anche anni. Il sistema impiantabile funge da mezzo di 

somministrazione locale del farmaco che si traduce in alte concentrazioni di farmaco 

nel sito di interesse riducendo al contempo l'esposizione sistemica al farmaco e quindi 

minimizzando gli effetti avversi indesiderati. Tuttavia, i materiali impiantabili 

tradizionali possono essere caricati solo con singoli farmaci, per cui la richiesta di una 

chirurgia secondaria e l'incapacità di personalizzare il trattamento ne limita anche 

l'applicazione clinica.  

Al fine di fabbricare dispositivi impiantabili idonei per la somministrazione di farmaci 

per il trattamento dell'osteosarcoma, caratterizzati da biocompatibilità, 

biodegradabilità e bioattività (Zhou, et al., 2017), una tecnica utile risulta essere la 

stampa 3D, grazie all'alto grado di flessibilità e controllabilità che consente la 

preparazione di forme complesse con dosaggi personalizzati e con diversi profili di 

rilascio migliorando dunque la precisione della terapia personalizzata (Khaled, et al., 

2014).  

Wang e coll., hanno combinato la chemioterapia personalizzata con un trattamento 

locale per l’osteosarcoma tramite l’uso di impianti per la somministrazione di farmaci 

a base di PLLA sfruttando una tecnica di stampa 3D, caricando diversi farmaci 

antitumorali quali Metotrexato, Cisplatino, Doxorubicina e Ifosfamide; dimostrando, 

tramite studi in vivo, come la chemioterapia locale favorisca una concentrazione locale 

del farmaco estremamente elevata, consentendo di migliorare notevolmente l'efficacia 

del farmaco e agendo direttamente sul sito del tumore riducendo gli effetti tossici 

causati dalla chemioterapia sistemica (Wang, et al., 2020). Lo studio ha dimostrato che 

è possibile ottenere il rilascio prolungato di farmaci nella sede di interesse e il 

prolungamento della loro durata di azione (Figura 31). 
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Figura 31. Progettazione, fabbricazione e caratterizzazione degli impianti stampati in 3D. (a) 

Illustrazione schematica del processo di produzione; immagini del modello 3D cilindrico (b) 

e sferico (c) degli impianti; (d) impianti di PLLA stampati in 3D; (e) efficienza di caricamento 

del farmaco (Wang, et al., 2020) 

 

In un altro studio, Dang e coll. hanno sviluppato uno scaffold a base di fosfato 

tricalcico (TCP) stampato tramite stampa 3D con un rivestimento di microparticelle di 

stagno (TiN) e Doxorubicina (DOX) sulla superficie per ottenere un effetto sinergico 

tra la terapia fototermica e la chemioterapia per l'osteosarcoma (Dang, et al., 2021). 

L'eccellente effetto terapeutico è stato ottenuto sia in vitro che in vivo attraverso la 

precisa terapia fototermica e il rilascio controllato e localizzato del chemioterapico. 

Inoltre, gli scaffolds forniscono il supporto meccanico e rigenerativo per il tessuto 

osseo per compensare i difetti ossei derivanti dalla rimozione chirurgica 

dell'osteosarcoma (Figura 32). 
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Figura 32. Illustrazione schematica della produzione e applicazione degli scaffolds 

TCP−TN−DOX per la terapia dell'osteosarcoma (Dang, et al., 2021) 

 

Sun e coll. hanno prodotto un sistema composito PCL/HA caricato con Doxorubicina. 

Nella prima fase, hanno fabbricato lo scaffold in PCL con la tecnica di prototipazione 

rapida (Figura 33). Successivamente, hanno rivestito questi sistemi con una 

sospensione di Doxorubicina in PBS. Hanno impiantato i sistemi in topi e, in un gruppo 

di controllo hanno iniettato la stessa dose di Doxorubicina per via sottocutanea per 

valutare il comportamento di rilascio in vivo della Doxorubicina dagli scaffolds. 

L'immagine a fluorescenza delle aree impiantate ha mostrato un rilascio prolungato 

dagli scaffolds carichi di farmaco. È stato visto che la concentrazione plasmatica 

ottenuta dal rilascio del farmaco dagli scaffolds è stata di tre volte inferiore rispetto a 

quella del gruppo di controllo che ha previsto la via sottocutanea; questi risultati hanno 

indicato che gli effetti collaterali sistemici sono diminuiti grazie al rilascio dagli 

scaffolds migliorando inoltre le concentrazioni di farmaco nel sito di interesse (Sun, et 

al., 2016). 
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Figura 33. (A) Illustrazione schematica della fabbricazione dello scaffold stampato in 3D. Gli 

scaffolds in PCL/HA sono stati stampati strato per strato, nell’immagine A, a sinistra, viene 

mostrato uno strato dello scaffold mentre a destra due strati sovrapposti. Nell’immagine B si 

osserva la microscopia a fluorescenza che dimostra la presenza della Doxorubicina (scaffold 

destro) rispetto allo scaffold di soli PCL/HA (scaffold sinistro). In C è possibile osservare 

l’immagine SEM (Sun, et al., 2016) 
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2. Scopo della tesi 

È già noto, come la stampa 3D, permetta di ottenere sistemi di rilascio personalizzati, 

su misura per ogni paziente, con vantaggi di precisione, bassi costi, con possibilità di 

utilizzare diversi materiali soprattutto nell'ingegneria dei tessuti, nel drug delivery e 

nella biomedicina. Grande attenzione è stata dedicata alla tridimensionalità degli 

scaffolds polimerici, in grado di fornire alle cellule un ambiente ideale per la crescita, 

un supporto meccanico temporaneo ed inoltre un sistema di rilascio di farmaci. Proprio 

per questo, la stampa 3D, è emersa come nuova tecnologia per soddisfare le esigenze 

relative alla personalizzazione, all’aderenza alla terapia e alla riduzione degli effetti 

collaterali.  

In ambito biomedico, i polimeri naturali e, tra questi, i polisaccaridi hanno conosciuto 

una notevole applicazione per i diversi vantaggi, tra cui la biocompatibilità, la 

biodegradabilità e l’assenza di produzione di metaboliti tossici, il cell signaling e la 

capacità di stimolare l’adesione e la proliferazione cellulare. Tuttavia, le scarse 

proprietà meccaniche e la scarsa stabilità in vivo, hanno determinato la necessità di 

effettuare opportune funzionalizzazioni per migliorarne questi aspetti, ottenendo, 

quindi, derivati semisintetici aventi proprietà tali da consentirne l’applicazione in 

ingegneria tissutale e la processazione attraverso differenti tecniche di 

biofabbricazione, compresa la biostampa 3D. 

Tra i vari polimeri naturali, la gomma gellano (GG) e l’acido ialuronico (HA) hanno 

mostrato notevoli potenzialità, tali da consentirne una larga applicazione in ambito 

biomedico. Tuttavia, come indicato già in precedenza, le proprietà di partenza di questi 

polimeri non sono tali da consentirne il loro uso nella formulazione di bioinks. Per tale 

motivo, scopo di questa tesi di Dottorato di Ricerca è stato quello di progettare e 

sintetizzare tramite funzionalizzazioni nuovi derivati, per migliorarne le prestazioni 

per la biostampa 3D. 

Con questo scopo sono stati sintetizzati nuovi derivati della gomma gellano e 

dell’acido ialuronico per la successiva formulazione del bioink. In particolare, al fine 

di migliorare le prestazioni della gomma gellano sono stati utilizzati due polimeri 

sintetici: l’acido poli(lattico-co-glicolico) (PLGA) e il polietilengligole (PEG). Questi 

oltre a presentare caratteristiche chimiche e proprietà meccaniche modulabili, 

forniscono prestazioni prevedibili e un controllo preciso dei parametri della stampante.  

Viste tali considerazioni, sono stati sintetizzati nuovi copolimeri a innesto del GG: 

GG-graft-PLGA. Oltre alla caratterizzazione chimico-fisica di questi copolimeri, è 
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stata valutata in vitro la loro citocompatibilità. Inoltre, è stato studiato il loro 

comportamento reologico e sono state effettuate delle prove di stampa per testare la 

loro capacità di essere processati con una biostampante 3D ad estrusione e il loro 

potenziale impiego come bioink. 

Un’ulteriore strategia adottata per superare i limiti di questo polisaccaride è stata quella 

di utilizzare il PEG come polimero sintetico per ottenere il nuovo derivato GG-EDA-

PEG. Per la sintesi di questo nuovo derivato è stato utilizzato come polimero di 

partenza un derivato etilendiamminico della gomma gellano (GG-EDA) (Fiorica, et 

al., 2020) e un derivato aldeidico del PEG con la formazione di un legame imminico. 

Il PEG è stato usato come polimero sacrificale con lo scopo di migliorare inizialmente 

l’incorporazione cellulare e la successiva strutturazione del gellano in seguito alla 

perdita delle catene idrofile. Oltre alla sintesi e alla caratterizzazione chimico-fisica 

dei nuovi inks (privi di cellule) a base di GG-EDA-PEG, è stata effettuata una 

caratterizzazione reologica degli stessi e sono state eseguite prove di stampa al fine di 

valutare in via preliminare la possibile applicazione in biostampa 3D. In seguito, sono 

state valutate le proprietà reologiche di tali materiali in presenza di due diverse linee 

cellulari (MC3T3-E1 e HCT-116). Infine è stato valutato l’impatto sulle proprietà 

reologiche delle diverse densità cellulari testate, effettuando al contempo prove 

biologiche di citocompatibilità in vitro. 

La formazione di legami dinamici e di idrogel self-healing è stata ulteriormente 

investigata in questa tesi di Dottorato per fornire agli idrogeli ottenuti proprietà 

meccaniche regolabili e stabilità chimica. Le basi di Schiff reagiscono, anche in 

condizioni blande, in modo reversibile consentendo agli idrogeli di recuperare le 

proprie strutture e funzioni; inoltre, la loro idrolisi pH sensibile consente, agli idrogeli 

prodotti, di rispondere a stimoli biologicamente rilevanti, utili nel drug delivery. 

Infine, la dinamicità di questo legame favorisce il processo di stampa con successiva 

strutturazione dell’idrogel quando depositato. 

Per questi motivi, in questa tesi è stato progettato e caratterizzato un gel a base di acido 

ialuronico con proprietà self-healing, in grado di gelificare per mezzo della formazione 

di una base di Schiff. In particolare, è stata selezionata la dietilentriamina (DETA), 

allo scopo di inserire nel backbone polimerico dell’HA un gruppo amminico in grado 

di reagire in presenza di HA-aldeide per la formazione della base di Schiff. La DETA 

è stata scelta in considerazione della presenza di un gruppo amminico secondario che 

può generare una carica positiva in dipendenza del pH del mezzo. La presenza di una 
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carica positiva transiente sulla struttura dell’HA genera delle interazioni elettrostatiche 

intracatena tra la porzione DETA ed il gruppo COOH dell’unità glucuronica dell’HA 

in grado di rafforzare le interazioni che stabilizzano il gel dinamico formato. 

Con lo scopo di testare come il grado di reticolazione influenzi le proprietà degli 

idrogeli, sono stati sintetizzati diversi campioni aventi rapporto molare CHO/NH2 

differente e questi sono stati caratterizzati da un punto di vista chimicofisico e 

biologico, valutando la citocompatibilità in vitro attraverso saggio MTS e Live and 

Dead. Sono state eseguite analisi di strain sweep, frequency sweep e flow ramp per 

studiare il comportamento reologico degli idrogeli a diverso rapporto molare, analisi 

di frequency sweep dopo il trattamento a pH 7.4 e pH 5.5 per valutare la pH sensibilità 

e analisi di recovery time per valutare le proprietà self-healing. Inoltre, sono state 

effettuate delle prove preliminari di stampa.  

Considerati i vantaggi dell’utilizzo degli idrogeli con proprietà self-healing nel drug 

delivery, ulteriore scopo della presdnte tesi di Dottorato è stato quello di progettare un 

idrogel antibatterico per il rilascio di nanoparticelle di argento. L’HA-DETA è stato 

usato sia come agente riducente che agente stabilizzante delle nanoparticelle e sono 

stati eseguiti studi microbiologici preliminari. 

Infine, è stato valutato l’uso di materiali sintetici nella stampa 3D, in quanto tali 

materiali presentano vantaggi relativi alla velocità e al basso costo di produzione, alla 

processabilità, all’elevata compatibilità con diversi farmaci, nonché alla possibilità di 

controllare i processi di degradazione e di rilascio del farmaco. Una classe di materiali 

polimerici di sintesi, idonea alla stampa, è rappresentata dai poliuretani, polimeri 

caratterizzati da grande versatilità chimica, grazie alla possibilità di modulazione delle 

loro proprietà chimicofisiche scegliendo opportunamente gli elementi di base utilizzati 

per la loro sintesi. In particolare, in questa tesi di Dottorato, è stato prodotto uno 

scaffold 3D printed a base di una poliuretanurea (PUU); tale scaffold è stato proposto 

come sistema impiantabile per il rilascio prolungato ad azione locale di Doxorubicina 

per un potenziale trattamento di tumori ossei. Lo scaffold, una volta impiantato, 

dovrebbe essere in grado di rilasciare il farmaco a livello del tessuto osseo in maniera 

stimolo sensibile, direttamente sul sito del tumore. In particolare, è stata 

preliminarmente messa a punto la sintesi e la caratterizzazione chimicofisica di una 

nuova classe di PUU biodegradabili e stimolo sensibili, ottenuti utilizzando copolimeri 

tri-block PCL-PEG-PCL come porzione soft e l’estere tetrametilico dell’L-glutatione 

ossidato (GSSG-OMe4) come chain-extender redox sensibile. Quindi, è stato 
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selezionato il derivato poliuretanureico ottimale per la processazione con stampa 3D 

tramite la tecnica del solvent-casting 3D printing, che ha permesso l’incorporazione di 

una consistente percentuale in massa di nanoparticelle di idrossiapatite. Inoltre, sono 

state messe a punto la procedura di stampa e di caricamento della Doxorubicina, lo 

studio di rilascio in condizioni mimanti il microambiente acido e riduttivo tipico della 

matrice extracellulare tumorale, nonché lo studio in vitro di biocompatibilità dello 

scaffold verso gli osteoblasti e la valutazione della citotossicità dello scaffold caricato 

con il farmaco.  
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3. Risultati e discussioni 

3.1 Un nuovo bioink a base di un derivato della gomma gellano funzionalizzato 

con PLGA: sintesi, caratterizzazione e valutazione della stampabilità in 3D 

3.1.1 Sintesi e caratterizzazione del copolimero GGm-PLGA 

Al fine di valutare i cambiamenti sulle proprietà chimicofisiche della gomma gellano, 

dovuti all’inserimento delle catene di poliestere, sono stati sintetizzati tre diversi 

copolimeri GGm-PLGA. In particolare, per la sintesi è stato impiegato un derivato a 

basso peso molecolare della gomma gellano, qui indicato come GGm, in quanto forma 

una dispersione acquosa meno viscosa rispetto al Gelrite® di partenza, permettendo 

una migliore valutazione del contributo delle catene poliesteree sulle proprietà 

chimicofisiche del polisaccaride. 

Nello specifico, i tre copolimeri GGm-PLGA, denominati a, b e c, sono stati 

sintetizzati tramite l'attivazione preliminare del GGm-TBA con 4-NPBC, seguita dalla 

sostituzione nucleofila, dei gruppi ossidrilici primari, presenti nelle unità ripetitive 

della gomma gellano, con PLGA-EDA. In particolare, questa reazione, che porta alla 

funzionalizzazione del polisaccaride, è stata effettuata in DMSOa ed è 

schematicamente illustrata in Figura 34. 

 

Figura 34. Rappresentazione schematica della sintesi del GGm-PLGA 
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Successivamente, i tre derivati GGm-PLGA ottenuti sono stati caratterizzati per 

confermare il grafting del PLGA sulle catene del GGm. 

Lo spettro ATR-FTIR del GGm mostra un'ampia banda di assorbimento a 3300 cm-1, 

caratteristica dello stretching O-H, e un picco debole a ∼1160 cm-1 dovuto allo 

stretching del legame C-O-C degli anelli a 6 termini degli zuccheri che formano il GG. 

Inoltre, i picchi che appaiono a 1600 e 1400 cm-1 sono attribuibili agli stretching C=O 

dell'acido carbossilico dell'acido glucuronico (Sudhamani, et al., 2003). 

Allo scopo di verificare l’avvenuta funzionalizzazione chimica tra il GGm e il PLGA, 

sono stati confrontati gli spettri ATR-FTIR dei derivati GGm-PLGA (a, b e c) e del 

GGm (Figure 35a). Nello specifico, la modifica chimica con il PLGA è stata 

confermata dalla presenza di una banda a ∼1750 cm-1, corrispondente allo stretching 

del legame C=O degli esteri, assente nello spettro del GGm di partenza, che aumenta 

in intensità all’aumentare del grado di derivatizzazione. Il legame chimico tra il GGm 

e il PLGA è stato ulteriormente confermato dalla presenza di bande di deformazione 

asimmetrica del CH3 (a 1365 cm-1) e del CH2 (a 1450 cm-1) del PLGA e della banda I 

ammidica (stretching del gruppo C=O) a ∼1705 cm-1. 

 

Figura 35. (a) Spettri ATR-FTIR del GGm (rosso), GGm-PLGAa (blu), GGm-PLGAb (verde), 

GGm-PLGAc (fucsia) e PLGA (nero) nell’intervallo 4000-500 cm-1 (in alto) e spettri ATR-

FTIR del GGm e del GG-PLGAc nell’intervallo 1800-500 cm-1 (in basso); (b) Spettro 1H-

NMR del GGm e del GGm-PLGAb; (c) Valori del peso molecolare medio ponderale (Mw), 

dell’indice di polidispersità (PDI) e del grado di derivatizzazione (derivatization degree, DD) 

del GGm-TBA e dei copolimeri GGm-TBA-PLGA 
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Lo spettro 1H-NMR del copolimero GGm-PLGAb, riportato in Figura 35b, rispetto 

allo spettro 1H-NMR del polisaccaride non modificato, mostra segnali a  3.79 e  

1.16, attribuiti, rispettivamente, ai protoni metilenici (CH2) e ai protoni metilici (CH3) 

presenti nelle unità ripetitive del PLGA legato. Sfortunatamente, nello spettro del 

copolimero, è risultato molto complicato discriminare il segnale relativo al gruppo 

metilico del ramnosio della gomma gellano (presente a  1.18) dal segnale del gruppo 

metilico del PLGA ( 1.16). Pertanto, il valore dell'area relativa ai gruppi metilici del 

PLGA è stato calcolato indirettamente considerando il picco della porzione del PGA, 

situato a  3.79, e tenendo presente il rapporto molare PLA:PGA, pari a 50:50. Una 

volta determinata l'area attribuibile ai gruppi metilici del PLGA, è stato possibile 

discriminare il contributo del metile delle unità di ramnosio dall'area totale dei picchi. 

Infine, il grado di derivatizzazione in PLGA dei copolimeri GGm-PLGA è stato 

determinato paragonando l'integrale del picco attribuito ai gruppi metilici del PLGA, 

con l'integrale del picco relativo al CH3 del ramnosio del GG, ottenuto come descritto 

sopra. 

Il grado di funzionalizzazione in PLGA dei derivati GGm-PLGA è risultato essere pari 

a 4.8 ± 0.8 mol% per il copolimero a, 5.2 ± 1.2 mol% per il copolimero b, e 12.1 ± 3.3 

mol% per il copolimero c (Figura 35c). I valori del peso molecolare medio ponderale 

(average weight molecular weight, Mw) e dell’indice di polidispersità (PDI), ottenuti 

mediante analisi SEC, per il GGm-TBA o per i copolimeri GGm-TBA-PLGA sono 

riportati in Figura 35c. 

A causa delle interazioni idrofobiche e dell’eventuale aggregazione dei polimeri per 

effetto del solvente (acqua), non è stato possibile determinare il peso molecolare dei 

copolimeri in fase acquosa, pertanto l’analisi è stata eseguita in DMF. 

I risultati hanno evidenziato che il Mw dei copolimeri aumenta proporzionalmente in 

funzione del grado di funzionalizzazione. Il tempo di eluizione dei copolimeri grafted 

è risultato essere leggermente ridotto rispetto a quello del GGm-TBA che, invece, 

presenta un valore di Mw più alto; questo probabilmente è dovuto alla diversa 

disposizione del polimero nel solvente organico (DMF). 

I calcoli effettuati si basano sul volume idrodinamico dei polimeri lineari che differisce 

da quello dei copolimeri a innesto. In particolare, si suppone che la repulsione 

elettrostatica tra i gruppi carichi del GGm-TBA sia stata schermata dalle catene grafted 

di poliestere, permettendo così alle macromolecole di disporsi in una conformazione 

più compatta, riducendo, dunque, la loro dimensione idrodinamica. 
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3.1.2 Prove reologiche 

L'analisi termoreologica è stata eseguita per studiare il comportamento viscoelastico 

dei copolimeri GGm o GGm-PLGA, che è correlato alla capacità delle macromolecole 

di formare strutture a doppia elica ordinate quando la temperatura diminuisce. In 

particolare, ogni campione è stato posto sulla piastra a 60 °C (Figura 36a) e la 

temperatura è stata poi ridotta per valutare la dipendenza dei moduli elastico e viscoso 

al diminuire della temperatura e per determinare come le catene di poliestere 

influenzino il punto di gelificazione. Ciò corrisponde a un punto di flesso in cui il 

modulo elastico G' aumenta notevolmente e rappresenta un parametro chiave spesso 

monitorato per controllare la viscosità del bioinchiostro e per indurre la gelificazione 

in situ di polimeri sensibili alla temperatura (Fedorovich, et al., 2008; Jungst, et al., 

2016; Skardal, et al., 2010a). 

I profili di G' e G'' del GGm e dei copolimeri GGm-PLGA in relazione alla temperatura 

sono mostrati in Figura 36b. A temperatura elevata, i valori dei moduli per i copolimeri 

GGm-PLGAa e b sono simili ai valori del GGm e un comportamento fluido (G < G) 

è osservato per i copolimeri GGm e GGm-PLGA a e b. Al diminuire della temperatura 

si verifica la transizione sol-gel (G > G). In particolare, il GGm ha mostrato 

caratteristiche gel-like già a 50 °C, mentre i copolimeri GGm-PLGAa e GGm-PLGAb 

hanno mostrato un crosspoint a 40 °C e 45 °C rispettivamente, il che significa che il 

tempo di gelificazione è più lento del GGm. Il copolimero GGm-PLGAc, d'altra parte, 

non ha mostrato un punto di crosspoint, con caratteristiche gel-like in tutta la gamma 

di temperatura analizzata (60 °C - 5 °C). Inoltre, un valore di G' di 10 Pa è stato 

osservato a 60 °C con un aumento significativo al diminuire della temperatura, 

raggiungendo un valore di circa 2 kPa a 5 °C. 
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Figura 36. (a) Campione di GGm-PLGAb prima dell’esecuzione delle analisi reologiche; (b) 

dipendenza dalla temperatua dei moduli elastico (G) e viscoso (G) del GGm e dei copolimeri 

dispersi (5% p/v);(c) Valori di viscosità in funzione dello shear rate delle dispersioni acquose 

del GGm e dei copolimeri GGm-PLGA (5% p/v)  

 

Secondo Agnello e coll. (Agnello, et al., 2018), i dati ottenuti possono essere spiegati 

considerando la cooperazione tra due meccanismi: la transizione coil-to-helix e 

l'interazione idrofobica. Il contributo specifico di ogni meccanismo al comportamento 

finale dipende fortemente dalla quantità di catene in poliestere. Inoltre, la temperatura 

ha un notevole effetto sull'interazione idrofobica (essendo un processo guidato 

dall'entropia). Quando la temperatura diminuisce, la transizione coil-to-helix porta alla 

gelificazione del materiale, questo è il meccanismo che avviene per il GGm (Rinaudo, 

2001). È possibile supporre che le catene di PLGA interferiscano con questo 

meccanismo, con conseguente abbassamento della temperatura di transizione 
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probabilmente a causa dell’ostacolo delle catene di poliestere che ritardano il processo 

di gelificazione della gomma gellano. 

In generale, possiamo supporre che, poiché il copolimero è più ricco in PLGA, il 

contributo dell'effetto associativo appare più pronunciato dell'effetto interferente sulla 

transizione coil-helix e porta alla gelificazione data dall'interazione idrofobica in 

acqua. Di conseguenza è stato osservato: (i) un aumento della temperatura di 

transizione per il GGm-PLGAb rispetto al GGm-PLGAa e (ii) l'assenza della 

temperatura di transizione per il GGm-PLGAc. Inoltre, all’aumentare del grado di 

sostituzione, è stato osservato un forte aumento dei valori di G e G. Ciò è 

probabilmente correlato non solo alla presenza di un maggior numero di interazioni, 

come descritto sopra, ma anche all'aumento del peso molecolare del copolimero.  

In conclusione, il comportamento termotropico del GGm è notevolmente influenzato 

dai sostituenti nelle soluzioni acquose (Xu, et al., 2019), e il punto di gelificazione può 

essere facilmente modulato modificando il grado di sostituzione. La modificazione 

chimica ha permesso di ottenere campioni, come il GGm-PLGAa e b, che possono 

essere stampati a temperature leggermente superiori alle condizioni fisiologiche, in 

grado di assumere un comportamento gel-like a 37 °C. 

Il comportamento pseudoplastico è un fattore critico per le applicazioni di biostampa 

dal momento che il bioinchiostro dovrebbe avere una viscosità sufficientemente bassa 

da consentire una corretta estrusione e, contestualmente, dovrebbe essere in grado di 

mantenere la propria forma una volta depositato (Wilson, et al., 2017; Liu, et al., 2017). 

Per studiare il comportamento reologico delle dispersioni acquose dei campioni, sono 

state eseguite prove di flow ramp (Figura 36c). 

Nello specifico, i diversi campioni sono stati sottoposti ad una sollecitazione di taglio 

crescente da 0.1 s-1 fino a 1000 s-1. I dati, riportati in Figura 36c nel grafico log-log 

della viscosità in funzione dello shear rate, hanno mostrato una diminuzione della 

viscosità al crescere della velocità di taglio.  

Durante il processo di stampa, il materiale è soggetto a sforzi di taglio tali per cui si 

verifica un allineamento delle catene polimeriche nella direzione del flusso (Figura 

37), con conseguente decremento della viscosità e facilità nell’estrusione (García, et 

al., 2011; Critchley & Kelly, 2017). 
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Figura 37. Rappresentazione schematica del comportamento pseudoplastico del bioink. (i) 

Nella siringa le catene polimeriche formano un network temporaneo e i valori di viscosità 

sono alti. (ii) Durante il processo di estrusione, a causa dello sforzo di taglio, si verifica 

l’allineamento delle catene polimeriche con conseguente riduzione dei valori di viscosità. (iii) 

Dopo la deposizione del bioink le catene polimeriche formano nuovamente il network e si ha 

il ripristino della viscosità iniziale (Malda, et al., 2013) 

 

Sebbene l’andamento della viscosità dei copolimeri risulti simile a quello del GGm, 

mostrando un comportamento pseudoplastico, i valori di viscosità a basse velocità di 

taglio aumentano gradualmente all'aumentare del grado di derivatizzazione. In 

particolare, i valori di viscosità sono 450 Pa×s per il GGm e 4 kPa×s per il copolimero 

GGm-PLGAc, a 0.1 s-1. Mentre, con l'aumento della velocità di taglio a 1000 s-1, la 

viscosità diminuisce fino a raggiungere valori di 1 Pa×s per ciascun campione a causa 

di una riduzione delle interazioni polimeriche tra le catene adiacenti. 

Nonostante si osservi un comportamento pseudoplastico per tutti i campioni, si 

evidenzia una più veloce riduzione della viscosità per il GGm rispetto a quella dei 

copolimeri GGm-PLGA (Figura 36c). Questo fenomeno è principalmente associato 

alla rottura delle interazioni idrofobiche, pertanto, per ottenere gli stessi valori di 

viscosità del GGm sono necessari valori di shear rate maggiori. 

Il comportamento pseudoplastico consente una facile estrusione degli idrogeli da una 

siringa esercitando bassi valori di pressione; in questo modo si ha una riduzione dello 

sforzo di taglio che agisce sulle eventuali cellule incapsulate nel bioinchiostro, con 

conseguente elevata vitalità cellulare dopo il processo di stampa (Panwar & Tan, 2016; 

Ooi, et al., 2018). Dunque, è chiaro che le proprietà pseudoplastiche contribuiscono 

positivamente alla biostampa 3D, garantendo, allo stesso tempo, vitalità cellulare e 

mantenimento della forma del costrutto finale  (Murphy & Atala, 2014; Highley, et al., 

2015; Nair, et al., 2009; Ouyang, et al., 2016b). 

Gli studi di frequency sweep delle dispersioni acquose del GGm e dei copolimeri 

GGm-PLGA, registrati a 37°C, hanno mostrato, come riportato in Figura 38, un 
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andamento tipico dei fluidi pseudoplastici, con il modulo elastico (storage modulus), 

G, e il modulo viscoso (loss modulus), G, quasi indipendenti dalla frequenza 

applicata nel range testato. 

 

Figura 38. Prove di frequency sweep del GGm e dei copolimeri GGm-PLGA non reticolati in 

acqua bidistillata. Gli esperimenti sono stati eseguiti al 10% di strain 

 

In Figura 38 è possibile notare l'influenza delle catene di poliestere sul valore dei 

moduli elastico e viscoso degli idrogeli. In particolare, si assiste ad un aumento di 

questi valori all’aumentare della funzionalizzazione in PLGA, mostrando un 

incremento di circa un ordine di grandezza per il copolimero GGm-PLGAc rispetto al 

GGm (G era 10-20 Pa nell’intero intervallo di frequenza analizzato). La debole 

struttura del GGm è stata confermata dal fatto che la differenza tra i componenti 

elastici e viscosi era inferiore alla metà di un ordine di grandezza, una differenza che 

è aumentata per i copolimeri, come risultato delle interazioni idrofobiche. 

Al fine di prevedere se la reticolazione del GGm e dei tre copolimeri risultasse 

fisiologicamente compatibile, è stato studiato il comportamento dei campioni in un 

mezzo salino con forza ionica paragonabile a quella presente nei fluidi fisiologici. In 

particolare, è stata utilizzata una soluzione di CaCl2 0.102 M. Inizialmente sono stati 

condotti esperimenti di strain sweep per valutare la regione di viscoelasticità lineare. 

A causa della diversa percentuale di strain applicata per eseguire l'analisi (diversa 

regione di viscoelasticità lineare) non è stato possibile effettuare un confronto diretto 

tra i campioni non reticolati e quelli reticolati. Nonostante ciò è possibile notare come 
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la presenza di cationi bivalenti abbia influenzato i valori dei moduli G' e G'' dei 

campioni (Figura 39). 

 

 

Figura 39. Prove di frequency sweep del GGm e dei copolimeri GGm-PLGA reticolati in 

CaCl2 0.102 M. Gli esperimenti sono stati eseguiti all’1% di strain 

I valori di G e G dei copolimeri GGm-PLGA ottenuti sono superiori a quelli del 

GGm (G' pari a ∼2 kPa nell'intervallo di frequenza analizzato), ma non sembrano 

dipendere dal grado di funzionalizzazione, al contrario, il GGm-PLGAc mostra valori 

leggermente inferiori rispetto a quelli dei campioni meno funzionalizzati. 

Per il GGm-PLGAa il valore di G' è compreso tra 8 e 19 kPa, mentre per il GGm-

PLGAb è pari a 13-33 kPa (nell'intervallo di frequenza 0.1-100 rad/sec), suggerendo 

così un contributo significativo, dovuto all’aggregazione idrofobica, alla resistenza 

degli idrogeli, a seguito della reticolazione con ioni Ca2+. Il G del GGm-PLGAc, 

invece, è compreso tra 4 e 12 kPa. Questo valore si può giustificare ipotizzando che 

un aumento della derivatizzazione in PLGA si traduca in un effetto schermante più 

efficiente dei gruppi carichi del polisaccaride (gruppi carbossilati), riducendo così le 

interazioni con i cationi inorganici rispetto ai derivati meno funzionalizzati (Rinaudo, 

2004). Inoltre, l'effetto più marcato del gruppo idrofobico, nel GGm-PLGAc, 

stabilizza la struttura a doppia elica delle catene polimeriche, con conseguente minore 

sensibilità ai cationi rispetto ai copolimeri con un minor grado di derivatizzazione 

(Ouyang, et al., 2016b; Huang, et al., 2003; Matsukawa & Watanabe, 2007). 
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3.1.3 Preparazione e caratterizzazione dei films 

Al fine di caratterizzare, in via preliminare, le proprietà fisiche dei copolimeri GGm-

PLGA, sono stati preparati dei films per deposizione delle dispersioni polimeriche a 

caldo e successivo raffreddamento a temperatura ambiente. Questi sono stati utilizzati 

per effettuare prove di swelling e di idrolisi. 

La capacità di rigonfiamento (swelling) è un parametro importante per i materiali 

utilizzabili in applicazioni biomediche. In generale, sia la densità di reticolazione che 

le repulsioni elettrostatiche influenzano il grado di swelling che, nello specifico, 

diminuisce all’aumentare della densità di reticolazione e aumenta con la presenza di 

repulsioni elettrostatiche. 

In particolare, sia le interazioni idrofobiche che i cationi bivalenti influenzano il grado 

di crosslinking della gomma gellano, con conseguente bassa capacità di swelling. 

Tuttavia, il GGm, a differenza dei copolimeri (Figura 40b), forma gel fragili in 

presenza di cationi, impedendo così la valutazione del grado di rigonfiamento in DPBS 

(Figura 40). 

 

 

Figura 40. (a) GGm reticolato (mediante CaCl2 0.102 M) dopo 1 giorno in DPBS. (b) GGm-

PLGAc reticolato (mediante CaCl2 0.102 M) dopo 16 giorni in DPBS 

Gli istogrammi dei tre copolimeri hanno evidenziato le differenze tra la capacità di 

swelling, nel tempo, dei campioni non reticolati (Figura 41) e di quelli reticolati 

(Figura 42). 
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Figura 41. Valori del rapporto in peso di swelling (q) in funzione del tempo per il GGm e i 

copolimeri GGm-PLGA non reticolati a 37°C in DPBS 

 

 

Figura 42. Valori del rapporto in peso di swelling (q) in funzione del tempo per il GGm e i 

copolimeri GGm-PLGA reticolati (mediante CaCl2 0.102 M) a 37°C in DPBS 

I valori del rapporto in peso di swelling (q) dei campioni non reticolati aumentano 

linearmente nel tempo. In particolare, dopo 24 ore, il valore di q del GGm-PLGAa 

risulta essere superiore rispetto a quello del GGm-PLGAc, come risultato delle 

interazioni idrofobiche che, in quest'ultimo, creano strutture più compatte e respingono 

le molecole d'acqua presenti al di fuori dell'idrogel. Il valore di q aumenta 

gradualmente per il GGm-PLGAc, fino a raggiungere un valore pari a 15 il 16° giorno, 
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mentre il GGm-PLGAa mostra un valore di q pari a 13 (p0.05). Questo risultato può 

essere spiegato considerando che il GGm-PLGAc ha subìto un rigonfiamento graduale 

nel tempo a causa di un effetto più marcato dovuto alle interazioni idrofobiche. 

L'andamento del grado di swelling dei campioni reticolati ha mostrato come questa 

capacità sia influenzata da molti fattori come, ad esempio, la presenza, ed 

eventualmente la natura (concentrazione, carica), dei cationi nel mezzo. 

Dal momento che il DPBS non contiene cationi bivalenti, si può verificare lo scambio 

di ioni Ca2+, presenti nei campioni reticolati, con i cationi monovalenti del DPBS, con 

conseguente rilassamento della struttura polimerica, permettendo così la diffusione del 

mezzo all’interno della matrice dell'idrogel e successivo rigonfiamento (LeRoux, et 

al., 1999). 

In particolare, al 12° e 16° giorno i valori di q dei copolimeri reticolati GGm-PLGAb 

e c sono risultati inferiori rispetto a quelli del GGm-PLGAa reticolato; inoltre, questi 

valori di q sono inaspettatamente superiori rispetto a quelli dei corrispondenti 

campioni non reticolati, ciò è dovuto ad una probabile frammentazione durante il 

processo di reticolazione (p<0.05). 

È ragionevole ipotizzare che per il copolimero GGm-PLGAa, la repulsione 

elettrostatica, attribuibile alla perdita del Ca2+ dal network tridimensionale, sia più 

considerevole rispetto all'effetto idrofobico. Quest'ultimo contributo, invece, è 

maggiormente evidente nei copolimeri GGm-PLGAb e c. 

Inoltre, l'aumentata forza ionica durante il processo di crosslinking causa la 

desolvatazione dei copolimeri e favorisce le aggregazioni idrofobiche. Questo 

comportamento determina delle differenze nella capacità di swelling tra i derivati 

reticolati, in particolare tra i copolimeri a e b/c, in accordo con il grado di 

derivatizzazione. 

Sono state, inoltre, effettuate prove di degradazione del GGm e dei copolimeri GGm-

PLGA (reticolati e non reticolati) (Figure 43 e 44) per studiare la stabilità nel mezzo 

DPBS, a 37°C. Per ciascun intervallo di tempo stabilito, il peso recuperato (finale) dei 

copolimeri GGm-PLGA aumenta con l’incremento del grado di derivatizzazione in 

PLGA.  
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Figura 43. Percentuale di peso recuperato (Wr) in funzione del tempo del GGm e dei 

copolimeri GGm-PLGA non reticolati a 37°C in DPBS 

 

 

Figura 44. Percentuale di peso recuperato (Wr) in funzione del tempo del GGm e dei 

copolimeri GGm-PLGA reticolati (mediante CaCl2 0.102 M) a 37°C in DPBS  

La percentuale in peso recuperato, sia dei campioni non reticolati (Figura 43) che di 

quelli reticolati (Figura 44), è diminuita linearmente nel tempo, ad eccezione di quella 

dei campioni di GGm-PLGAa reticolati che, invece, hanno mostrato una drastica 

riduzione dopo 12 giorni (p<0.05). 

E’ possibile giustificare questi risultati ipotizzando che le catene di poliestere 

rallentino il processo di degradazione idrolitica, respingendo l'acqua e permettendo 

l’ottenimento di un gel più rigido, riducendo così la diffusione dell'acqua e, di 

conseguenza, la percentuale di degradazione. Pertanto, maggiore è la quantità di 

PLGA, maggiore è la percentuale in peso recuperato. Per quanto riguarda i campioni 
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del copolimero GGm-PLGAa reticolati, possibilmente, in seguito allo scambio dei 

cationi Ca2+ con i cationi monovalenti del DPBS, si ottiene una struttura fragile che 

risulta facilmente permeabile e, quindi, sottoposta in misura maggiore a degradazione 

idrolitica. 

Per studiare l’andamento della degradazione, è stata eseguita l'analisi ATR-FTIR dei 

residui dei campioni del GGm e dei copolimeri GGm-PLGA. Gli spettri dei campioni 

analizzati, reticolati e non reticolati, dopo 1 e 16 giorni, sono mostrati in Figura 45. 

 

 

Figura 45. Spettri ATR-FTIR dei residui dei campioni di GGm e GGm-PLGA (a) non reticolati 

e (b) reticolati (mediante CaCl2 0.102 M) dopo 1 giorno (in nero) e dopo 16 giorni (in rosso). 

Dal basso verso l’alto: GGm, GGm-PLGAa, GGm-PLGAb e GGm-PLGAc 

 

In particolare, dopo 16 giorni, la banda a 3300 cm-1 e il picco a 1600 cm-1 risultano più 

ampi rispetto a quelli al 1° giorno di degradazione; mentre, il picco a 1750 cm-1 è 

lentamente diminuito contestualmente all'aumento del picco a 1600 cm-1 e, come 

previsto, la differenza tra i due picchi è risultata più evidente per il GGm-PLGAa. 

Questi cambiamenti indicano la degradazione degli anelli polisaccaridici della gomma 

gellano e la progressiva idrolisi della catena laterale del poliestere che avviene per ogni 

campione, sia reticolato che non reticolato, nei tempi considerati. 

Le interazioni idrofobiche sono fondamentali per ridurre la degradazione idrolitica 

della gomma gellano, dunque, cambiando il grado di derivatizzazione, tali interazioni 

potrebbero essere potenzialmente sfruttate per controllare la degradazione del 

materiale. 
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3.1.4 Studi di citocompatibilità in vitro 

Al fine di valutare la possibilità di impiego del GGm e dei copolimeri GGm-PLGA in 

applicazioni di biostampa, sono stati condotti studi di citocompatibilità in vitro. In 

particolare, fibroblasti 3T3 sono stati adoperati come linea cellulare modello. 

La vitalità è stata valutata attraverso il saggio MTS. In particolare, i risultati ottenuti 

hanno mostrato un’elevata vitalità cellulare e un contributo significativo, da parte delle 

catene di PLGA, nell’incremento del profilo di citocompatibilità dei copolimeri GGm-

PLGA rispetto al GGm (Figura 46). Più precisamente, dopo 24 ore, circa il 70% delle 

cellule presenti nel GGm erano vitali, mentre quelle presenti nei copolimeri GGm-

PLGA hanno raggiunto valori di vitalità compresi tra l'80 e il 90%; dopo 48 ore sono 

stati ottenuti risultati simili (p< 0.05). 

La biocompatibilità di un biomateriale dipende fortemente dalle interazioni 

interfacciali tra le cellule e il biomateriale. L'equilibrio idrofilia/idrofobicità ha un 

ruolo importante, influenzando l'adsorbimento delle proteine. In particolare, le 

porzioni idrofobiche possono legare le proteine sulla superficie del materiale 

esponendo i residui idrofobici interni che influenzano la risposta biologica di un 

biomateriale. Inoltre, l'effetto della carica superficiale influenza fortemente la risposta 

cellulare. Il PLGA idrofobico può indurre uno schermo efficiente dei gruppi carichi 

negativi del polisaccaride, come confermato dalle analisi reologiche, con effetto 

positivo sulla vitalità cellulare (Chen, et al., 2018c; Ferrari, et al., 2019).  

Per confermare qualitativamente il test MTS, le cellule sono state trattate con arancio 

di acridina (AO) ed etidio omodimero (EthD-1). Si tratta di due fluorocromi che 

consentono di discriminare le cellule vitali da quelle morte. In particolare, l’arancio di 

acridina è in grado di intercalarsi a livello del DNA emettendo una fluorescenza verde. 

Contemporaneamente, può legarsi all’esterno della singola elica di RNA emettendo 

una fluorescenza rossa; mentre l’etidio omodimero riesce a penetrare soltanto nelle 

cellule che presentano una membrana plasmatica danneggiata e va ad intercalarsi a 

livello della doppia elica del DNA, emettendo così una fluorescenza rossa nelle cellule 

non vitali. 
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Figura 46. In alto: risultato del saggio MTS su fibroblasti murini 3T3 incubati con il GGm 

(rosa) e i copolimeri GGm-PLGAa (azzurro), GGm-PLGAb (verde) e GGm-PLGAc 

(bordeaux) dopo 24 ore e 48 ore di incubazione. I risultati sono espressi come percentuale 

rispetto alle cellule di controllo; in basso: Immagini in fluorescenza dei fibroblasti murini 3T3 

marcati con AO/EthD-1 incubati per 24 ore con (a) GGm e con i copolimeri (b) GGm-PLGAa, 

(c) GGm-PLGAb e (d) GGm-PLGAc (scale bar: 50µm) 
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Le immagini a fluorescenza dei fibroblasti marcati con AO/EthD-1 sono mostrati in 

Figura 46. Come si può osservare, la maggior parte delle cellule hanno mantenuto la 

loro vitalità, solo sporadicamente è stata riscontrata la presenza di cellule non vitali. 

 

3.1.5 3D Bioprinting: Yield stress e Recovery time  

Nel bioprinting, le proprietà reologiche del materiale svolgono un ruolo importante e, 

oltre al comportamento pseudoplastico, adeguati valori di yield stress sono necessari 

(Blaeser, et al., 2016). Con yield stress di un materiale si intende lo sforzo di taglio 

minimo che deve essere superato per far fluire un materiale (Barnes, 1999; Møller, et 

al., 2006; Nguyen & Boger, 1992). Il successo di un bioinchiostro, in termini di fedeltà 

di forma, è stato associato al suo valore di yield stress, indice della resistenza alla 

deformazione (Malda, et al., 2013). Come regola generale, i bioinchiostri che 

presentano valori di yield stress superiori a 100 Pa offrono un vantaggio importante 

per la stampa ad estrusione. 

Per questo studio, è stato selezionato il copolimero GGm-PLGAb e le sue prestazioni 

sono state testate in diverse miscele acqua/DPBS e lo yield stress è stato determinato 

dal punto in cui la viscosità si discostava dalla linearità (Figura 47a). La dispersione 

acquosa del copolimero selezionato (5% p/v) presenta un valore di yield stress di circa 

80 Pa. Per le miscele con DPBS, questo valore cresce con un aumento della quantità 

di DPBS. 

In particolare, i valori di yield stress nelle miscele 60/40, 50/50, 25/75 e 0/100 

acqua/DPBS sono rispettivamente di 450 Pa, 550 Pa, 800 Pa e 1 kPa. L'aumento dello 

yield stress in DPBS è dovuto alle interazioni con i cationi presenti e al processo di 

desolvatazione della porzione idrofobica (causato da una maggiore forza ionica) 

(Figura 47b). 

Come accennato in precedenza, diversi sono i requisiti da considerare, e, nello 

sviluppo di un nuovo bioinchiostro per l'ingegneria tessutale, è necessaria la 

combinazione dei requisiti già elencati con la capacità del materiale di recuperare 

rapidamente il valore dei moduli iniziale (Abbadessa, et al., 2016a). 

Un bioink ideale, per consentire la realizzazione di costrutti in grado di mantenere la 

forma conformemente al modello digitale, quando sottoposto ad elevati sforzi di taglio, 

dovrebbe essere in grado di fluire in modo da favorire l’estrusione; mentre, una volta 

depositato, dovrebbe riacquistare la viscosità originale nel minor tempo possibile 

(Melchels, et al., 2014). Nonostante i pareri contrastanti riguardo un'incapsulazione 
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delle cellule più omogenea con un recupero lento (Peak, et al., 2018); un bioink con 

un tempo di recupero rapido è preferibile da impiegare per le applicazioni di biostampa 

in quanto garantisce alta fedeltà di forma al modello digitale ed evita la sedimentazione 

delle cellule incapsulate (Wilson, et al., 2017; Wang, et al., 2018a). 

Pertanto, al fine di studiare il comportamento del fluido durante un normale processo 

di stampa, sono stati eseguiti test di recupero dei moduli elastico e viscoso (recovery 

test). In particolare, la Figura 47c mostra il recupero dei moduli del copolimero GGm-

PLGAb, disperso in miscela acqua/DPBS 60:40, sottoposto a basse e ad alte 

sollecitazioni. 

 

 

Figura 47. (a) Valori di viscosità in funzione dello stress applicato del copolimero GGm-

PLGAb nelle miscele acqua/DPBS selezionate; (b) influenza del DPBS sulla deposizione del 

filamento; (c) moduli elastico e viscoso del GGm-PLGAb disperso in miscela acqua/DPBS 

(60:40) a basse (5%) e ad alte (500%) percentuali di strain  

Nello specifico, quando è stata applicata una deformazione elevata (500%) al 

campione, è stata osservata una riduzione del modulo elastico iniziale, da 2 kPa a 75 

Pa, per poi diminuire parallelamente al modulo viscoso fino a 36 Pa entro 200 s, 

mostrando un comportamento fluido. Invece, quando il campione è stato sottoposto 

nuovamente ad una bassa deformazione (5%), il modulo di conservazione ha 

recuperato, quasi immediatamente, l'80% del valore iniziale, indicando, dunque, un 

rapido recupero quando la deformazione è stata rimossa. 

In generale, per garantire la stabilità del costrutto dopo il processo di stampa e per 

sostenere il peso degli strati successivi, è raccomandabile l’impiego di un bioink che 

presenti un tempo di recupero relativamente rapido. 
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3.1.6 Prove di stampa e incorporazione delle cellule 

A seguito dello sviluppo e della caratterizzazione del biomateriale, sono stati eseguiti 

dei test per studiarne il comportamento durante la fase di estrusione. In particolare, 

sono state effettuate delle prove preliminari di stampa in modo da verificare l’effettiva 

stampabilità del bioink e la risoluzione dei costrutti ottenuti. 

Inizialmente il bioinchiostro privo di cellule è stato trasferito all’interno di una siringa 

per essere testato dapprima manualmente e, successivamente, con la stampante ad 

estrusione. Nello specifico, è stata utilizzata la stampante BioX (CELLINK) e la forma 

selezionata per la stampa è stata una griglia di dimensioni pari a 10 x 10 x 3 mm. 

E’ noto che il tipo di materiale impiegato, la pressione esercitata, la velocità di stampa 

e, soprattutto, le dimensioni dell'ugello sono fattori che influenzano notevolmente la 

risoluzione del costrutto stampato (Ozbolat & Hospodiuk, 2016). Pertanto, al fine di 

individuare i valori ottimali di stampa, sono stati variati diversi parametri, quali, ad 

esempio, pressione e velocità di estrusione. 

Per effettuare le prove di stampa è stato selezionato il copolimero GGm-PLGAb grazie 

alle sue particolari caratteristiche. In particolare, il campione è stato disperso in diverse 

miscele di acqua e DPBS, in modo da selezionare la dispersione che presentasse il 

miglior comportamento durante la fase di estrusione. Le condizioni ottimali 

individuate durante queste prove di stampa sono riportate in Tabella 4. 

Come previsto, quando il diametro dell'ugello utilizzato diminuiva, risultava maggiore 

la pressione da applicare e si aveva un aumento della risoluzione. L’estrusione della 

dispersione del copolimero in acqua non ha permesso di ottenere un filamento 

continuo, bensì si ottenevano delle goccioline. Invece, con l’aggiunta crescente di 

DPBS nella fase disperdente, la risoluzione inizialmente aumentava in accordo con i 

valori di yield stress (Figura 47b); d'altra parte, le formulazioni in miscela acqua/DPBS 

25:75 e 0:100 risultavano troppo viscose, causando la formazione di filamenti 

discontinui e strutture incomplete. Inoltre, erano richiesti alti valori di pressione e una 

bassa velocità di estrusione, condizioni nocive per l'incapsulamento e la sopravvivenza 

delle cellule. 
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Tabella 4. Differenti condizioni utilizzate per le prove di stampa del campione GGm-PLGAb 

 

 

 

Come descritto in precedenza, un aumento del DPBS determina un aumento del valore 

di yield stress, migliorando la stampabilità, ma con l'aumento di questo valore, 

superiore a 800kPa (nella miscela 25/75), l'estrusione era difficile con possibile 

ostruzione dell’ago. 

In conclusione, le formulazioni migliori, in termini di stampabilità, erano le dispersioni 

del copolimero GGm-PLGAb in miscela acqua/DPBS 60:40 e 50:50. In particolare, è 

stata selezionata la dispersione in miscela 60:40 in quanto ha mostrato un’ottima 

risoluzione a valori di pressione inferiori rispetto a quelli necessari per l’estrusione 

della dispersione in miscela 50:50. 

In sintesi, i parametri migliori per la stampa sono stati: pressione dell'aria 50 kPa, 

velocità di stampa 2.5 mm/s, ago 27 GG (Tabella 4). 

In Figura 48 sono presenti alcuni costrutti stampati di GGm-PLGAb. 
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Figura 48. Esempi di costrutti di GGm-PLGAb stampati a diverse condizioni: (a) pressione 

dell’aria 25 kPa, velocità di stampa 10 mm/s, ago 27 GG, 37°C; (b) pressione dell’aria 50 

kPa, velocità di stampa 2.5 mm/s, ago 27 GG, 37°C; (c) pressione dell’aria 110 kPa, velocità 

di stampa 7.5 mm/s, ago 27 GG, 40°C; (d) pressione dell’aria 110 kPa, velocità di stampa 10 

mm/s, ago 25 GG, 40°C; (e) pressione dell’aria 130 kPa, velocità di stampa 7.5 mm/s, ago 25 

GG, 40°C 

 

Il potenziale uso di questo sistema come supporto cellulare è stato valutato in vitro per 

7 giorni mediante incapsulamento di fibroblasti murini 3T3 o condrociti articolari 

primari bovini (1×106 cellule/ml) negli idrogeli. Le cellule sono state incapsulate con 

successo nel campione disperso nella miscela 60/40 risultando, come mostrato in 

Figura 49, uniformemente distribuite (Cidonio, et al., 2019; Schwartz, et al., 2020). 

Dopo la stampa, parte dei costrutti cellulari sono stati incubati in un bagno CaCl2 da 

0.102 M per migliorare la stabilità post-stampa. In seguito, per garantire che sia la fase 

di stampa che la successiva reticolazione non fossero dannosi per le cellule, la vitalità 

è stata valutata con AO e Ethd-1 per le strutture trattate e non con CaCl2. 

Sebbene il saggio per i campioni non reticolati per entrambe le linee cellulari confermi 

che la maggior parte delle cellule erano vitali a 1 e 7 giorni dopo il processo di stampa, 

un numero moderato di cellule non vitali è stato trovato nei campioni reticolati. Inoltre, 

anche se la reticolazione degli scaffolds con CaCl2 spesso migliori le proprietà 

meccaniche e permetta di ottenere strutture 3D stabili (Naghieh, et al., 2018), le cellule 

incapsulate possono essere influenzate negativamente da questo processo. In 

particolare, l'influenza degli ioni calcio, utilizzati come agenti reticolanti durante e 

dopo il processo di biofabbricazione, sulla vitalità cellulare è stata ben studiata da Cao 

e coll. variando sia la concentrazione di ioni calcio sia il tempo di incubazione (Cao, 

et al., 2012). In questo lavoro gli autori hanno mostrato che l'esposizione delle cellule 

a questi ioni può causare una significativa riduzione della vitalità cellulare, motivando 

questi risultati come conseguenza di un effetto osmotico e il ruolo degli ioni di calcio 

come segnale di morte cellulare programmata. Tuttavia, selezionando i parametri 

appropriati, la reticolazione con calcio consente l'incapsulamento delle cellule senza 

perdita della vitalità cellulare (Swioklo, et al., 2017). 
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Inoltre, questo può essere attribuito alla contrazione della matrice di idrogel in 

presenza di calcio. Questo processo probabilmente limita la penetrazione del mezzo 

nella matrice dell’idrogel, con conseguente isolamento delle cellule da ossigeno e 

nutrienti. 

Ulteriori prove dell'uso del copolimero GGm-PLGAb come potenziale bioink sono 

state confermate dalle immagini SEM (Figura 49a-b), in quanto i condrociti coltivati 

mantengono la tipica forma rotonda per le 2 settimane del periodo di coltura cellulare.  

 

Figura 49. Risultati del saggio Live and Dead dei campioni reticolati e non di GGm-PLGAb 

caricati con fibroblasti e condrociti a 24h e 7giorni (scale bar: 50µm) e immagini SEM dei 

campioni (a) non reticolati e (b) reticolati di GGm-PLGAb dopo 15 giorni 

 

La colorazione con AO e Ethd-1 permette la distinzione non solo tra le cellule vitali e 

non, ma anche tra stadio apoptotico precoce e tardivo rilevando cambiamenti 

morfologici di base delle cellule. Come mostrato in Figura 50 non è stata rilevata 

alcuna apoptosi significativa nei campioni non reticolati, viceversa nei reticolati sono 

state trovate poche cellule apoptotiche in fase precoce e avanzata (Liu, et al., 2015). 
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Figura 50. Immagini in fluorescenza dei campioni reticolati e non di GGm-PLGAb caricati 

con condrociti trattati con AO/EthD-1 a 24h e 7giorni (scale bar: 50µm). Le cellule in 

differenti stadi di apoptosi sono indicate con delle frecce  
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3.2 Produzione, caratterizzazione chimicofisica, reologica e biologica di un 

bioink a base di un derivato amminico della gomma gellano 

3.2.1 Sintesi e caratterizzazione del polimero GG-EDA 

Al fine di formulare un nuovo bioink per biostampa 3D, si è scelto di utilizzare un 

derivato etilendiammminico della gomma gellano (GG-EDA) funzionalizzandolo con 

O-[2-(6-Oxocaproilammino) etil]-O′-metilpolietilen glicole 2000 (di seguito indicato 

come PEG-Aldeide). In particolare, è stato scelto tale derivato, poiché, oltre a 

possedere le già citate vantaggiose proprietà della gomma gellano, in particolare una 

gelificazione termotropica e ionotropica, la presenza dei gruppi amminici consente di 

ottenere idrogeli con proprietà chimicofisiche migliori rispetto alla gomma gellano di 

partenza grazie alla formazione di interazioni inter e intramolecolari tra i gruppi 

amminici protonati dell’EDA e i gruppi carbossilati del residuo di acido glucuronico 

(Fiorica, et al., 2020). 

Inoltre, la presenza di gruppi amminici potrebbe, per quanto riportato in letteratura (de 

Oliveira, et al., 2020), aumentare l’adesività cellulare e consentire la 

funzionalizzazione dell’idrogel con altre molecole in grado di influenzarne le proprietà 

chimicofisiche e biologiche. 

Tuttavia, se da un lato è vero che la presenza dei gruppi amminici migliori le proprietà 

chimicofisiche degli idrogeli, è altrettanto vero che i legami intra e intermolecolari 

causano un aumento della viscosità delle dispersioni e dei moduli elastico e viscoso, 

riducendone la siringabilità e, quindi, la processabilità mediante tecniche di biostampa 

3D. 

Per tale motivo, si è scelto di funzionalizzare ulteriormente il GG-EDA a livello del 

gruppo amminico, al fine di ottenere un polimero utilizzabile per la formulazione di 

bioinks, in quanto in tal modo si dovrebbero ridurre il numero delle sopracitate 

interazioni, essendo parte dei gruppi amminici impegnati nella funzionalizzazione, con 

conseguente riduzione della viscosità e dei moduli elastico e viscoso. 

Relativamente alla sintesi del GG-EDA, è stato utilizzato un derivato a basso peso 

molecolare della gomma gellano, ottenuto mediante degradazione della stessa in 

ambiente alcalino, capace di formare una dispersione acquosa meno viscosa rispetto 

alla gomma gellano di partenza. 

Nello specifico, anzitutto, si è proceduto con la degradazione della gomma gellano, al 

fine di ottenere il derivato a più basso peso molecolare e il suo sale di 
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tetrabutilammonio (GG-TBA). Quindi è stato sintetizzato GG-EDA tramite 

l'attivazione preliminare dei gruppi ossidrilici primari delle unità ripetitive del GG-

TBA con 4-NPBC, seguita dalla sostituzione nucleofila da parte dell’etilendiammina 

(EDA). In particolare, questa reazione, che porta alla funzionalizzazione dei gruppi 

ossidrilici primari delle unità ripetitive del GG-TBA con EDA attraverso la formazione 

di legami carbammici, è stata effettuata in DMSOa secondo la procedura riportata da 

Fiorica e coll (Fiorica, et al., 2020).  

Il polimero ottenuto è stato caratterizzato mediante analisi 1H-NMR. Lo spettro (Figura 

51), in particolare, mostra un picco a δ 2.68 attribuibile ai protoni metilenici vicinali 

al gruppo amminico libero dell’EDA. Il grado di funzionalizzazione in EDA, calcolato 

paragonando l’integrale del picco a δ 2.68 con quello a δ 1.20 dei protoni metilici del 

ramnosio, è del 41±5% circa. 

Figura 51. Spettro 1H-NMR del GG-EDA 

Al fine di utilizzare il polimero per la preparazione delle dispersioni per la stampa, il 

GG-EDA è stato disperso in acqua bidistillata e il pH di tale dispersione è stato 

aggiustato, mediante HCl 1N, a 6.5, essendo questo pH favorevole per la formazione 

del legame imminico nella successiva reazione tra il GG-EDA e il PEG-Aldeide. 

Quindi il prodotto è stato isolato mediante freeze-drying e utilizzato per la succesiva 

miscelazione con PEG-Aldeide e per la preparazione della dispersione per la stampa. 
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3.2.2 Preparazione e caratterizzazione delle dispersioni per la stampa (inks) 

Il PEG è un polimero sintetico molto usato in campo farmaceutico-tecnologico e 

nell’ingegneria tissutale per la sua elevata idrofilia, l’assenza di tossicità e di 

immunogenicità e la sua citocompatibilità.  

In particolare, in questo lavoro è stato utilizzato il PEG-Aldeide, al fine di sfruttare la 

formazione di un legame imminico tra il gruppo aldeidico del PEG-Aldeide e il gruppo 

amminico del GG-EDA, poiché il carattere dinamico di tale legame consente di 

modificare temporaneamente le caratteristiche chimico-fisiche del GG-EDA per 

consentirne l’utilizzo come bioink. Anche se il PEG-aldeide è stato utilizzato per 

modificare polimeri con gruppi –NH2 nella loro catena, come il chitosano, solitamente 

le procedure prevedono una riduzione del legame imminico (Ailincai, et al., 2020; 

Bhattarai, et al., 2005). In questo caso il PEG è stato selezionato con lo scopo di 

migliorare il processo di stampa, per i benefici prima descritti dei legami dinamici, per 

poi recuperare le proprietà iniziali del GG-EDA. Il PEG-Aldeide è stato scelto, 

dunque, per bloccare in maniera temporanea e reversibile i gruppi amminici. Esso 

serve a modulare le proprietà del GG-EDA, solamente, ai fini della stampa, senza, 

però, perderle in maniera definitiva una volta formati gli idrogeli. La sua funzione è, 

fondamentalmente, quella di rendere il GG-EDA processabile mediante biostampa 3D, 

per poi venire, completamente, allontanato.  

Per quanto riguarda la preparazione dell’ink, il GG-EDA, ottenuto come descritto nel 

paragrafo precedente, è stato disperso a caldo al 3% p/v in acqua bidistillata, quindi è 

stato miscelato, poco prima della stampa, con una soluzione di PEG-Aldeide, 

anch’essa al 3% p/v. La Figura 52a-b mostra rispettivamente lo schema di reazione e 

la modalità di miscelazione utilizzata. Nello specifico sono state aggiunte due diverse 

quantità di PEG-Aldeide, corrispondenti, in moli al 20% e al 40% dei gruppi amminici 

del GG-EDA in modo da ottenere gli ink denominati A (con una minore quantità di 

PEG-Aldeide) e B (con una maggiore quantità) rispettivamente. 

Tale scelta è stata operata per meglio valutare la risposta nelle proprietà reologiche alla 

sottrazione temporanea di un diverso numero di gruppi amminici impegnati nel 

legame. 

Gli inks ottenuti, aventi una concentrazione del polimero GG-EDA-PEG pari al 3% 

p/v, hanno, anzitutto, mostrato caratteristiche macroscopiche di fluidità differenti 

rispetto ad una dispersione del GG-EDA alla stessa concentrazione, in maniera 
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proporzionale alla quantità di PEG-aldeide presente, come dimostrato dal test 

dell’inversione del tubo (Figura 52c). 

Questo risultato ha confermato l’iniziale ipotesi consentendo di ottenere un polimero 

in grado di essere meglio processato con stampante 3D e di conseguenza permettendo 

una più facile incorporazione cellulare nella formulazione del bioink. 

Figura 52. (a-b) Schema di reazione e produzione del GG-EDA-PEG; (c) Test di inversione 

del tubo delle dispersioni al 3% p/v di GG-EDA, GG-EDA-PEG A e B 

 

Gli inks di GG-EDA-PEG ottenuti sono stati caratterizzati mediante analisi ATR-FTIR 

e 1H-NMR. 

Per quanto riguarda l’analisi ATR-FTIR, effettuata su campioni essiccati tramite freeze 

drying, sono stati confrontati gli spettri dei derivati GG-EDA-PEG (A e B), del GG-

EDA e del PEG-Aldeide (Figura 53). 

È bene sottolineare che, a causa della sovrapposizione di numerosi picchi negli spettri 

del GG-EDA e del PEG-Aldeide, questa analisi risulta essere poco diagnostica. 

Tuttavia, soprattutto per il derivato GG-EDA-PEG B, è possibile apprezzare picchi 

tipici del PEG a 2876 cm-1 (stiramento C-H) e 1102 cm-1 (stiramento C-O) con 

un’intensità significativamente ridotta rispetto al PEG come risultato del legame con 

il GG-EDA. Inoltre la presenza nello spettro del ink B dei picchi a 1280, 947, e 843 

cm−1 attribuibili al PEG e la contemporanea scomparsa del picco del gruppo aldeidico 

del PEG-Aldeide a 1720 cm-1, per entrambi gli inks, fa supporre un avvenuto legame. 

Tuttavia, non è possibile osservare l’eventuale presenza del picco del gruppo 
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imminico, a causa di una sovrapposizione con i picchi caratteristici della gomma 

gellano. 

 

Figura 53. (a sinistra) Spettri ATR-FTIR di GG-EDA, GG-EDA-PEG (A e B) e PEG-Aldeide; 

(a destra) spettri 1H-NMR dei polimeri GG-EDA-PEG A (a) e B (b) 

Gli spettri 1H-NMR dei due polimeri, riportati in Figura 53 a e b, mostrano picchi a δ 

3.6 relativo al CH2, δ 1.55 (NHCOCH2CH2CH2), δ 2.15 NHCOCH2 del PEG e il picco 

a δ 1.2 relativo al CH3 della gomma gellano. Inoltre mostrano una riduzione del picco 

a δ 2.5 dell’EDA rispetto a quello del GG-EDA, nonché, specialmente nel caso del 

derivato A, l’avvenuta formazione del legame imminico, evidenziata dall’assenza del 

picco del protone aldeidico CHO del PEG a circa δ 9.8, ancora visibile nello spettro 

del derivato B, in quanto, verosimilmente, non tutto il PEG-Aldeide aggiunto è 

coinvolto nel legame, probabilmente a causa della natura dinamica di questo. 

 

3.2.3 Caratterizzazione reologica degli inks 

L’analisi reologica può fornire informazioni quantitative sulla stampabilità quali le 

forze richieste per l’estrusione, l’impatto che queste avranno sulla vitalità cellulare e 

sul comportamento di recupero post-estrusione. Piccoli cambiamenti nella 

composizione di un bioink o nelle condizioni di stampa possono essere studiati 

reologicamente. 

In questo caso, per valutare la stampabilità dei due inks sono state effettuate diverse 

analisi reologiche sui relativi campioni preparati come indicato nel paragrafo 

precedente, i cui risultati sono riportati di seguito. 
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Figura 54. Risultati delle analisi di (a) oscillation amplitude, (b) frequency sweep, (c) flow 

sweep, (d) temperature sweep ed (e) recovery time effettuate sugli inks A e B 
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Anzitutto, sono stati effettuati studi di oscillation amplitude applicando strain % 

crescenti tra 0.1% e 1000.0%. Queste prove sono state eseguite per studiare il 

comportamento viscoelastico dei due inks, consentendo di individuare l’andamento dei 

moduli elastico (G') e viscoso (G'') in funzione dello strain applicato. In particolare, è 

stato possibile determinare la regione di viscoelasticità lineare (LVR, a bassi valori di 

strain %) e quella in cui si verifica una inversione di G' e G'' (a più alti valori di strain 

%).  

Come si può osservare per entrambi gli inks, è possibile notare una differenza tra i 

valori di G' e quelli di G'' con un valore di G' dell’ ink A superiore a quello dell’ink B 

per bassi valori di strain %, il che indica, oltretutto, che i due inks si trovano in uno 

stato di gel (Figura 54a). 

Riguardo G', i due inks presentano una LVR di diversa ampiezza (fino a circa 5% di 

strain % per l’ink A e fino a circa 15% per quello B) in cui, appunto, G' si mantiene 

pressocché costante, per poi diminuire rapidamente all’aumentare dello strain % e 

intersecare la curva del modulo G''. In particolare, il punto di intersezione tra le curve 

di G' e G'' di ogni inks rappresenta il valore di strain % critico cui si verifica una 

transizione gel-sol e, quindi, lo strain applicato fa principalmente fluire la dispersione 

piuttosto che determinare una sua risposta elastica. Questa transizione avviene a 250% 

e 360% di strain % per l’ink A e B rispettivamente come diretta conseguenza della 

maggiore strutturazione dell’idrogel A data da una minore quantità di PEG presente.  

Sulla base dei risultati ottenuti dagli studi di oscillation amplitude, sono state eseguite 

prove di frequency sweep. In particolare, è stato scelto un valore di strain dell’1%, 

poiché questo valore si trova all’interno della LVR, per entrambi gli inks studiati.  

I risultati ottenuti sono mostrati in Figura 54b. Come è possibile osservare, è stato 

ottenuto un andamento tipico dei fluidi pseudoplastici, con G' e G'' quasi indipendenti 

dalla frequenza applicata. In questo caso, l’ink A ha mostrato più alti valori di G' e G'' 

rispetto a quello B. In particolare, per il primo, G' va da 220 a 620 Pa circa, mentre per 

il secondo da 160 a 320 Pa circa, passando da una frequenza di oscillazione di 0.06283 

rad/s ad una oscillazione pari a 62.83 rad/s. Analogamente, G'' va da 40 a 53 Pa circa 

per l’ink A e da 28 a 49 Pa circa per l’ink B. 

Il comportamento pseudoplastico dei due inks è stato confermato tramite studi di flow 

sweep che sono volti a studiare la variazione della viscosità in funzione della velocità 

con la quale viene applicato lo sforzo di taglio. Come è possibile notare in Figura 54c, 

entrambi i campioni hanno mostrato una spiccata diminuzione della viscosità 
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all’aumentare della velocità con la quale lo sforzo di taglio viene applicato con una 

viscosità, a bassi valori di shear rate, maggiore per A rispetto a B (rispettivamente 

circa 7000 e 3800 Pa×s a 0.015 s-1); questo è relativo alla minore quantità di PEG-

Aldeide presente, che impegnando i gruppi amminici del GG-EDA fa sì che vi siano 

più interazioni con i gruppi carbossilati, andando a rafforzare maggiormente 

l’architettura dell’idrogel. 

Poiché è noto che la temperatura influisce notevolmente sia sulla viscosità che sui 

moduli viscoelastici dei materiali e, considerando che questi parametri devono essere 

mantenuti costanti durante tutto il processo di stampa, sono stati condotti degli studi 

di temperature sweep sui due inks prodotti. La gomma gellano, così come il suo 

derivato amminico GG-EDA, a causa della variazione conformazionale coil-to-helix 

indotta dall’abbassamento della temperatura, presenta un andamento dei moduli G' e 

G'' inversamente proporzionale alla temperatura stessa.  

Dai risultati ottenuti si può notare come entrambi gli inks studiati mostrino un 

andamento dei moduli viscoelastici inversamente proporzionale alla temperatura. 

L’ink B mostra un più marcato aumento del valore di G' al diminuire della temperatura 

mentre l’ink A mostra un aumento più graduale del modulo G'. Verosimilmente una 

minore quantità di PEG-aldeide causa una minore “perturbazione” dell’entanglement 

tra le catene polisaccaridiche di GG-EDA e una minore sensibilità alle variazioni di 

temperatura (Figura 54d). 

La possibilità di controllare i valori dei moduli viscoleastici di un ink attraverso 

variazioni di temperatura risulta essere molto vantaggiosa nel processo di stampa. 

Ovviamente nel caso della biostampa, questi valori di temperatura devono essere 

compatibili con la vitalità delle cellule presenti all’interno della dispersione polimerica 

ossia compreso tra 20 e 40°C.  

Infine, sono stati effettuati test di recovery time, applicando, alternativamente, strain 

% di bassa e alta entità per mimare il processo di stampa. In Figura 54e sono riportati 

i risultati del test di recovery time per i due inks studiati. 

Il test ha mostrato che entrambi gli inks presentano un buon recupero nei diversi cicli 

di strain% applicati. Per quanto riguarda l’ink A all’applicazione di uno strain del 

500% è stata osservata una riduzione di G' da 370 Pa circa a 20 Pa circa, mentre quando 

è stato nuovamente applicato uno strain dell’1% il G' ha recuperato oltre il 100% del 

valore iniziale e tale andamento si è mantenuto anche nei cicli successivi. 
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Anche l’ink B, con più PEG, ha mostrato andamenti analoghi, con una riduzione di G' 

da 200 Pa circa a 10 Pa circa con un’inversione dei moduli all’applicazione di uno 

strain del 500%. 

Il fatto che entrambi gli inks mostrino un così spiccato recupero fa pensare che 

possano, una volta stampati, mantenere la forma e consentire l’ottenimento di strutture 

fedeli al progetto di stampa. 

 

3.2.4 Studi di degradazione  

Al fine di caratterizzare le proprietà chimico-fisiche degli idrogeli ottenuti a partire 

dagli inks GG-EDA-PEG A e B, sono stati preparati degli scaffold porosi per freeze-

drying delle dispersioni acquose al 3% p/v preparate come descritto precedentemente. 

I campioni ottenuti sono stati incubati a 37°C in DPBS a pH 7.4 per favorire la 

reidratazione e la formazione degli idrogeli. Il peso dei campioni è stato registrato 

dopo 7, 14 e 21 giorni di incubazione. 

Come è possibile notare in Figura 55a, dopo 7 giorni di incubazione gli idrogeli 

ottenuti dagli inks A e B subiscono una perdita in peso rispettivamente pari a 20  

6.95% e 30  1.24%. Questa percentuale rappresenta la quantità di PEG-Aldeide 

presente nei campioni, quindi fa supporre che la riduzione del peso sia data 

esclusivamente dall’allontanamento del polimero sintetico. Per confermare questa 

ipotesi, dopo 7 giorni, i campioni recuperati sono stati analizzati tramite 1H-NMR. 

Come è possibile notare in Figura 55b, in entrambi gli spettri si osserva la scomparsa, 

rispetto al prodotto di partenza (Figura 53), del picco a δ 3.6 attribuibile ai protoni del 

-CH2- della catena poliossietilenica.  

Questi risultati corroborano l’ipotesi di partenza che ha previsto di utilizzare il 

polimero sintetico come eccipiente “sacrificale”. Da 7 a 21 giorni, entrambi i campioni 

hanno mostrato un decremento in peso meno marcato rispetto ai primi 7 giorni di 

analisi grazie alle proprietà di resistenza idrolitica del derivato amminico della gomma 

gellano. 
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Figura 55. (a) Risultati prove di degradazione: percentuale di peso recuperato (Wr) in 

funzione del tempo degli scaffold dei due polimeri GG-EDA-PEG A e B a 37°C in DPBS; (b) 

Spettri 1H-NMR di GG-EDA-PEG A (sopra) e B (sotto) dopo 7 giorni di degradazione 

 

3.2.5 Prove di stampa 

A seguito dello sviluppo e della caratterizzazione dei due inks, sono state eseguite delle 

prove preliminari per studiarne il comportamento durante la fase di estrusione, 

verificarne l’effettiva stampabilità e la risoluzione dei costrutti ottenuti. 

I test sono stati effettuati mediante una stampante Zmorph collegata ad un sistema di 

controllo della pressione e il modello digitale (Figura 56) è stato prodotto con il 

software Voxelizer.  

 

Figura 56. Struttura a nido d’ape, dal diametro di 2 cm, utilizzata come modello digitale per 

le prove di stampa 

 

È noto che il tipo di materiale impiegato, la pressione esercitata, la velocità di stampa 

e le dimensioni dell'ugello sono fattori che influenzano notevolmente la risoluzione 

del costrutto stampato. Di conseguenza, al fine di individuare i valori ottimali di 

stampa, sono state eseguite diverse prove, variando diversi parametri, quali pressione 

e velocità di estrusione e utilizzando sempre un ago dal diametro di 27 G (0.413 mm). 

a) b)
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Per rendere maggiormente visibile le strutture stampate e studiarne la conformità al 

modello digitale prodotto, alle dispersioni di entrambi gli inks è stato aggiunto blu di 

timolo (0.1% p/v). 

In Figura 57 sono riportati i risultati ottenuti: 

 

Figura 57. Risultati delle prove di stampa utilizzando (A) l’ink A: (i) 1000 mbar e 20 mm/s; 

(ii) 1200 mbar e 14 mm/s; (iii) 1000 mbar e 22 mm/s; (iv) 1200 mbar e 16 mm/s; e (B) l’ink 

B: (i) 400 mbar e 22 mm/s (ii), 500 mbar e 20 mm/s,  (iii) 500 mbar e 24 mm/s, (iv) 500 mbar 

e 25 mm/s  

Per l’ink A sono state testate condizioni di pressione e velocità di stampa 

rispettivamente all’interno del range 1000-1200 mbar e di 14-22 mm/s. La migliore 

risoluzione è stata ottenuta con una pressione di stampa di 1200 mbar e con la velocità 

di stampa più bassa tra quelle testate, pari a 14 mm/s. 

Per l’ink B sono state testate, invece, condizioni di pressione e velocità di stampa 

rispettivamente all’interno del range 400-500 mbar e di 20-25 mm/s. La migliore 

risoluzione è stata ottenuta con una pressione di stampa di 500 mbar e con la velocità 

pari a 14 mm/s. 

Come è possibile osservare, l’ink A, avente G', G'' e viscosità più elevati di quello B, 

ha richiesto pressioni maggiori per essere estruso e una velocità di stampa più bassa 

per ottenere una buona risoluzione. L’ink B, invece, è stato stampato ad una pressione 

inferiore, ma al contempo ha richiesto una maggiore velocità di stampa per avere una 

risoluzione paragonabile a quella dell’altro ink. 
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Inoltre, al fine di valutare la conformità al modello digitale è stata misurata, con il 

software Imagej, l’area delle maglie esagonali presenti nelle strutture stampate aventi 

migliore risoluzione e confrontata con quelle del modello digitale (Wu, et al., 2018a). 

Il rapporto percentuale tra le suddette superfici era di circa 85.70% ± 4.95% per l’ink 

A e 81.20% ± 5.45% per quello B. In aggiunta a questo, è stato misurato lo spessore 

dei filamenti della struttura ed è stato osservato che, per entrambi gli inks, il rapporto 

tra lo spessore dei filamenti della struttura stampata e il diametro dell’ago utilizzato 

per la stampa era circa 1.41 ± 0.09. Tutto questo dimostra che, nelle differenti 

condizioni utilizzate di pressione e velocità di stampa, entrambi gli inks hanno una 

buona conformità al modello stampato e possono essere impiegati efficacemente in 

applicazioni di biostampa 3D. 

 

3.2.6 Preparazione e caratterizzazione dei bioinks 

La preparazione dei bioinks è stata condotta miscelando nei due ink a base di GG-

EDA-PEG le dispersioni di due differenti linee cellulari quali cellule di carcinoma del 

colon umano (HCT-116) e cellule staminali preosteoblastiche murine (MC3T3-E1). 

Questa scelta è stata fatta considerando che la biostampa 3D, come già sottolineato, è 

utilizzata sia per la realizzazione di modelli tumorali che per la produzione di scaffold 

per ingegneria tissutale. 

La concentrazione del bioinks è stata sempre mantenuta pari al 3% p/v. Inoltre, sono 

state utilizzate tre diverse densità cellulari pari a 107/ml, 106/ml e 104/ml (di seguito 

indicate rispettivamente come 10M/ml, 1M/ml e 10K/ml), per valutare se e come la 

densità cellulare influenzi le proprietà dei bioinks. Quanto alla caratterizzazione di 

questi ultimi, sono state effettuate analisi reologiche, studi di crosslinking ionotropico 

e di citocompatibilità in vitro. 

 

3.2.7 Caratterizzazione reologica dei bioinks 

La proprietà reologiche dei bioinks sono state valutate eseguendo le analisi già 

condotte sugli inks al fine di studiare l’effetto della presenza delle cellule 

principalmente sui parametri di iniettabilità e recupero, fondamentali per il processo 

di biostampa.  

Le prove di oscillation amplitute, hanno dimostrato come, per i bioinks, la presenza 

delle cellule determina, in maniera differente, delle variazioni nell’andamento generale 
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della curva del modulo G' in funzione della deformazione impressa al sistema (Figura 

58a). In particolare, si può notare un effetto maggiore per il bioink A rispetto al bioink 

B, che non risente di differenze significative, e l’influenza delle diverse densità 

cellulari è esaltata in presenza delle cellule MC3T3-E1 rispetto alle cellule HCT-116.  

Analizzando i valori del modulo G' per il bioink A è possibile osservare un aumento 

di tali valori in presenza delle cellule HCT-116 a tutte le densità testate rispetto al 

bianco. Tuttavia, è interessante notare che, al contrario di quanto ci si poteva aspettare, 

non c’è una correlazione diretta tra l’aumento della densità cellulare e l’aumento del 

modulo G'. Infatti, il bioink con la maggiore densità cellulare (10M/ml) determina 

l’ottenimento di un valore di modulo elastico molto simile a quello del bioink con 

10K/ml. Probabilmente la presenza di un così alto numero di cellule, se da un lato 

contribuisce a conferire proprietà strutturanti al sistema, dall’altro può perturbare 

l’entanglement polimerico diminuendo le interazioni tra le macromolecole di GG-

EDA. Questa correlazione tra densità cellulare e G' non è stata riscontrata per il bioink 

B poiché in questo caso la presenza delle cellule sembra causare una lieve e poco 

significativa diminuzione dei valori di modulo G'. Probabilmente, rispetto al bioink A, 

la presenza delle cellule in una struttura dove l’interazione tra le catene 

polisaccaridiche è già parzialmente impedita dalla maggiore quantità di PEG-aldeide, 

determina un ulteriore effetto destrutturante. 

Macroscopicamente, la differenza più importante tra le due linee cellulari risiede nella 

dimensione delle cellule in sospensione. Infatti, le HCT-116 hanno un diametro 

inferiore rispetto alle cellule MC3T3-E1 quando sottoposte al trattamento con tripsina. 

Questa differenza di dimensioni potrebbe portare a variazioni significative nel modulo 

elastico dei due bioinks.  

Anche per le cellule MC3T3-E1, le prove di oscillation amplitude, mostrate in Figura 

58c, hanno dimostrato ancora una volta come, per il bioink B, l’effetto delle cellule sul 

modulo G' (strain 1%) sia poco significativo. È, invece, interessante notare l’effetto 

delle differenti densità cellulari sulla variazione di G' nel bioink A dove solo la densità 

di 10K/ml ha determinato una lieve aumento dei valori dello stesso modulo rispetto al 

bianco mentre valori più alti di densità cellulare ne determinano un decremento. 
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Figura 58. (a) Risultati delle analisi di oscillation amplitude effettuate sui bioinks A (sinistra) 

e B (destra) al cui interno sono state incapsulate HCT-116 a diverse densità cellulari; (b) 

risultati delle analisi di recovery time effettuate sui bioinks A (sinistra) e B (destra) al cui 

interno sono state incapsulate HCT-116 a diverse densità cellulari; (c) risultati delle analisi 

di oscillation amplitude effettuate sui bioinks A (sinistra) e B (destra) al cui interno sono state 

incapsulate MC3T3-E1 a diverse densità cellulari; (d) risultati delle analisi di recovery time 

effettuate sui bioinks A (sinistra) e B (destra) al cui interno sono state incapsulate MC3T3-E1 

a diverse densità cellulari 

 

Probabilmente la maggiore dimensione delle cellule MC3T3-E1 ha un effetto 

destrutturante sull’entaglement polimerico più marcato rispetto alle cellule HCT-116 

e questo effetto è maggiormente visibile all’aumentare del numero di cellule nel 

bioink. 

Anche gli studi di recovery time (Figura 58b-d) hanno messo in evidenza come, 

seppure con variazioni di G' e G'' rispetto al bianco, già evidenziate nelle prove 

precedenti, nessuna delle densità cellulari abbia influenzato il recupero dei due moduli. 

Nello specifico, dopo la cessazione dell’applicazione di uno strain del 500%, entrambi 

i bioinks recuperano circa il 90% del valore iniziale di G'.  

 

3.2.8 Studi di crosslinking ionotropico dei bioinks 

Come discusso precedentemente, i bionks a base di gomma gellano subiscono una 

reticolazione ionotropica quando a contatto con mezzi che presentano ioni positivi 

a) b)

c) d)
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mono e/o bivalenti. Questo rappresenta un vantaggio poiché, se trattati con soluzioni 

contenenti tali ioni in seguito al processo di stampa, se ne può rafforzare la struttura.  

Pertanto, allo scopo di valutare come la presenza di cationi influenzi la strutturazione 

dei bioinks prodotti e le loro proprietà reologiche, sono stati condotti studi di 

crosslinking ionotropico iniettando i suddetti bioinks in mezzo cellulare (DMEM) ed 

eseguendo, dopo 7 giorni, analisi di frequency sweep volte a misurare il modulo 

elastico G'. I risultati delle suddette analisi sono riportati in Figura 59. 

 

Figura 59. Risultati delle analisi di frequency sweep a 7 giorni dei bioinks A e B in cui sono 

state incapsulate HCT-116 e MC3T3-E1 a diverse densità cellulari  

 

In Figura 59 sono stati riportati i valori di G' all’applicazione di uno strain pari all’1.0 

% con una frequenza angolare di 1 rad/s sui bioinks caricati con HCT-116 ed MC3T3-

E1. Dal grafico a barre si possono immediatamente notare i più elevati valori di G' per 

i bioinks A rispetto a quelli di B, il che è sempre riconducibile alla diversa quantità di 

PEG-Aldeide, che fa sì che vi sia un grado di interazione differente (maggiore per A) 

tra le eliche di gomma gellano, anche in presenza di cationi, tale da determinare una 

diversa strutturazione dei suddetti bioinks.  
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È bene poi evidenziare l’effetto che le diverse densità cellulari hanno sul valore di G'. 

Questo valore non aumenta o diminuisce in maniera lineare con la densità cellulare. 

Quando la densità è pari a 1M/ml si verifica un aumento del modulo elastico per 

entrambi i polimeri A e B caricati con HCT-116 rispetto al bianco senza cellule, 

poiché, verosimilmente, questo numero di cellule è tale da favorire una maggiore 

interazione tra le eliche della gomma gellano. L’introduzione di un tale numero di 

“particelle” dentro il bioink potrebbe strutturarlo ulteriormente, aumentando il G'. 

Viceversa, quando la densità cellulare è inferiore (10K/ml) o superiore (10M/ml), il 

valore di G' diminuisce. 

La densità cellulare di 10M/ml probabilmente, a causa dell’elevato numero di 

“particelle” micrometriche, è in grado di perturbare l’entanglement polimerico 

diminuendo le interazioni tra le macromolecole di GG-EDA, mentre a densità di 

10K/ml il numero di cellule è troppo basso per conferire proprietà strutturanti al 

sistema, perturbando lievemente l’interazione tra le eliche di gomma gellano. 

L’effetto delle diverse densità cellulari delle MC3T3-E1 sul valore di G', al contrario, 

non mostra significative differenze per entrambi i bioinks.  

 

3.2.9 Studi di citocompatibilità in vitro dei bionks 

Infine, allo scopo di valutare la citocompatibilità, i bioinks, preparati come indicato in 

precedenza, sono stati iniettati in DMEM e analizzati attraverso il saggio MTS dopo 1 

e 7 giorni.  

In particolare, per entrambe le linee cellulari i risultati ottenuti dopo 1 giorno hanno 

mostrato, come previsto, una assorbanza decrescente al diminuire delle tre densità 

cellulari prese in considerazione (10K/ml, 1M/ml, 10M/ml). 

Tuttavia, dopo 7 giorni, è possibile notare una riduzione dell’assorbanza e, quindi, 

della vitalità cellulare per la densità di 10M/ml, mentre nel caso delle altre due densità 

cellulari, si osserva un progressivo aumento della vitalità delle cellule. Ciò, 

verosimilmente, è legato alla eccessiva densità cellulare e alla quantità di bioinks 

contenente le cellule, insufficiente per sostenere la crescita continua di queste, ma 

adeguato a garantire una proliferazione per le densità 1M/ml e 10K/mL.  

Inoltre, il saggio MTS ha messo in evidenza una minore assorbanza quando erano 

incapsulate le MC3T3-E1 rispetto ai valori ottenuti con le HCT-116 (Figura 60). Va, 

però, sottolineato che, a differenza delle prime, queste ultime hanno un’attività 

metabolica e una proliferazione notevolmente maggiore, il che potrebbe spiegare la 
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notevole differenza nei risultati ottenuti. Infine, si può osservare come, a parità di tipo 

e densità cellulare, le cellule incapsulate nei bioinks A mostrano una vitalità 

leggermente superiore di quelle incapsulate nei bioinks B. Questo potrebbe essere 

dovuto alla diversa strutturazione dell’idrogel, il che si ripercuoterebbe sulla capacità 

di favorire la vitalità e la crescita cellulare. In ogni caso, i risultati ottenuti permettono 

di sostenere come il processo di preparazione e miscelazione dei bioinks non riduca la 

vitalità cellulare e che entrambi i polimeri utilizzati siano citocompatibili. Per 

confermare qualitativamente il saggio MTS, è stato eseguito il saggio Live&Dead. I 

risultati sono mostrati in Figura 60. Come si può osservare, la maggior parte delle 

cellule hanno mantenuto la loro vitalità e, solo sporadicamente, è stata riscontrata la 

presenza di cellule non vitali. Si noti, inoltre, la differenza di numero di cellule vive 

tra le diverse densità cellulari, che conferma l’andamento evidenziato dal saggio MTS, 

ma che chiaramente è indice della diversa quantità iniziale incapsulata nelle 

dispersioni dei due polimeri.  

 

 

Figure 60. Risultati del saggio MTS dopo 1 e 7 giorni per i bioinks (A) A e (B) B caricati con 

HCT-116 e MC3T3-E1, alle tre densità cellulari testate. Risultati del saggio Live and Dead 

dopo 1 e 7 giorni  per i bioinks (C-E) A e (D-F) B caricati con HCT-116 alle densità di: 10K/ml 

(i), 1M/ml (ii), 10M/ml (iii) e MC3T3-E1 alle densità di: 10K/ml (iv), 1M/ml (v), 10M/ml (vi) 

dopo (C-D) 1 e (E-F) 7 giorni  
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3.3 Bioink di un derivato dell’acido ialuronico self-healing e pH sensibile: 

sintesi, caratterizzazione e stampabilità 

3.3.1 Sintesi e caratterizzazione di HA-DETA 

La degradazione dell’acido ialuronico e la produzione del sale di tetrabutilammonio 

(HA-TBA) è stata condotta analogamente alla procedura riportata da Palumbo e coll. 

(Palumbo, et al., 2006). 

Sono state effettuate tre diverse sintesi utilizzando un differente rapporto molare di 

unità ripetite HA-TBA/4-NPBC, in particolare 0.25, 0.50 e 0.75. 

Nello specifico, i tre polimeri sono stati sintetizzati tramite l’attivazione del gruppo 

ossidrilico della porzione N-acetilglucosamminica dell’HA-TBA con 4-NPBC, 

seguita dalla sostituzione nucleofila della dietilentriammina (DETA). La purificazione 

di ciascun prodotto è stata un passo cruciale per evitare che in mezzo acquoso l’eccesso 

di DETA non legato interagisse elettrostaticamente con i gruppi carbossilici dell’unità 

glucuronica dell’HA. Per evitare ciò, il prodotto, HA-DETA-TBA è stato precipitato 

in dietiletere e lavato in acetone, per rimuovere la DETA in eccesso. Successivamente 

il TBA è stato allontanato in mezzo acquoso tramite dialisi (3.5 kDa) in presenza di 

NaCl a pH 5.5 e infine in acqua bidistillata. 

La sintesi, che porta alla formazione del nuovo derivato HA-DETA, è stata effettuata 

in DMSOa. In Figura 61 è illustrato il processo sintetico. 

 

Figura 61. Rappresentazione schematica della sintesi di HA-DETA dove x dipende dal grado 

di funzionalizzazione 
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I tre derivati HA-DETA 0.25, 0.50 e 0.75 sono stati caratterizzati per confermare la 

funzionalizzazione.  

Per quantificare il grado di sostituzione in DETA, espresso in mol%, i derivati sono 

stati caratterizzati con analisi 1H-NMR. In particolare, il grado di derivatizzazione è 

stato calcolato dal rapporto tra l'area del picco a δ 2.48 attribuibile ai sei protoni (-CH2) 

della DETA (β, β׳) e l'area del picco a δ 1.7 corrispondente a tre protoni (-CH3) 

dell’acido ialuronico (α).  

Nella Figura 62 è riportato lo spettro del derivato HA-DETA 0.5.  

 

Figura 62. Spettro 1H-NMR del polimero HA-DETA 0.5 

In particolare, il grado di funzionalizzazione molare è risultato essere pari a 19.5% ± 

2, 33% ± 3 e 41% ± 4 per i derivati HA-DETA 0.25, 0.5 e 0.75 rispettivamente. 

Pertanto, i diversi derivati sono stati identificati come HA-DETA19, HA-DETA33 ed 

HA-DETA41, riportando per ogni differente derivato HA-DETA un pedice indicante il 

grado di funzionalizzazione molare. Il saggio colorimetrico TNBS per la 

determinazione dei gruppi amminici primari ha confermato il dato 1H-NMR (Craparo, 

et al. 2020). 

Inoltre, al fine di confermare ulteriormente la struttura chimica dei derivati ottenuti è 

stata effettuata un’analisi di spettroscopia bidimensionale a coerenza quantistica 

singola eteronucleare (HSQC) e a eteronucleare di correlazione di legame multiplo 

(HMBC) confrontando il derivato HA-DETA33 con il polimero non funzionalizzato 

(Figura 63).  

Dalla comparazione degli spettri HSQC/HMBC per l’HA non funzionalizzato e l’HA-

DETA è possibile confermare che il picco a δ 2.48 (spettro del protone) corrisponde 

alla porzione dietilenetriaminica che coincide con i picchi a δ 35-50 (spettro del 

carbonio) attribuibili ai 6 CH2 attribuiti nello spettro 1H-NMR. Inoltre, dalla 
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comparazione degli spettri HMBC è possibile notare la comparsa di uno spot di 

correlazione a δ 175 con il protone a δ 3.5 attribuibile al C=O della funzionalità 

carbammica (generato attraverso l’aggiunta del 4-NPCB e la successiva 

funzionalizzazione con DETA), che si aggiunge allo spot a δ 180 (correlato con il CH2 

anomerico della porzione glucuronica a δ 4) attribuibile al carbonile del gruppo 

carbossilico. 

Figura 63. Spettri 2D NMR HSQC e HMBC dell’HA (in alto) e dell’HA-DETA (in basso) 

 

3.3.2 Studi turbidimetrici 

Per studiare l'interazione fisica tra i due gruppi amminici della DETA e i gruppi 

carbossilici dell’HA in mezzo acquoso a vari valori di pH sono state eseguite delle 

titolazioni turbidimetriche (Figura 64). A seconda del pH del mezzo si sono verificate 

interazioni elettrostatiche tra i gruppi carichi con valori di trasmittanza (T%) 

inversamente correlati ad essi, in accordo con la torbidità della dispersione. 

HA

HA-DETA

HSQC HMBC
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Come è possibile dedurre dall’analisi della Figura 64, il pH influenza fortemente le 

interazioni elettrostatiche e la disperdibilità dei polimeri. In particolare, nel range di 

pH compreso tra 3 e 5 si riscontra il massimo di torbidità della soluzione a 

giustificazione di una forte interazione interpolielettrolitica, generata dalla 

contemporanea presenza di funzionalità COO-. Vicino alla neutralità, il valore di T% 

aumenta nuovamente raggiungendo un massimo tra circa 6.8 e 7.8 indicando che il 

derivato HA-DETA è disperso in maniera ottimale nel mezzo acquoso. 
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Figura 64. Trasmittanza % di HA-DETA33 al variare del pH  

 

3.3.3 Titolazione potenziometrica  

La titolazione potenziometrica dell'HA-DETA33 fornisce informazioni sui valori di 

pKa e sulle specie presenti ad ogni pH. Rispetto all'HA, coesistono quattro specie per 

l'HA-DETA33 e questo influenza fortemente la dipendenza dal pH del polimero 

confermando l'analisi turbidimetrica precedentemente commentata. In particolare, la 

curva di titolazione evidenzia la presenza di 3 gruppi rispettivamente con pKa
1 pari a 

3.52, dovuto al gruppo carbossilico della porzione glucuronica dell’HA e pKa
2 e pKa

3, 

a 5.73 e 9.07 dovuti rispettivamente al gruppo amminico secondario e primario della 

porzione DETA. La curva di speciazione chimica, che descrive la frazione di specie 

chimiche presenti ai diversi valori di pH, consente di speculare sul comportamento del 

polimero HA-DETA33 in mezzo acquoso al variare del pH. 
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Figura 65. (a) Curva di titolazione e (b) retrotitolazione di HA-DETA33 e curve di speciazione 

di (c) HA e (d) HA-DETA33  

In particolare, dal dato della titolazione turbidimerica è possibile evidenziare una zona 

di pH, compresa tra 3 e 5, nella quale il derivato HA-DETA forma delle interazioni 

che limitano l’affinità verso il mezzo acquoso. Tali interazioni, analizzando il grafico 

di speciazione chimica, risultano verosimilmente generate dalla contemporanea 

presenza dei due gruppi amminici della porzione DETA completamente protonati 

(H3A
2+ ed H2A

2+-) e una maggiore quantità (crescente al crescere del valore di pH) di 

gruppi carbossilati (H2A
2+-). Invece, nel range di pH compreso tra 5 e 8 si assiste ad 

un netto miglioramento della disperdibilità del derivato che è verosimilmente dovuto 

alla maggiore concentrazione della specie che presenta un solo gruppo amminico 

protonato (HA+-). È noto, infatti, che a pH neutri, la funzionalità DETA, che presenta 

uno solo dei due gruppi amminici protonati, assume una conformazione ciclica, detta 

conformazione gauche, nella quale il protone residuo è condiviso da entrambe le 

funzionalità amminiche (Figura 66).  

a b 

c d 
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Figura 66. Rappresentazione schematica della conformazione gauche della DETA 

 

In pratica, la porzione 1,2-diamminoetano subisce una protonazione a due step, 

passando da un pH neutro ad un pH acido pari a 5, accompagnata da una variazione 

conformazionale da gauche, per la forma monoprotonata a pH 7.4, ad anti, per la forma 

diprotonata a pH 5 (Miyata, et al., 2008). 

In tale conformazione la porzione DETA è meno disponibile per interazioni con le 

prozioni COO- e questo limita la formazione di interazioni interpolielettrolitiche che 

destabilizzano il colloide in dispersione. 

Nell’intervallo di pH tra 8 e 10, la T% diminuiva, probabilmente a causa di un 

incremento della specie (A-) che potrebbe permettere la formazione di legami idrogeno 

intracatena aumentando così la viscosità della dispersione. Inoltre, l’aumento dei 

gruppi –COO- potrebbe portare ad un aumento della repulsione con conseguente 

riorganizzazione delle catene del polimero. 

 

3.3.4 Sintesi e caratterizzazione di HA-aldeide  

La sintesi e la caratterizzazione del derivato HA-aldeide (HA-Ald) è stata condotta 

analogamente alla procedura riportata in letteratura (Su, et al., 2010). In particolare, 

dopo avere completato la reazione di ossidazione con periodato (Figura 67), 

l’ossidazione è stata interrotta grazie all’aggiunta di glicole etilenico e il prodotto è 

stato purificato in dialisi, quindi liofilizzato. La formazione di dialdeidi sull’HA è stata 

qualitativamente identificata con analisi FT-IR. Il confronto degli spettri FT-IR 

dell’HA con quello dell’HA-aldeide mostra la formazione di un nuovo picco a 1730 

cm-1 che è attribuibile allo stretching del C=O aldeidico (Figura 68). Tuttavia, il picco 

è molto piccolo e difficile da differenziare (Banerjee, et al., 2017). 
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Figura 67. Rappresentazione schematica dell’ossidazione dell’HA 

 

Figura 68. Spettri FT-IR dell’HA-aldeide nell’intervallo 4000-1000 cm-1 e 1900-1600 cm-1 

Lo spettro 1H-NMR del derivato HA-aldeide è riportato in Figura 69. 

 

 

Figura 69. Spettro 1H-NMR di HA-aldeide 
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I picchi a δ 9.51, δ 5.12, δ 5.02 e δ 4.91 dello spettro 1H-NMR confermano l’avvenuta 

formazione delle funzionalità aldeidiche (Figura 69). Anche se i picchi relativi alle 

funzionalità aldeidiche sono evidenti, l’analisi 1H-NMR non consente di valutare in 

maniera precisa la reale funzionalizzazione in gruppi aldeidici (Ossipov, et al., 2010). 

Pertanto, per effettuare la quantificazione, è stato utilizzato un metodo indiretto che si 

basa sulla funzionalizzazione quantitativa dei gruppi aldeidici tramite il terz-butil-

carbazato (t-BC) e la successiva quantificazione della funzionalizzazione tramite 

analisi 1H-NMR. 

 

 

 

Figura 70. Spettro 1H-NMR dell’HA-tBC 

 

In particolare, lo spettro 1H-NMR dell’HA-t-BC, riportato in Figura 70, mostra i 

segnali a δ 1.9 e a δ 1.38, attribuibili rispettivamente ai protoni dell’acetammide 

dell’HA e al sostituente tert-butil carbazato. Il rapporto tra questi due segnali mostra 

una percentuale di gruppi aldeidici del 70% ± 5.  

 

3.3.5 Caratterizzazione SEC  

Dai dati riportati in Tabella 5 il PM del derivato HA-DETA19 è paragonabile a quello 

dell’HALMW e risulta essere pari a circa 140 kDa. I derivati a maggiore grado di 

funzionalizzazione HA-DETA33 e HA-DETA41 presentano un peso molecolare 

eccessivamente grande se paragonato all’HA di partenza. L’elevato PM dei derivati a 

maggiore funzionalizzazione in DETA è giustificabile se si ipotizza la formazione di 
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complessi intermolecolari che si possono generare nelle condizioni di eluizione 

(tampone fosfato pH 6.5/metanolo 9:1) dovuti alla presenza di una parziale carica 

positiva generata dalla funzionalità dietilentriaminica (DETA) con formazione di 

aggregati colloidali più grandi. Il PM del derivato HA-aldeide è invece in accordo con 

i dati riportati in letteratura. 

 

Tabella 5. Valori del peso molecolare medio ponderale (Mw), del peso molecolare medio 

numerico (Mn) e dell’indice di polidispersità (PDI) dell’HA degradato, dei derivati HA-DETA 

19, 33 e 41 e dell’HA-Aldeide 

 

Campione Mw (Da) Mn (Da) PDI 

HA degradato 121340 194144 1.6 

HA-DETA19 144259 219273 1.52 

HA-DETA33 493263 804018 1.63 

HA-DETA41 472561 756097 1.60 

HA-Aldeide 21530 23683 1.1 

 

 

3.3.6 Preparazione degli idrogeli e caratterizzazione reologica 

Per la preparazione degli idrogeli è stato selezionato il derivato con un contenuto in 

DETA intermedio, ossia pari a 33 mol % (HA-DETA33). Partendo dalle dispersioni di 

HA-DETA33 e HA-Ald entrambe al 3% p/v, sono state testate quattro miscele 

volumetriche HA-Ald /HA-DETA33 pari rispettivamente a 60/40 (3F1), 70/30 (3F2), 

75/25 (3F3) e 90/10 (3F4) con concentrazione finale complessiva dei due polimeri pari 

al 3% p/v. La Figura 71 mostra una rappresentazione schematica della procedura di 

preparazione degli idrogeli. In particolare, alla dispersione di HA-DETA33 è stato 

aggiunto sotto agitazione l’HA-Ald con immediata formazione dell’idrogel.  
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Figura 71. Illustrazione schematica della preparazione degli idrogeli HA-Ald/HA-DETA 

 

 

Ai differenti rapporti volumetrici di HA-Ald/HA-DETA corrispondono rapporti 

molari decrescenti tra i gruppi aldeidici (CHO) ed amminici (NH2) come riportato nella 

Figura 72a. 

E’ noto che le proprietà reologiche degli idrogeli giocano un ruolo chiave nel 

determinare e studiare la macro e la microstruttura, la processabilità e le loro possibili 

applicazioni.  

Per tale motivo, inizialmente sono stati condotti esperimenti di strain sweep per 

valutare la regione di viscoelasticità lineare (LVR). Come è possibile notare dalla 

Figura 72b, il modulo G' è, a bassi valori di strain %, maggiore e parallelo al modulo 

viscoso G''. Ad alti valori di strain % si assiste ad una diminuzione di entrambi i moduli 

e ad una inversione della loro grandezza. La zona di linearità è delimitata ad alti strain 

% dalla deviazione dalla linearità del modulo elastico, in particolare, all’aumentare del 

rapporto molare CHO/NH2, i moduli G' e G'' aumentano mentre l’ampiezza della zona 

di linearità diminuisce. Valori di modulo elastico maggiori sono indice di una 

maggiore rigidità dell’idrogel e conseguentemente di valori inferiori di strain % critico 

al quale avviene la rottura del network polimerico con il restringimento della LVR. I 

risultati ottenuti sono in accordo con il grado di reticolazione degli idrogeli dettato dal 

rapporto molare CHO/NH2. 
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Figura 72. (a) Rappresentazione grafica dei differenti rapporti molari CHO/NH2 degli 

idrogeli; analisi di (b) Strain sweep, (c) Flow sweep, (d) Frequency sweep dei campioni 3F1, 

3F2, 3F3 e 3F4 

 

Per studiare il comportamento reologico degli idrogeli, sono state eseguite analisi di 

flow sweep. Nello specifico, l’HA-DETA33, l’HA-Ald e gli idrogeli 3F1, 3F2, 3F3 e 

3F4 sono stati sottoposti ad uno shear rate crescente da 0.01 fino a 100 s-1. I dati, 

riportati in Figura 72c, hanno mostrato una diminuzione della viscosità all’aumentare 

dello shear rate per tutti gli idrogeli a diverso rapporto molare.  

Per rilevare le variazioni dei moduli G′ e G″ in funzione della frequenza angolare sono 

state effettuate analisi di frequency sweep. Come mostrato in Figura 72d, per tutti i 

campioni, il modulo G′ è nettamente superiore al modulo G″ nell'intero range di 

frequenza analizzato. In particolare, l’andamento del modulo G′ mostra un leggero 

aumento all’aumentare della frequenza applicata (effetto più marcato per l’idrogel 
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3F4) e risulta essere sempre superiore al modulo viscoso G″ dimostrando che gli 

idrogeli hanno mantenuto uno stato di gel. Inoltre, come si nota dalla Figura 72d, il 

modulo G' degli idrogeli aumenta con l'aumentare del rapporto molare CHO/NH2 con 

valori che sono rispettivamente di circa 5 kPa, 2.5 kPa, 1.5 kPa e 700 Pa per 3F1, 3F2, 

3F3 e 3F4 rispettivamente. Questo aumento di G′ all’aumentare del rapporto molare 

CHO/NH2 deriva dalla formazione di un maggior numero di legami imminici tramite 

reazione con formazione della base di Schiff, grazie alla presenza di una maggiore 

quantità di gruppi aldeidici disponibili per la reazione con i gruppi amminici dell’HA-

DETA, coerentemente con l’aumentata efficienza di crosslinking (Vedi Tabella 6).  

Sebbene G′ rimanga pressoché invariato, mostrando la formazione di network stabili, 

G″ mostra alcune fluttuazioni in funzione della frequenza. Il modulo viscoso presenta 

un minimo alla frequenza angolare che diminuisce al diminuire del rapporto molare 

CHO/NH2. All’aumentare della frequenza angolare aumenta il rapporto tra G′ e G″ 

portando alla formazione di geli più stabili, comportamento tipico delle base di Schiff, 

dato dalla presenza di legami dinamici e reversibili capaci di riarrangiarsi 

continuamente.  

 

3.3.7 Swelling e degradazione  

Per valutare ulteriormente l’effetto del crosslinking dovuto alla presenza del legame 

imminico sugli idrogeli, sono stati effettuati degli studi di swelling. In particolare, 

l’analisi è stata eseguita misurando le variazioni in peso dei quattro idrogeli posti in 

DPBS (pH 7.4) e in tampone fosfato a pH 5.5 a tempi prestabiliti (1 ora, 6 ore, 24 ore, 

48 ore, 7 e 14 giorni). I due differenti grafici a barre, Figura 73, mostrano come lo 

swelling, sia in DPBS pH 7.4 che a pH 5.5, aumenta con il diminuire del rapporto 

molare CHO/NH2 degli idrogeli per tutti i tempi analizzati. Questo conferma un minor 

grado di reticolazione degli idrogeli al diminuire dell’HA-Ald aggiunta. Inoltre, 

confrontando i risultati ottenuti nei due diversi mezzi, si nota che per tutti gli idrogeli 

si ha un aumento della capacità di swelling a pH 5.5, poiché l’ambiente acido 

incrementa la velocità di protonazione dell’ammina con rottura della base di Schiff 

generando un idrogel più lasso in grado di trattenere una maggiore quantità di acqua. 
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Figura 73. Grafici a barre che rappresentano il grado di swelling degli idrogeli posti in DPBS 

(in alto) e in tampone fosfato pH 5.5 (in basso) per 1 ora, 6 ore, 24 ore, 48 ore, 7 giorni e 14 

giorni 

 

I dati di degradazione ottenuti mostrano come il peso recuperato ai tempi prestabiliti 

aumenti al diminuire del rapporto molare (Figura 74). Probabilmente nonostante il 

grado di crosslinking maggiore, la presenza di una quantità più elevata di HA-Ald a 

più basso peso molecolare comporta una perdita in peso maggiore degli idrogeli. 

Inoltre, si evince che, nonostante la capacità di trattenere l’acqua aumenti al diminuire 

del rapporto molare e al diminuire del pH, ciò non compromette la degradazione con 

un peso recuperato finale simile nei due mezzi testati. Si può affermare che, nonostante 

la capacità di swelling negli idrogeli a pH 5.5 risulti maggiore rispetto agli idrogeli 

posti in DPBS a pH 7.4, questo comportamento non influisce sul grado di degradazione 

che, infatti, risulta molto simile tra gli idrogeli posti nei due differenti mezzi.  
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Figura 74. Grafici a barre che rappresentano il peso % recuperato degli idrogeli posti in 

DPBS pH 7.4 (in alto) e in tampone fosfato pH 5.5 (in basso) per 24 ore, 7 giorni e 14 giorni 

 

Probabilmente questo comportamento può essere spiegato in quanto non solo il legame 

imminico è pH sensibile ma lo stesso derivato HA-DETA è dipedente dal pH grazie 

alla presenza del gruppo carbossilico ed amminico primario e secondario. La 

protonazione, sebbene parziale, di questi gruppi potrebbe dare origine ad interazioni 

di tipo fisico a valori di pH inferiori a quello fisiologico. Queste interazioni causano 

una più bassa perdita in peso in HA-Ald che viene trattenuto nonostante venga favorita, 

in queste condizioni, la rottura del legame imminico. 

 

3.3.8 Tempo di gelificazione 

Il tempo di gelificazione è stato studiato per valutare il tempo di formazione 

dell'idrogel dopo avere miscelato l’HA-DETA33 e l’HA-Ald. 
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Nel caso di una applicazione dell’idrogel per iniezione locale nel quale si possano 

sfruttare le proprietà in situ forming, se il tempo di gelificazione è troppo lungo, le 

dispersioni polimeriche possono andare incontro ad un processo di dilavamento una 

volta iniettate. Se il tempo di gelificazione è troppo breve, l'idrogel si forma troppo 

velocemente rendendo sfavorevole la miscelazione di eventuali altri agenti 

farmaceutici per la terapia, e possibilmente, rendendo più difficoltosa l’iniezione del 

gel. Pertanto, un tempo di gelificazione adeguato è essenziale affinché l'idrogel 

ottenuto possa essere applicato per iniezione in situ.  

Dopo aver preparato i quattro idrogeli come descritto sopra, il tempo di gelificazione 

è stato registrato tramite il metodo dell’inversione del tubo. In particolare, si è 

osservato che tutti gli idrogeli hanno un tempo di gelificazione inferiore ai 25 secondi 

e che è stato significativamente influenzato dal contenuto di gruppi aldeidici e gruppi 

amminici. Con l'aumento del contenuto dei gruppi aldeidici il tempo di gelificazione 

diminuisce, poiché aumentano i siti reattivi per la formazione della base di Schiff e si 

ha una resa più efficiente di reticolazione (Figura 75). 

 

 

Figura 75. HA-DETA e HA-Ald con rhodamine B (per una migliore visualizzazione della 

formazione dell’idrogel) prima e dopo la loro miscelazione e rappresentazione schematica 

della formazione del legame 
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Il tempo di gelificazione dei geli 3F1, 3F2, 3F3 e 3F4 è risultato essere rispettivamente 

di 8 ± 3, 12 ± 5, 19 ± 2 e 22 ± 4 secondi come riassunto nella Tabella 6 nel paragrafo 

seguente.  

 

3.3.9 Crosslinking efficiency e caratterizzazione SEM 

Il meccanismo di reticolazione avviene attraverso la reazione tra l’HA-DETA33 e 

l’HA-Ald con formazione del legame imminico. L’efficienza di crosslinking è stata 

determinata quantificando la riduzione dei gruppi amminici liberi nell’HA-DETA 

dovuta al loro coivolgimento nella formazione del legame imminico con l’HA-Ald. Il 

TNBS utilizzato in questo test reagisce con i gruppi amminici liberi della DETA, 

formando un complesso trinitrofenile stabile misurato mediante spettrofotometria UV-

Visibile (Ragothaman, et al., 2014). Questo test determina il numero di gruppi 

amminici liberi e il grado di reticolazione nei vari idrogeli a diverso rapporto molare. 

Dalla Tabella 6 si nota che gli idrogeli 3F1, 3F2, 3F3 e 3F4 hanno mostrato un grado 

di reticolazione, rispettivamente, del 93%, 88%, 85% e 62% con una diminuzione al 

diminuire del rapporto molare CHO/NH2. 

 

Tabella 6. Valori di rapporto molare CHO/NH2, rapporto volumetrico CHO/NH2, Efficienza 

di Reticolazione (E%) e tempo di gelificazione degli idrogeli 

Campione 

Rapporto   

Molare 

CHO/NH
2
 

Rapporto 

volumetrivo 

CHO/NH
2
 

Efficienza di 

Reticolazione (%) 

Tempo di 

gelificazione 

(s) 

3F1 1.77 40/60 93% 8 ± 3 

3F2 1.14 30/70 88% 12 ± 5 

3F3 0.89 25/75 85% 19 ± 2 

3F4 0.3 10/90 62% 22 ± 4 
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Inoltre, dalle immagini SEM è stata confermata morfologicamente la diversa struttura 

degli idrogeli in relazione ai valori registrati di crosslinking efficiency. In particolare, 

l’idrogel 3F1, che presenta una maggiore efficienza di reticolazione, risulta meno 

poroso; man mano che il rapporto molare CHO/NH2 decresce, si ha una diminuzione 

del grado di reticolazione con aumento dei pori presenti negli idrogel (Figura 76).  

 

Figura 76. Immagini SEM degli idrogel 3F1 (a), 3F2 (b), 3F3 (c) e 3F4 (d) 

 

 

3.3.10 Proprietà self-healing degli idrogeli 

Gli idrogeli iniettabili possiedono un grande potenziale di applicazione nel trattamento 

delle malattie e nell’ingegneria dei tessuti, ma spesso si verificano danni alla struttura 

dell’idrogel stesso a causa della forte pressione data dai dispositivi di iniezione o alle 

forze meccaniche dovute ai movimenti degli arti, nel caso di una applicazione a tale 

livello. Ciò potrebbe causare ad una rapida degradazione e/o la fuoriuscita dell’idrogel 

iniettato nella sede di interesse. Gli idrogeli iniettabili self-healing possono superare 

questi inconvenienti tramite la riparazione automatica dei difetti strutturali del gel e il 

ripristino delle sue funzionalità. Questa caratteristica consente una facile iniettabilità 

poiché si ha una trasformazione gel-sol-gel reversibile che aumenta la fluidità dei gel 

per facilitare la loro estrusione dall'ago-siringa e favorisce stabilità dopo la 

somministrazione (Wu, et al., 2020). 

La capacità di self-healing è stata visivamente valutata mettendo a contatto due 

porzioni di gel che sono state colorate diversamente, divise in due parti ed è stata 

osservata l’interfaccia tra le due porzioni dopo 15 minuti dall’avvenuto contatto 

(Figura 77) (Li, et al., 2020).  
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Figura 77. Rappresentazione dei quattro diversi idrogeli aventi differenti concentrazioni 

CHO/NH2. L’immagine mostra le proprietà self-healing degli idrogeli precedentemente divisi 

in due parti. Nell’immagine in basso è stato selezionato l’idrogel 3F4 ed è stato osservato il 

tempo necessario per l’auto-riparazione 

 

 

Ad esempio, è stato misurato il tempo, in minuti, necessario affinchè si rimarginasse 

lo spazio lasciato tra due porzioni di gel (Figura 77). In particolare, per l’idrogel 3F4 

si è osservato che l’idrogel si è autonomamente “riparato” in 15 minuti. Inoltre, dopo 

aver frantumato all’interno di un mortaio gli idrogeli in piccoli pezzi è stato misurato 

il tempo necessario per “l’autoriparazione” che è avvenuta dopo pochi minuti, come 

mostrato in Figura 78. Ancora, al microscopio è stato osservato l’idrogel 3F3 dopo 

averlo diviso in due parti. Dalle immagini si nota la rimarginazione nel tempo, a 

dimostrazione dell'ottimo comportamento self-healing dell’idrogel (Figura 78).  
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Figura 78. (in alto) Valutazione visiva delle proprietà self-healing dopo aver ridotto in piccoli 

pezzi l’idrogel nel mortaio; (in basso) Time–lapse: Immagini al microscopio dell’idrogel 3F3 

a differenti tempi, dopo averlo diviso in due parti 

 

 

 

Ciò che conferisce all'idrogel le capacità self-healing, senza stimoli esterni, è la 

presenza di legami dinamici, data la loro continua scissione e autoriparazione. Inoltre 

vi è anche il contributo dovuto  all’instaurarsi di interazioni tra i gruppi COOH 

dell’acido ialuronico e le porzioni amminiche della DETA introdotta nel backbone 

polimerico dell’HA (Chen, et al., 2015).  

Infine, sono stati eseguiti studi di recovery time per monitorare reologicamente il 

processo di self-healing. La Figura 79 mostra i risultati di queste analisi. Per tutti i 

rapporti CHO/NH2 saggiati, il valore G′ diminuisce bruscamente quando viene 

applicato un alto strain a causa del danneggiamento della rete dell’idrogel. 
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Figura 79. Valutazione del recovery time dei campioni 3F1, 3F2, 3F3 e 3F4  

 

Tuttavia, il valore di G' è velocemente e completamente recuperato quando la 

deformazione diminuisce nuovamente, dimostrando un'eccellente capacità self-

healing degli idrogeli dopo il danneggiamento. In particolare, per tutti gli idrogeli si 

assiste ad un recupero pressochè immediato e ad un’inversione dei moduli G' e G'' 

quando viene applicato un alto strain. Inoltre, è possibile notare la caduta del modulo 

elastico durante i cicli di deformazione, molto più evidente per 3F1 e 3F3. I valori di 

G' di questi ultimi sono più bassi di due ordini di grandezza mentre 3F2 e 3F4 hanno 

valori di modulo elastico che si riducono, rispetto ai valori a basso strain %, di un solo 

ordine di grandezza quando viene applicato un alto valore di strain %. 

 

3.3.11 Studio di pH sensibilità degli idrogeli 

Per valutare la pH sensibilità degli idrogeli, sono state effettuate analisi di frequency 

sweep. In particolare, la Figura 80 mostra il modulo elastico (Gʹ) dei campioni 3F1, 

3F2, 3F3 e 3F4 dopo essere stati immersi in DPBS e tampone fosfato pH 5.5 per 24 

ore. In particolare, si nota che il modulo elastico diminuisce e assume valori di un 

ordine di grandezza inferiore per i campioni in tampone pH 5.5. Quest’analisi 



146 

conferma la pH sensibilità del legame dinamico, proprietà, vantaggiosa per il rilascio 

di farmaci in ingegneria tissutale in presenza di condizioni non fisiologiche.  

 

 

Figura 80. Frequency sweep analisi dei campioni 3F1, 3F2, 3F3 e 3F4 precedentemente 

immersi in DPBS e tampone fosfato pH 5.5 per 24 ore 

 

È stato selezionato l’idrogel 3F3 per dimostrare visivamente la pH sensibilità di questi 

idrogeli. In particolare, in Figura 81 si nota che, con l'aggiunta di acido (HCl 1M, 100 

μl), l’idrogel precedentemente formato passa da gel a sol e successivamente, con 

l’aggiunta di una base (NaOH 1M, 100 μL) si assiste nuovamente alla trasformazione 

sol-gel confermando, nuovamente, la sensibilità al pH. 

 

 

Figura 81. (in alto) Immagine che mostra la pH sensibilità dell’idrogel HA-DETA/HA-Ald 

dopo avere aggiunto HCl 1M e NaOH 1M; (in basso). Rappresentazione schematica del 

meccanismo reversibile in funzione del pH 
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3.3.12 Citocompatibilità/studio della citotossicità  

Data la possibilità di impiego degli idrogeli self-healing in applicazioni di biostampa, 

sono stati eseguiti studi di citocompatibilità in vitro. In particolare, sono state utilizzate 

cellule di fibroblasti umani.  

Precedentemente, è stata valutata la vitalità dei fibroblasti umani incubati in presenza 

dei singoli derivati HA-DETA33 e HA-Ald. Tale vitalità è stata espressa come 

percentuale rispetto ad un controllo costituito da cellule incubate in assenza di 

campioni. In Figura 82 è possibile notare come il valore di vitalità % in presenza di 

HA-Ald dimezza dalle 24 alle 48 ore. L’effetto citotossico del derivato HA-Ald è 

fortemente ridotto quando questo viene reticolato in presenza dell’HA-DETA33 come 

mostrato dai dati ottenuti dal saggio MTS su fibroblasti presenti negli  idrogeli (Figura 

82). 

 

 

 

Figura 82. (sinistra) Vitalità dei fibroblasti umani incubati in presenza dei derivati HA-

DETA33(blu) e HA-Ald (arancio) (1mg/ml) dopo 24 e 48 ore di incubazione. I risultati sono 

espressi come percentuale rispetto al controllo; (destra) Vitalità cellulare dei fibroblasti 

umani incapsulati negli idrogeli 3F1, 3F2, 3F3 e 3F4 dopo 1, 2 e 7 giorni. I dati sono espressi 

mediante valori di assorbanza 

 

I dati MTS sono confermati dal saggio Live and Dead. Si evince che le cellule 

incorporate nell’idrogel sono vive indipendentemente dal grado di crosslinking 

presente in funzione del diverso rapporto molare dei campioni testati (Figura 83). 
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Figura 83. Immagini in fluorescenza dei fibroblasti umani incapsulati negli idrogel 3F1(a), 

3F2 (b), 3F3 (c) e 3F4 (d) e incubati per 24 ore, 48 ore e 7 giorni 

 

3.3.13 3D printing 

Allo scopo di valutare la possibilità di utilizzare gli idrogeli HA-DETA/HA-Ald per 

la stampa 3D sono state effettuate delle prove preliminari. Per l’idrogel 3F1 era 

necessaria una pressione troppo elevata, mentre utilizzando il 3F4 il processo di 

stampa risultava non efficiente a causa del minore grado di crosslinking. Per tali 

ragioni per le prove di stampa sono stati scelti gli idrogeli 3F2 e 3F3. La Figura 84 

mostra una griglia stampata utilizzando l’idrogel 3F3 con stampante BioX della 

Cellink. 

 

Figura 84. Griglia stampata con l’idrogel 3F3 utilizzando la stampante BioX della Cellink 
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3.3.14 HA-DETA come stabilizzante per la produzione di nanoparticelle di Ag  

Fra i recenti approcci nanotecnologici, lo sviluppo di AgNPs e nanocompositi 

d'argento trova sempre più applicazione nella creazione di biomateriali con proprietà 

antibatteriche. Le tecniche di produzione delle nanoparticelle di argento prevedono 

una fase di riduzione attivata dalla presenza di una molecola riducente (metodi 

chimici) o di un biopolimero che inneschi il processo di riduzione (metodi green) ed 

un processo di stabilizzazione che si può ottenere con l’aggiunta di molecole capping 

in grado di coordinare lo ione Ag+ e favorire un accrescimento controllato della 

nanoparticella stabilizzando il colloide inorganico. Diversi approcci green prevedono 

l’utilizzo di biopolimeri quali amido, chitosano ed eparina come agenti riducenti e di 

capping (Sanyasi, et al., 2016).  

Per la produzione di biomateriali polimerici contenenti nanoparticelle di argento, la 

sintesi in situ è favorita rispetto alla deposizione diretta (post-trattamento) perché 

consuma meno tempo, sostanze chimiche ed energia e consente un miglior controllo 

della deposizione delle NPs nella matrice polimerica con una distribuzione omogenea 

ed una maggiore riproducibilità.  

È ben noto che lo ione Ag+ ha orbitali ibridi sp, che possono accettare una coppia di 

elettroni dall'atomo di ossigeno di un gruppo ossidrile o di un atomo di N di un gruppo 

amminico per formare un legame di coordinazione risultante dalla complessazione di 

Ag+. In letteratura esistono solo pochi esempi di utilizzo di HA nativo come riducente 

e stabilizzante di nanoparticelle. Abdel-Mohsen e coll. (Abdel-Mohsen, et al., 2013) 

hanno utilizzato fibre micrometriche di HA, ottenute tramite un processo di 

elettrospinning come supporto per incorporare AgNPs. In particolare, le fibre di HA 

sono state disperse con AgNO3 a caldo generando nanoparticelle di 10-20 nm 

incorporate nelle fibre.  

Considerate le capacità self-healing e la pH sensibilità degli idrogeli prodotti, sono 

state sintetizzate nanoparticelle d'argento utilizzando l’HA-DETA33 per la produzione 

di idrogeli con attività antibatterica tramite successiva reticolazione con l’HA-Ald. La 

dietilentriammina è stata utile per incrementare la proprietà di capping dell’HA al fine 

di ottenere una più efficiente produzione e stabilizzazione delle AgNPs. In particolare, 

sono stati utilizzati due differenti metodi di riduzione, il primo prevede la produzione 

di nanoparticelle di argento utilizzando le capacità riducenti del derivato (Ag/HA-

DETA) ed un metodo fotochimico che sfrutta l’irraggiamento UV per la generazione 

delle AgNPs (Ag/HA-DETA_uv) 
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3.3.15 Sintesi e caratterizzazione dei materiali nanocompositi Ag/HA-DETA (senza 

riduzione UV) 

Inizialmente, è stata testata la capacità di riduzione dell’HA-DETA33, utilizzando l’HA 

come controllo, senza irradiazione UV (Ag/HA-DETA) e monitorando la produzione 

di AgNPs nel tempo. Un esempio schematico della reazione è riportato nella (Figura 

85). 

 

Figura 85. Rappresentazione schematica del  metodo di produzione delle AgNPs 

E’ stato studiato l'effetto del tempo (1, 3, 6, 24, 48 e 72 ore) sulla formazione di 

nanoparticelle in condizioni costanti (concentrazione di nitrato d'argento 10 mM,  con 

il 3% (p/v) di HA-DETA33 a 25 gradi °C (Figura 86), facendo un paragone diretto con 

l’HA non funzionalizzato (Mw 121340 KDa). 

 

Figura 86. Immagini di dispersioni acquose di nanoparticelle di Ag sintetizzate usando l’HA 

(in alto) e l’HA-DETA33 (in basso) fino a 72 ore 

25 °C
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Le proprietà di Risonanza Plasmonica Superficiale Localizzata (LSPR) conferiscono 

alle AgNPs un colore marrone scuro a seguito della formazione di nanoparticelle. La 

Figura 86 mostra le immagini delle dispersioni dopo la sintesi in situ di AgNPs, nel 

tempo. Come si può notare da questa Figura, i campioni da incolore hanno assunto nel 

tempo vari gradi di colorazione giallo/marrone per la formazione delle AgNPs. Inoltre, 

dalla comparazione visiva tra le dispersioni di solo HA e di HA-DETA33, risulta 

evidente che l’HA, pur stimolando dopo 48 ore la formazione delle nanoparticelle 

queste ultime risultano non adeguatamente stabilizzate e generano aggregati 

micrometrici. Invece, in presenza Ag10/HA-DETA33, il colore delle dispersioni 

cambia progressivamente nel tempo, raggiungendo un incremento di intensità 

significativo tra 24 e 72 ore. I cambiamenti di colore osservati sono dovuti alla 

risonanza del plasmone superficiale che dipende strettamente dalle dimensioni, dalla 

forma e dalla polidispersione delle nanoparticelle.  

 

 

Figura 87. Spettri UV-vis di AgNPs sintetizzate in presenza di (a) HA e (b) HA-DETA33 
 

La spettroscopia UV-visibile è ampiamente utilizzata per studiare le nanoparticelle 

metalliche. Per comprendere meglio la cinetica della reazione di riduzione, la banda 

SPR è stata monitorata tramite analisi UV-vis in tempi diversi. La Figura 87a mostra 

la sovrapposizione degli spettri UV-vis delle AgNPs registrati a tempi diversi (0-72 

ore) in presenza di HA (a) e HA-DETA (b). Gli spettri dei campioni in presenza di 

HA-DETA (Figura 87b) mostrano una banda con un massimo a 412 nm la cui intensità 

aumenta con l'aumentare del tempo, confermando la progressiva formazione delle 

nanoparticelle. L'assenza di una banda di risonanza plasmonica di superficie (SPR), 

che è fortemente influenzata dalla forma, dalle dimensioni e dalla polidispersione delle 

nanoparticelle, nello spettro al tempo 0 e la trasparenza della soluzione indicano la 

mancanza di AgNPs. 
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L'aumento di intensità del picco di risonanza plasmonica di superficie (SPR) 

dell’Ag10/HA-DETA è verosimilmente dovuto al numero crescente di nanoparticelle 

formate a seguito della riduzione degli ioni d'argento presenti nella soluzione acquosa. 

Il massimo della banda di plasmone superficiale nella soluzione di nanoparticelle 

d'argento rimane vicino a 412 nm per tutto il periodo di reazione, indicando che le 

particelle sono disperse nella soluzione acquosa senza alcun indizio di aggregazione. 

Il confronto con l’HA conferma la scarsa capacità riducente e stabilizzante del 

polisaccaride nativo, almeno a queste condizioni di concentrazione, temperatura e peso 

molecolare di HA (Figura 87a). 

          

Figura 88. Immagini STEM di nanoparticelle di Ag sintetizzate in presenza di (a) HA e (b) 

HA-DETA33, (c) Ag10/HA e (d)  Ag10/HA-DETA dopo 72 ore 

 

Le immagini STEM (Figura 88) confermano la presenza di nanoparticelle ben disperse 

con diametro di circa 19-32 nm con forma sferica nel campione Ag10/HA-DETA, e la 

formazione di aggregati micrometrici nel campione Ag10/HA. 

 

3.3.16 Sintesi e caratterizzaione dei materiali nanocompositi Ag/HA-DETA_UV 

mediante fotoirradiazione UV  

La produzione di particelle nanometriche di argento è stata effettuata utilizzando il 

metodo di irradiazione UV in cui l’HA-DETA è stato utilizzato come stabilizzante. Il 
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metodo di riduzione UV comporta la radiolisi di soluzioni acquose, che fornisce una 

via efficace per ridurre gli ioni metallici dei metalli di transizione (Figura 89). 

 

 

Figura 89. Reazione di radiolisi dell’acqua nella produzione di Ag metallico con irradiazione 

UV  

 

In particolare, l’irraggiamento UV (365 nm e 100 W) facilita la formazione di elettroni 

solvatati i quali sono in grado di ridurre i cationi ad atomi metallici, che 

successivamente fondono per formare agglomerati.  

Sono state testate quattro diverse concentrazioni di AgNO3 (1, 5, 10 e 20 mM) e il 

colore delle dispersioni dopo l'irradiazione UV è cambiato da incolore a giallo, 

marrone e marrone scuro, con l'aumento della concentrazione di AgNO3 indicando la 

formazione di AgNPs nelle soluzioni di HA-DETA33 (Figura 90). Il colore 

giallo/marrone diventa più intenso man mano che aumenta la concentrazione iniziale 

di nitrato d'argento.  

 

 
Figura 90. (a) Rappresentazione schematica del metodo di produzione nanoparticelle di Ag 

tramite irradiazione UV  e (b) Ag1/HA-DETA_uv, Ag5/HA-DETA_uv, Ag10/HA-DETA_uv e 

Ag20/HA-DETA_uv dopo 30 minuti di irradiazione  

 

Le nanoparticelle d'argento sono state prodotte con successo dalla riduzione di Ag+ in 

un mezzo acquoso e usando l’HA-DETA come stabilizzante e luce UV come 

riducente, mantenendo fissi tutti gli altri parametri, quali tempo di esposizione, pH e 

temperatura.  
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Senza fotoirraggiamento la velocità di nucleazione è più lenta, e questo porta ad una 

maggiore possibilità che le particelle si aggreghino. L’irradiazione UV favorisce una 

riduzione istantanea e la formazione di più nuclei riducendo la possibilità di ottenere 

aggregati. 

Quando i complessi Ag+/HA-DETA vengono fotoirradiati per 30 minuti, i gruppi 

ossidrilici e gli atomi di N presenti producono elettroni idratati che agiscono come 

agenti riducenti per ridurre Ag+ a Ag0. La fotoirradiazione UV del sale di Ag non ha 

prodotto nanoparticelle di Ag in assenza di gruppi elettron-donatori. Pertanto, si ritiene 

che questi gruppi agiscano come agenti riducenti e come templates per la crescita di 

nanoparticelle Ag.  

La formazione di AgNPs è stata verificata con la spettroscopia UV-vis. Come si può 

vedere in Figura 91, l’HA-DETA non ha mostrato alcuno spettro di assorbimento 

mentre i nanocompositi di Ag mostrano un picco di assorbimento a lunghezza d’onda 

compresa tra 420 e 450 nm, che è attribuito alla banda di assorbimento del plasmone 

superficiale delle AgNPs. L’intensità del picco di assorbimento di risonanza del 

plasmone ottico di AgNPs-HA-DETA aumenta all’aumentare della concentrazione di 

Ag+ da 1 a 10 mM. Ciò può essere dovuto all'aumento della quantità di Ag+ che facilita 

la complessazione dell'Ag+ nella matrice; nel frattempo, più ioni di Ag+ favoriscono la 

riduzione in Ag0. Con l'aumento delle concentrazioni iniziali di nitrato d'argento, i 

picchi di assorbimento diventano ampi, il che potrebbe essere attribuito ad una 

maggiore polidisperisità delle nanoparticelle. Pertanto, i risultati dell'assorbimento 

UV-vis hanno confermato la formazione in situ di AgNPs all'interno della rete 

polimerica di HA-DETA.                                                       

                                                            

 

Figura 91. Spettri UV-vis di AgNPs a diverse concentrazioni, sintetizzate tramite 

fotoirradiazione UV in presenza di HA-DETA33 
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A causa del loro intenso fenomeno di risonanza del plasmone di superficiale gli 

elettroni nel metallo (elettroni d per l’Ag) sono liberi di viaggiare attraverso il 

materiale. Quindi, tutte le interazioni si verificano sulla superficie. Quando la 

lunghezza d'onda della luce è molto più grande della dimensione delle nanoparticelle, 

essa può predisporre condizioni di risonanza permanenti. La luce in risonanza con 

l'oscillazione del plasmone superficiale fa oscillare gli elettroni liberi nel metallo. La 

luce provoca una polarizzazione sulla superficie di elettroni nella particella e si assiste 

ad una oscillazione in risonanza con la frequenza della luce causando un'oscillazione 

permanente. Quando la forma o la dimensione della nanoparticella cambia, la 

geometria della superficie cambia anch’essa causando uno spostamento della densità 

del campo elettrico sulla superficie. Questo causa un cambiamento nella frequenza di 

oscillazione degli elettroni, generando diverse sezioni trasversali per le proprietà 

ottiche, tra cui l'assorbimento e la dispersione. La banda SPR nell'intervallo 400-500 

nm fornisce un'indicazione preliminare delle piccole dimensioni (20-60 nm), il che 

suggerisce anche che le AgNPs hanno una morfologia sferica che è stata ulteriormente 

confermata dall'analisi STEM (Figura 92). La frequenza e l'ampiezza della banda SPR 

dipendono dalle dimensioni e dalla forma delle nanoparticelle metalliche. Le 

transizioni elettroniche che coinvolgono lo ione Ag+ danno origine a bande di 

assorbimento situate tra 200 e 230 nm, mentre le transizioni elettroniche di Ag0 

metallico appaiono nella gamma spettrale 250-330 nm. Lo spettro UV-Vis delle 

AgNPs in questo studio rivela segnali di assorbimento distinti intorno a 250 nm a causa 

delle transizioni elettroniche che coinvolgono gli ioni Ag+.  

Un'idea qualitativa per quanto riguarda la forma e la distribuzione delle dimensioni 

delle nanoparticelle può essere ottenuta dalla posizione, larghezza e forma della banda 

SPR. Ad esempio, una singola banda SPR stretta suggerisce la presenza di particelle 

monodisperse sferiche, mentre la banda larga indica l'ampia distribuzione delle 

dimensioni delle particelle. Con l'aumento della concentrazione di AgNO3 le bande 

SPR sono più larghe dei campioni con meno AgNO3. Inoltre, l'assorbimento è stato 

registrato a lunghezze d'onda maggiori rispetto ai campioni con meno AgNO3. 

I grafici di assorbimento dei campioni Ag1/HA-DETA_uv, Ag5/HA-Deta_uv e 

Ag10/HA-Deta_uv hanno mostrato una banda larga a 412 nm, mentre Ag20/HA-

Deta_uv ha mostrato una banda larga (rossa) a 434 nm con una spalla a 342 nm e un 

valore di assorbanza minore, che indica un'ampia distribuzione granulometrica (Figura 
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91). Questo è di solito correlato alla formazione di grandi nanoparticelle sferiche e non 

sferiche con conseguente allargamento e red-shift della banda SPR (Mulvaney, 1996). 

Una dispersione colorata più scura è stata ottenuta quando le concentrazioni di nitrato 

d'argento sono aumentate e questo può essere dovuto ad una maggiore formazione di 

AgNPs come confermato dal red-shif sugli spettri UV-vis e dall'analisi STEM. Una 

più alta concentrazione di AgNO3 forma nuclei che vengono stabilizzati dai polimeri 

mentre la quantità in eccesso non è stabilizzata e supporta la crescita delle 

nanoparticelle.  

 

3.3.17 Analisi di microscopia a scansione e trasmissione elettronica (STEM) 

La Figura 92 mostra le immagini STEM dei campioni Ag1/HA-DETA_uv/ Ag5/HA-

DETA_uv Ag10/HA-DETA_uv e Ag20/HA-DETA_uv. Tutte le immagini mostrano 

le nanoparticelle di Ag sferiche all'interno della matrice polimerica. Le nanoparticelle 

sono ben separate l'una dall'altra in tutti i campioni analizzati ad eccezione del 

campione Ag20/HA-DETA_uv che mostra alcune regioni di nanoparticelle aggregate. 

Questi risultati sono in accordo con i dati ottenuti dagli spettri di assorbimento UV-

vis. 

            

Figura 92. Immagini STEM di nanoparticelle di Ag a diverse concentrazioni, sintetizzate in 

presenza di e HA-DETA33; Ag1/HA-DETA_uv (a), Ag5/HA-DETA_uv (b), Ag10/HA-

DETA_uv (c), Ag20/HA-DETA_uv (d) 
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3.3.18 Spettroscopia fotoelettronica a raggi X (XPS) 

L'analisi XPS è stata effettuata per confermare la produzione di AgNPs.  

 

 

Figura 93. Spettri XPS di Ag1/HA-DETA_uv, Ag5/HA-DETA_uv, Ag10/HA-DETA_uv, 

Ag20/HA-DETA_uv 

 

La Figura 93 mostra gli spettri XPS dei campioni Ag1/HA-DETA_uv/ Ag5/HA-

DETA_uv Ag10/HA-DETA_uv e Ag20/HA-DETA_uv.  Gli spettri hanno mostrato 

picchi di energia di legame rispettivamente a 368.2 e 374.2 eV per Ag 3d 5/2 e Ag 3d 

3/2. 

In particolare, per i campioni Ag1/HA-DETA_uv e Ag5/HA-DETA_uv, che sono 

risultati molto diluiti, è stato possibile apprezzare la presenza di un doppietto 

caratteristico della presenza di Ag metallico (Ag 3d: 368.2 eV, 374.2 eV), anche se il 

basso rapporto segnale/rumore ha impedito di apprezzare ulteriori dettagli. Gli spettri 

dei campioni Ag10/HA-DETA_uv e Ag20/HA-DETA_uv hanno evidenziato, invece, 

la presenza di due specie di Ag; la prima, presente in quantità maggiore, è attribuibile 

ad Ag metallico (Ag 3d: 368.2 eV, 374.2 eV); la seconda, ad Ag 3d: 369.1 eV, 375.1 

eV per il campione Ag10/HA-DETA_uv e 369.3 eV, 375.3 eV per il campione 

Ag20/HA-DETA_uv, attribuibile a Ag+. La specie Ag+ ha un’abbondanza relativa del 

6.68 % e del 4.91 % per i campioni Ag10/HA-DETA_uv e Ag20/HA-DETA_uv, 

rispettivamente. 
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3.3.19 Studi di citocompatibilità in vitro 

È stato spesso riportato che le AgNPs mostrano un effetto citotossico in un modo dose-

dipendente e una ridotta vitalità cellulare. Allo scopo di valutare se la stabilizzazione 

ottenuta con HA-DETA sia in grado di limitare eventuali effetti tossici è stato 

effettuato un test in vitro di citocompatibilità su MC3T3-E1 (cellule preosteoblastiche 

murine). 

La vitalità è stata valutata tramite saggio colorimetrico MTS ed espressa in percentuale 

rispetto ad un controllo costituito da cellule incubate in assenza di campioni. Nella 

Figura 94 è possibile notare come i valori di tutti i campioni sono superiori all’80% 

dopo 24 e superiori alla vitalità delle cellule controllo dopo 48 ore. Questo risultato 

può essere spiegato dalla capacità dell’HA-DETA di stabilizzare le nanoparticelle e di 

controllare il rilascio dell’Ag+. Inoltre, l'incorporazione delle AgNPs nell’idrogel può 

rallentare il rilascio e portare ad una diminuzione della citotossicità. 

 

 

 

 

Figura 94. Vitalità cellulare percentuale di MC3T3-E1 incubate in presenza di HA-DETA e 

Ag1/HA-DETA_uv, Ag5/HA-DETA_uv, Ag10/HA-DETA_uv e Ag20/HA-DETA_uv dopo 24 e 

48 ore 
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I dati MTS sono confermati dal saggio Live and Dead. Si evince che le cellule in 

presenza dei campioni sono vive indipendentemente dalla quanità di AgNO3 di 

partenza utilizzato (Figura 95a e 95b). 

 

 

 

 

FITC Texas Red Merge
a)
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Figura 95. Immagini Live and dead delle cellule controllo (i) e dei campioni HA-DETA 33 

(ii), Ag1/HA-DETA_uv (iii), Ag5/HA-DETA_uv (iv), Ag10/HA-DETA_uv (v), Ag20/HA-

DETA_uv (vi) dopo (a) 24 e (b) 48 ore 

 

 

3.3.20 Studi microbiologici: attività antibatterica ed antibiofilm 

Le AgNPs non esercitano in modo significativo una tossicità specifica diretta sui 

batteri, ma forniscono ioni Ag+ in grado di esplicare più efficacemente l’effetto sulla 

membrana e sul citoplasma dei batteri.  

Preliminarmente sono stati effettuati studi per valutare la potenziale attività 

antibatterica del derivato HA-DETA33. I risultati sono espressi in termini di Minima 

Concentrazione Inibente (MIC) in µg/ml e sono riportati in Tabella 7. 
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Tabella 7. Attività antibatterica del derivato HA-DETA33 testata contro ceppi batterici 

patogeni (S. aureus, P. aeruginosa, E.coli, E. faecalis) e ceppi fungini (C.albicans) a vita 

libera 

Ceppi microbici Minima concentrazione inibente 

(MIC) (µg/ml) 

Staphylococcus aureus ATCC 25923 >250 

Pseudomonas aeruginosa ATCC 15442 >250 

Escherichia coli ATCC 25922 >250 

Enterococcus faecalis ATCC 29212 >250 

Candida albicans ATCC 10231 >250 

 

Non si osserva attività antibatterica o antifungina a nessuna concentrazione saggiata 

(MIC> 250 µg/ml). 

L’attività di inibizione della formazione dei biofilm del derivato HA-DETA33 è 

riportata in Tabella 8. I dati sono espressi in termini di percentuale di inibizione a varie 

concentrazioni (µg/ml). 

 

Tabella 8. Inibizione % della formazione del biofilm in presenza di HA-DETA33  

Ceppi batterici 
Concentrazioni del polimero (µg/ml) 

2.5 5 10 25 50 

Staphylococcus aureus ATCC 25923 <10% 15% 24.5% 34% 36% 

Pseudomonas aeruginosa ATCC 15442 17% 21% 27.5% 31.8% 32% 

Escherichia coli ATCC 25922 <10% 25.8% 31% 36% 48,4% 

Enterococcus faecalis ATCC 29212 <10% 26% 29.8% 38% 41% 

 

All’aumentare delle concentrazioni di polimero aumenta l’attività di inibizione del 

biofilm per tutti i ceppi batterici testati.  

Dopo aver testato l’attività antibatterica e di inibizione del biofilm dell’HA-DETA33 è 

stata valutata la MIC dei nanocompositi ottenuti per fotoriduzione UV contenenti 

AgNPs. 

I risultati sono espressi in termini di MIC in % (v/v) e sono riportati in Tabella 9. 
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Tabella 9. Attività antibatterica testata contro ceppi batterici patogeni (S. aureus, P. 

Aeruginosa dei derivati 

  

Ceppi microbici  

Campioni 
Ag1/HA-

DETA_uv 

Ag5/HA-

DETA_uv 
Ag10/HA-

DETA_uv 
Ag20/HA-

DETA_uv 
Staphylococcus aureus  

ATCC 25923 
25% 12.5% 1.5% <0.7% 

Pseudomonas aeruginosa 

ATCC 15442 
25% 6.2% 0.7% <0.7% 

 

All’aumentare della concentrazione di AgNO3 la MIC diminuisce mostrando quindi 

una maggiore attività antibatterica passando dal 25% per il campione Ag1/HA-

DETA_uv a valori inferiori allo 0.7% per il campione Ag20/HA-DETA_uv. 

La formazione di biofilm di Pseudomonas aeruginosa e Staphylococcus aureus è stata 

esaminata in presenza e in assenza di nanoparticelle di argento. Tra i nanocompositi è 

stato selezionato e testato solo il nanocomposito Ag10/HA-DETA_uv. Un’esposizione 

al solo HA-DETA33 non ha influenzato la vitalità in maniera significativa e non ha 

impedito la formazione di biofilm per entrambi i ceppi batterici (Figura 96 e 97). Il 

trattamento con Ag10/HA-DETA_uv ha comportato la diminuzione sia della massa 

del biofilm che della vitalità cellulare. 

 

 

Figura 96. Metodo della conta vitale espressa in CFU/ml da biofilm di P. aeruginosa (verde) 

e S. aureus (blu)  recuperato dopo deposizione dei ceppi in presenza di HA-DETA e Ag10/HA-

DETA_uv 
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In particolare, l’HA-DETA33 non ha determinato una diminuzione della biomassa del 

biofilm e dei conteggi delle cellule vitali con valori di CFU/ml simili alle cellule 

controllo del ceppo batterico mantenuto nelle stesse condizioni di crescita. Tuttavia, il 

campione Ag10/HA-DETA_uv ha permesso 4 riduzioni logaritmiche del numero di 

cellule (Figura 96) e la massa del biofilm risultava completamente disgregata come si 

nota dalla Figura 97. In particolare, sono stati osservati pochissimi aggregati cellulari 

dopo l'esposizione al derivato.  

 

 

Figura 97. Immagini dopo trattamneto con FDA e PI staining di Pseudomas aeurigosa 

(sinistra) e Staphiloccocus aureus (destra) del controllo (a); HA-DETA (b) e Ag10/HA-

DETA_uv (c)  

 

 

3.3.21 Preparazione degli idrogeli, studi di rilascio e test di diffusione su agar 

L’Ag10/HA-DETA_uv è stato utilizzato per la produzione di idrogeli con 

nanoparticelle di argento dopo reticolazione con l’HA-Ald secondo lo schema in 

Figura 98.  
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Figura 98. Illustrazione schematica della produzione degli idrogeli con AgNPs  

 

Sono stati preparati 4 idrogeli con differenti rapporti molari aldeide/ammina e sono 

stati  effettuati studi di rilascio di argento (Figura 99) e studi microbiologici preliminari 

attraverso il metodo di diffusione su agar (Figura 100). 

 

 

Figura 99. Studi di rilascio di argento dai geli in tampone fosfato pH 7.4 (a) e pH 5.5 (b) 

 

I risultati dello studio di rilascio hanno confermato la pH sensibilità degli idrogeli 

prodotti, con un lento rilascio a pH neutro (figura 99a) mentre a pH 5.5 si osservava 

un rilascio massivo già dopo 3 ore per l’idrogel con rapporto molare CHO/NH2 pari 

0.3 (3F4) e un rilascio prolungato fino a 21 ore per gli altri idrogeli. 
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Dai risultati di diffusione su agar contro P. Aeruginosa si evidenzia come tutti gli 

idrogeli hanno mostrato attività antibatterica. 

        

Figura 100. P. Aeruginosa incubato per 24h in presenza degli idrogeli con (nero) e in assenza 

di AgNPs (rosso)  
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3.4 Solvent-casting 3D printing di nuovi poliuretani con potenziale effetto 

rigenerativo del tessuto osseo e rilascio loco-regionale di doxorubicina 

La reazione di sintesi dei poliuretani ha previsto il susseguirsi di tre step, partendo 

dalla sintesi dei copolimeri tri-block, polioli caratterizzati dalla presenza di PEG e PCL 

che costituiscono la porzione soft, seguita dall’aggiunta del diisocianato (BDI) che 

funge da segmento hard, ed infine del chain-extender, l’estere tetrametilico del L-

glutatione ossidato (GSSG-OMe4), per garantire l’allungamento della catena 

polimerica. Durante la sintesi dei copolimeri tri-block, sono stati utilizzati diversi 

rapporti molari tra -caprolattone (ε-CL) e PEG a diverso peso molecolare, per valutare 

l’influenza del copolimero tri-block sulle proprietà chimico-fisiche del derivato 

poliuretanico finale. 

 

3.4.1 Sintesi dei copolimeri tri-block 

La sintesi dei copolimeri tri-block si basa sulla Ring Opening Polymeritazion (Guan, 

et al., 2004) e come mostrato in Figura 101, la reazione consiste nell’apertura 

dell’anello dell’ε-caprolattone (ε-CL) ad opera del gruppo ossidrilico del 

polietilenglicole.  

 

 

Figura 101. Schema della Ring Opening Polymerization 

 

Sono stati sintetizzati quattro copolimeri tri-block differenti che sono stati identificati 

con le sigle PolyC12E1k, PolyC24E1k, PolyC12E2k, PolyC24E2k, utilizzando PEG 1000 

e PEG 2000 rispettivamente con feed-ratio di 12.26 e 24.52. 

I prodotti sono stati caratterizzati tramite analisi SEC per valutarne il peso molecolare 

(Mn e Mw) e l’indice di polidispersità (IPD). In Tabella 10 sono espressi i valori 

ottenuti.  
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Tabella 10. Peso molecolare medio numerico (Mn) e medio pesato (Mw) ed indice di 

polidispersità (PDI) dei copolimeri tri-block ottenuti dall'analisi Size Exclusion 

Chromatography (SEC) 

 PolyC12E1k PolyC24E1k PolyC12E2k PolyC24E2k 

Mn 1399 3971 2270 3721 

Mw 1520 4083 2968 4151 

PDI 1.086 1.028 1.071 1.115 

 

Dall’analisi dei dati riportati in tabella, si nota come, a parità di peso molecolare di 

PEG utilizzato, il peso complessivo dei copolimeri tri-block aumenta in accordo 

all’incremento di feed-ratio di ε-CL utilizzato, raggiungendo valori che risultano in 

accordo al valore teorico di peso molecolare che si ottiene considerando i feed-ratio 

utilizzati, almeno per i copolimeri PolyC12E1k, PolyC24E1k e PolyC12E2k, mentre il 

copolimero PolyC24E2k mostra un valore di Mn significativamente più basso rispetto al 

valore teorico calcolato. 

Tramite analisi FT-IR è stato possibile valutare qualitativamente la presenza dei gruppi 

funzionali tipici del PEG e del PCL. 

 

 

Figura 102. (a) Struttura generale ed esemplificativa dei copolimeri tri-block per l’analisi FT-

IR. (b) Spettro FT-IR del  PolyC24E1k 

 

 

a)

b)
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In particolare la banda a 3000 cm-1, visibile in Figura 102b, può essere associata allo 

stretching degli OH terminali dei copolimeri tri-block, mentre la banda a 1750 cm1 è 

associata allo stretching dell’estere, i gruppi funzionali sono visibili in figura 102a, 

cerchiati rispettivamente in rosso e in blu. 

Il grado di funzionalizzazione in PCL è stato valutato tramite analisi 1H-NMR da cui 

è stato possibile fare anche una stima del PM dei copolimeri tri-block. 

 

 

Figura 103. (a) Struttura generale ed esemplificativa dei copolimeri tri-block per l’analisi 1H-

NMR. (b) Spettro 1H-NMR PolyC24E1k 

 

Nella Figura 103b, a scopo esemplificativo, è riportato lo spettro di uno dei copolimeri 

sintetizzati (PolyC24E1k). Il picco a 3.63 ppm (indicato con e ed e(f) nella struttura 

riportata in Figura 103a, è attribuibile al PEG, mentre i picchi a 4.21, 2.28, 1.64 e 1.37 

sono attribuibili al PCL, (picchi a, d, b e c riportati in Figura 102a). 

Poiché è noto il peso molecolare del PEG, è stato possibile calcolare il peso molecolare 

di tutti i copolimeri sintetizzati utilizzando il rapporto dell’area del picco del PEG a 

3.63 e del PCL a 1.64 e 1.37 ppm (rispettivamente 90.92 H+ e 6 H+), ottenendo i valori 

riportati in Tabella 11. I valori riportati, sono in accordo con i valori teorici ricavati 

considerando i feed-ratio di ε-caprolattone utilizzati. Confrontando i valori teorici 

ricavati dall’analisi 1H-NMR, con i valori ottenuti tramite SEC, si osserva come i pesi 

ottenuti tramite analisi cromatografica siano più bassi, anche se l’andamento generale 

dovuto all’eccesso di ε-caprolattone utilizzato viene rispettato. Questa apparente 

discrepanza, potrebbe essere dovuta al diverso arrangiamento che i coils di copolimero 

potrebbero assumere nel mezzo di eluizione al variare della lunghezza delle porzioni 

idrofobiche/idrofiliche e alla loro plausibile differente termosensibilità. 
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Tabella 11. Pesi molecolari dei copolimeri tri-block valutati tramite analisi 1H-NMR 

Copolimero tri-block Feed-Ratio 

(molεcpl/molPEG) 

Lunghezza della catena 

PCL-PEG-PCL 

PolyC12E1k 12.26 596.7-1000-596.7 

PolyC24E1k 24.52 2049.6-1000-2049.6 

PolyC12E2k 12.26 1040.9-2000-1040.9 

PolyC24E2k 24.52 2198.6-2000-2198.6 

 

 

 

3.4.2 Sintesi del chain extender 

Per garantire l’allungamento della catena polimerica, come chain extender, è stato 

sintetizzato il tetrametilestere dell’L-glutatione ossidato (GSSG-OMe4). 

L’esterificazione del tripeptide è utile ad evitare un’eventuale competizione tra i 

quattro gruppi carbossilici del glutatione ossidato e i gruppi ossidrilici dei copolimeri 

tri-block nella reazione con i gruppi isocianato liberi, questo impedirebbe quindi il 

corretto allungamento della catena polimerica. 

L’esterificazione, inoltre, ne garantisce la solubilità in N,N-Dimetilformammide, 

solvente utilizzato nella reazione di sintesi dei polimeri. 

La sintesi ha previsto il trattamento dell’L-glutatione ossidato con trimetilclorosilano, 

come agente clorurante, e metanolo sia come alcol, per la reazione di esterificazione, 

che come solvente; la schematizzazione della reazione è riportata in Figura 104.  
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Figura 104. Sintesi del Chain Extender: reazione di esterificazione 

 

3.4.3 Caratterizzazione del tetrametilestere dell’L-glutatione ossidato 

Lo spettro FTIR del derivato estereo del GSSG-OMe4 è riportato in Figura 105, in 

comparazione con lo spettro del glutatione di partenza (GSSG). Nello spettro del 

GSSG-OMe4 la banda a 2941 cm-1 può essere attribuita allo stretching del gruppo 

NH3+, mentre lo shift della banda a 1741 cm-1 conferma la presenza degli esteri. I due 

picchi a 1439 cm-1 e 1216 cm-1 possono essere attribuiti ai doppi legami (O=COC) e 

ai legami esterei (COO-C), rispettivamente. 
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Figura 105. Spettro FT-IR del glutatione ossidato (in nero) e dell’estere tetrametilico del 

glutatione ossidato (in rosso) 

 

Dallo spettro 1H-NMR riportato in Figura 106, è possibile attribuire i picchi a 3.73 e 

3.86 ppm (12 H+) ai protoni del gruppo metilenico esterificato.  

La percentuale di esterificazione, calcolata rapportando le aree dei picchi a 3.86 e 3.73 

ppm rispetto all’aree dei picchi a 2.59 e 2.22 ppm della porzione del glutammato del 

glutatione (8H+), è risultata essere pari al 90%.  

 

 

Figura 106. Spettro 1H-NMR del GSSG(OMe)4HCl 
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3.4.4 Sintesi dei poliuretani 

La procedura sintetica ha previsto il susseguirsi di tre step, con condizioni operative 

differenti. Sono stati utilizzati i quattro copolimeri PolyC12E1k, PolyC24E1k, Poly12CE2k 

e Poly24CE2k, come segmenti soft, per studiare le diverse proprietà che, in funzione del 

rapporto molare tra PCL e PEG, conferiscono al derivato poliuretanico finale; il 

butildiisocianato (BDI) ed il tetrametilestere dell’L-glutatione ossidato, come 

estensore di catena, costituenti del segmento hard. L’azoto nucleofilo dei gruppi 

amminici del GSSG-OMe4, attaccando i carboni elettrofili dei gruppi isocianato 

terminali delle catene polimeriche costituite dai copolimeri tri-block e dal BDI, fa sì 

che il chain extender funga da ponte tra due catene, permettendo così di allungare la 

catena polimerica.  

La reazione è schematizzata in Figura 107. 

 

Figura 107. Sintesi schematica dei poliuretani 

 

I prodotti ottenuti dai quattro copolimeri tri-block sono stati denominati come: 

PolyC12E1kGS, PolyC24E1kGS, PolyC12E2kGS, PolyC24E2kGS. 
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La resa in peso dei vari prodotti è riportata nella Tabella 12. 

Tabella 12. Resa dei prodotti 

Prodotto PolyC
12

E
1k

GS PolyC
24

E
1k

GS PolyC
12

E
2k

GS PolyC
24

E
2k

GS 

Resa % 37.9% ± 1.41 76% ± 0.70 68% ± 2.12 81.8% ± 0.70 

 

 

Lo stato fisico dei prodotti ha nettamente influenzato la resa, infatti essendo il 

PolyC12E1kGS fluido alla temperatura di precipitazione rispetto agli altri tre derivati 

che, invece, erano in forma solida, la sua separazione è stata più difficoltosa, con una 

resa molto bassa. 

 

3.4.5 Caratterizzazione chimico fisica dei PolyCEGS 

La caratterizzazione dei prodotti ha previsto inizialmente la valutazione del peso 

molecolare e dell’indice di polidispersità tramite Size Exclusion Cromathography. I 

valori sono riportati in Tabella 13. Allo scopo di avere un parametro che consentisse 

di valutare l’efficienza della fase di estensione di catena, è stato calcolato il grado di 

estensione R, espresso come il rapporto tra il peso molecolare medio numerico del 

poliuretano (Mn PolyCEGS) ed il peso molecolare medio numerico dei copolimeri di 

partenza (Mn PolyCE). 

 

 

Tabella 13. Pesi molecolari dei poliuretani (Mn e Mw), indice di polidisperistà (PDI) e grado 

di estensione (R) ottenuti tramite Size Exclusion Chromatography 

 

 PolyC12E1kGS PolyC24E1kGS PolyC12E2kGS PolyC24E2kGS 

Mn 17556 20416 23750 46594 

Mw 23763 29876 36046 84216 

PDI 1.30 1.46 1.50 1.80 

R 12 5 8 12 
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Il peso molecolare dei derivati cresce in accordo al feed-ratio in ε-caprolattone. Il 

grado di polimerizzazione suggerisce una maggiore efficienza di polimerizzazione per 

i derivati PolyC12E1kGS e PolyC24E2kGS, anche se quest’ultimo presenta una maggiore 

differenza dimensionale paragonando Mn con Mw. 

L’analisi FTIR è stata condotta su tutti e quattro i derivati PolyCEGS. La Figura 108 

riporta, a scopo esemplificativo, lo spettro del derivato PolyC24E1kGS confrontato con 

il copolimero tri-block di partenza.  

 

 

Figura 108. Spettro FTIR, confronto tra PolyC24E1k e PolyC24E1kGS 

 

 

La banda a 1646 cm-1 è relativa allo stretching del gruppo carbonilico, mentre i picchi 

a 1238 e 1100 cm-1 possono essere attribuiti allo stretching asimmetrico del gruppo O-

C-C dei blocchi di PCL. Le bande a 2870 and 2933 cm-1 sono attribuibili agli stretching 

asimmetrici dei metileni del poliuretano. 
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Figura 109. a) Struttura esemplificativa del PolyCEGS, b) spettro 1H-NMR del 

PolyC24E1kGS in DMFd, c) confronto tra gli spettri 1H-NMR del PolyC24E1k, del 

GSSG(OMe)4HCl e del PolyC24E1kGS 

 

La Figura 108, riporta la sovrapposizione degli spettri 1H-NMR del derivato 

PolyC24E1kGS con il preopolimero di partenza e del GSSG-OMe4 (Figura 109a), lo 

spettro 1H-NMR del derivato PolyC24E1kGS (Figura 109b), mentre in Figura 109c è 

riportata la formula di struttura del poliuretano con l’indicazione della corrispondenza 

dei protoni con i picchi dell’1H-NMR. In particolare, il picco a 3.59 ppm è stato 

attribuito ai protoni metilenici del PEG; il picco a 3.10 ppm corrisponde ai 4 protoni 

del tetrametilestere, i picchi a 1.62 e 1.28 ppm ai 6 protoni totali della porzione di PCL, 

mentre il picco a 1.50 ai 4 protoni del BDI. 
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Il comportamento termico dei polimeri è stato valutato tramite calorimetria a scansione 

differenziale (DSC), in un range di temperatura compreso tra -100°C e + 100°C, con 

una velocità di riscaldamento di 5 gradi/min. 

 

 

Tabella 14. Dati ottenuti dall'analisi termica (DSC) 
 

Tg - °C Tf - °C ΔHf - J/g 

PolyC12E1kGS / -26.036 12.033 

PolyC24E1kGS -44.966 51.033 72.05 

PolyC12E2kGS -38.632 28.544 27.143 

PolyC24E2kGS -46.751 45.456 46.58 

 

 

Nella Tabella 14 sono riportati i valori di temperatura di transizione gel-cristallo 

liquido (Tg), temperatura di fusione (Tf) ed entalpia di fusione (ΔHf) registrati per i 4 

derivati poliuretanici sintetizzati. Le transizioni registrate a basse temperature sono 

state attribuite alle transizioni vetroso-gommose delle porzioni soft dei copolimeri e le 

transizioni ad alta temperatura alle transizioni di fusione delle stesse porzioni soft 

(Guan, et al., 2004). Il poliuretano PolyC12E1kGS presenta un punto di fusione di -

26°C. A parità di peso molecolare di PEG si riscontra un incremento delle temperature 

e delle entalpie di fusione all’aumentare del feed-ratio utilizzato.  

La quantificazione dei gruppi S-S presenti nella porzione GSSG-OMe4 è stata 

effettuata secondo la procedura riportata nel saggio di Thannhauser (Thannhauser, et 

al., 1987) per l’analisi di legami disolfuro in peptidi e proteine. I valori sono stati 

espressi come μmol di gruppi S-S/g di prodotto e sono riportati in Figura 110. La 

quantità dei ponti disolfuro, e quindi di GSSG-OMe4, è risultata essere maggiore per 

il poliuretano PolyC12E1kGS in accordo ad una maggiore reattività, dovuta al minore 

peso molecolare del copolimero PolyCE di partenza e ad una ridotta cristallizzazione 

delle catene di PCL durante la fase di raffreddamento a 0°C che si effettua prima della 

fase di estensione di catena.  
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Figura 110. Grafico dei dati di quantificazione dei ponti disolfuro 

 

 

3.4.6 Studi di degradazione e swelling su films di PolyC24E1kGS 

Lo studio di degradazione idrolitica sui films di PolyC24E1kGS, ottenuti mediante la 

tecnica del film-casting, è stato condotto in DPBS a pH 7.4, con e senza l’aggiunta di 

glutatione ridotto (GSH) 10 mM, allo scopo di mimare una ambiente riducente. Dopo 

75 giorni si è registrata una perdita in peso complessiva del 7% e non è stata registrata 

una differenza statisticamente significativa fra tutti i tempi analizzati e per entrambi i 

mezzi utilizzati (Figura 111). Questo dato preliminare, da una parte suggerisce 

l’elevata resistenza idrolitica del poliuretano selezionato, che è un requisito 

fondamentale per un polimero che debba fungere da materiale impiantabile per 

sostenere un’attività prolungata nel tempo, dall’altra evidenzia che la stimolazione in 

ambiente riducente non determina una variazione della resistenza idrolitica del 

materiale. Inoltre l’analisi della capacità di swelling nel tempo conferma una buona 

affinità al mezzo acquoso, dovuta alla presenza del PEG nel copolimero tri-block, che 

rimane stabile nel tempo, in accordo con i dati di degradazione idrolitica. 
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Figura 111. Studi di degradazione e swelling sui films di PolyC24E1kGS ottenuti tramite film-

casting in DCM 

 

 

3.4.7 Stampa 3D e modello digitale 

Approcci recenti per l'ingegneria del tessuto osseo, si concentrano sulla progettazione 

di scaffold osteoinduttivi senza cellule (Chen, et al., 2019), in cui sono incorporati 

nanofiller inorganici per migliorare le prestazioni meccaniche e conferire proprietà 

osteoinduttive. Tali particelle colloidali interagiscono con il polimero stabilendo 

interazioni, rafforzando così l'entanglement della rete polimerica. 
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Nella progettazione di scaffolds meccanicamente performanti, le nanoparticelle 

inorganiche costituite da idrossiapatite, grazie alla loro somiglianza con i composti 

inorganici della matrice extracellulare dell’osseo naturale, sono ampiamente utilizzate 

come agente dopante nanostrutturato osteoinduttivo. Partendo da questi presupposti, 

allo scopo di progettare materiali con potenziale attività osteinduttiva, è stata valutata 

la possibilità di dopare gli scaffolds di poliuretano con nanoparticelle di idrossiapatite 

(nHAp). La stampabilità della matrice polimerica, con e senza nanoparticelle di 

idrossiapatite (nHAp) è stata saggiata progettando una griglia 3D di base. In particolare 

il modello digitale, come file STL, è stato progettato come una griglia a 3 strati, dalle 

dimensioni di 10 x10 x 1.2 mm, con un diametro del filamento di 0.4 mm, una distanza 

del filamento di 0.8 mm e un laydown pattern di 90°. 

Il file è stato poi convertito in GCODE e il risultato dell’immagine digitale è mostrato 

in Figura 112. 

 

 

Figura 112. Rendering dello scaffold 3D 

 

 

Il derivato poliuretanico migliore, grazie alla sua disperdibilità in DCM ed alle sue 

ottimali caratteristiche fisiche è risultato essere il PolyC24E1kGS. 

Per la stampa del poliuretano è stata seguita la tecnica del solvent-casting; le 

dispersioni di PolyC24E1kGS in DCM e di PolyC24E1kGS+nHAp in DCM, sono state 

caricate in siringa e stampate dopo aver standardizzato le condizioni di stampa (Figura 

113). 
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Figura 113. Tecnica del solvent-casting eseguita per la stampa del PolyC24E1kGS 

 

 

 

In particolare, sono state testate diverse concentrazioni percentuali in peso di 

poliuretano, a differenti pressioni e velocità di stampa. Dopo diversi tentativi di stampa 

effettuati variando la concentrazione di poliuretano (Figura 114b), le condizioni 

operative migliori sono state ottenute al 20% p/p, con una pressione di stampa pari a 

8000 mbar ed una velocità di stampa di 1 mm/s, con un ago di 27 G. La Figura 114a 

riporta l’immagine del filamento ottenuto. Il filamento generato, ha la consistenza 

idonea ad essere depositato strato su strato ed è in grado di solidificare rapidamente 

dopo la deposizione a seguito all’evaporazione del DCM, come mostrato in Figura 

114.  
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Figura 114. (a) Filamento del PolyC24E1kGS; (b) stampa a diverse concentrazioni 

percentuali di PolyC24E1kGS; (c) scaffold durante la stampa; (d) dimensioni del filamento e 

angolo della griglia visualizzati tramite microscopio ottico 

 

 

3.4.8 Studi di degradazione e di swelling su scaffolds stampati  

Gli studi di swelling e degradazione idrolitica sono stati eseguiti anche sugli scaffolds 

stampati, come riportato in Figura 115. Dal grafico, è possibile notare come, fino a 28 

giorni non si riscontra alcuna differenza significativa tra l’entità di idrolisi, 

comparando gli scaffolds con e senza nHAp, in tutti i mezzi di dispersione saggiati, 

indicando che la presenza di dopante non peggiora la stabilità a lungo termine del 

poliuretano. Una differenza significativa, invece, si riscontra in termini di 

rigonfiamento degli scaffolds dal 14° giorno, nelle matrici prive di nHAp che 

rigonfiano significativamente nel mezzo addizionato di GSH in particolare a pH 7.4. 

A tale aumento significativo dello swelling non corrisponde però un aumento 

dell’entità di idrolisi delle matrici. La presenza di nanoparticelle incrementa la stabilità 

degli scaffolds che mantengono una capacità di rigonfiamento stabile nel tempo. 
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Figura 115. Studio di degradazione e swelling su scaffolds stampati 

 

3.4.9 Studi di citocompatibilità in vitro 

La Figura 116A riporta le immagini registrate al microscopio a fluorescenza delle 

cellule MC3T3-E1, trattate con la tecnica live and dead. Il test di adesività degli 

osteoblasti, sui filamenti degli scaffolds (Figura 116A, riquadri a e d), suggerisce che 

il PolyC24E1kGS con e senza nHAp non è tossico ma è scarsamente adesivo per le 

cellule utilizzate. L’ottimale profilo di citocompatibilità è confermato anche dai test di 

citocompatibilità indiretta, condotte sulle cellule in proliferazione sul fondo del 

pozzetto nel quale è stato incubato lo scaffold. Infatti, nella Figura 116A nei riquadri 

b ed e, è possibile riscontrare un’ottimale vitalità delle cellule coltivate a contatto 

indiretto con il poliuretano, con e senza le nanoparticelle di idrossiapatite (in verde), 

mentre si evidenzia un numero esiguo di cellule morte (riquadro c e riquadro f). La 

limitata adesività del materiale è evidente inoltre se si confrontano le immagini con 
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quelle ottenute da uno scaffold di PCL utilizzato come confronto (Figura 116A 

riquadro g).  

Le immagini SEM riportate nella Figura 116B, confermano la scarsa presenza di 

cellule adese alla superficie degli scaffolds. Un’eventuale funzionalizzazione 

superficiale degli scaffolds con un agente adesivo, come ad esempio la sequenza c-

RGD, possibile per reazione di scambio tiolo-tiolo sui ponti S-S presenti nel 

poliuretano, potrebbe essere condotta al fine di incrementare l’adesività del 

biomateriale.  

 

 

Figura 116. (A)Immagini L&D dopo 3 giorni di coltura delle MC3T3-E1, ottenute tramite 

sonde fluorescenti e microscopio a fluorescenza. (a) e (d) mostrano la distribuzione cellulare 

sugli scaffolds di PolyC24E1kGS e PolyC24E1kGS+nHAp rispettivamente 

(FITC+Texasred+Brightfield); (b),(e) e (g) mostrano la distribuzione delle cellule vitali nel 

pozzetto contenente lo scaffold di PolyC24E1kGS, PolyC24E1kGS+nHAp e PCL rispettivamente 

(FITC); (c) ed (f) mostrano le cellule non vitali nel pozzetto contenente gli scaffolds 

PolyC24E1kGS e PolyC24E1kGS+nHAp rispettivamente (Texasred); (B) Immagini SEM degli 

scaffolds. (a) PolyC24E1kGS, (b)  PolyC24E1kGS+nHAp e (c) PCL 

 

La vitalità delle cellule MC3T3-E1 a contatto indiretto con gli scaffolds 3D printed di 

PolyC24E1kGS è stata quantificata tramite saggio MTS, utilizzando come confronto 

uno scaffold 3D printed (con lo stesso laydown pattern) di solo PCL. I dati di vitalità 

indiretta sono stati espressi in termini di assorbanza in funzione del tempo. Il grafico 

in Figura 117, mostra un valore di assorbanza massima a 7 giorni per le cellule incubate 

in presenza dello scaffold di PolyC24E1KGS, tuttavia mostra una netta riduzione della 

vitalità dal settimo al quattordicesimo giorno, mentre i valori di assorbanza, quando le 

g)

a) b) c)

A

B
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cellule sono incubate in presenza dello scaffold PolyC24E1KGS+nHAp, sono 

pressocché costanti per tutti i tempi saggiati. Come è possibile notare dal grafico, i 

valori di assorbanza del PolyC24E1kGS e PolyC24E1kGS+nHAp, ad ogni tempo sono 

superiori rispetto a quelli del PCL. Questo risultato potrebbe essere dovuto alla 

maggiore adesività dello scaffold di PCL, come dimostrato dalle immagini di live and 

dead. La maggiore adesività del PCL infatti, comporta una maggiore crescita delle 

cellule sullo scaffold con una riduzione delle cellule adese al pozzetto e di conseguenza 

si ottengono dei valori di assorbanza minori ad ogni tempo.  

 

Figura 117. Valori di assorbanza in funzione del tempo delle cellule incubate in presenza di 

PCL, PolyC24E1kGS e PolyC24E1kGS+nHAp 

 

3.4.10 Incorporazione del farmaco e studi di rilascio 

Sfruttando la tecnica del mortaio, il farmaco è stato incorporato partendo da una 

soluzione di DoxorubicinaHCl in MeOH, aggiunta goccia a goccia sulla polvere di 

poliuretano (PolyC24E1kGS e PolyC24E1kGS+nHAp) (Figura 118). A seguito 

dell’evaporazione del solvente e dell’essiccamento over night in essiccatore, la polvere 

è stata dispersa in DCM e stampata come descritto precedentemente. 
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Figura 118. Incorporazione del farmaco tramite la tecnica del mortaio 

Gli scaffolds di PolyC24E1kGS e PolyC24E1kGS+nHAp, di un intenso colore arancio 

(Figura 119), sono stati posti in mezzi differenti per valutare il rilascio del farmaco nel 

tempo. 

 

Figura 119. Scaffolds di PolyC24E1kGS  e Doxorubicina 

Gli studi di rilascio sono stati eseguiti in quattro mezzi differenti, DPBS a pH 7.4; 

DPBS a pH 5.5; DPBS pH 7.4 in presenza di GSH (10 mM) e DPBS pH 5.5 in presenza 

di GSH (10 mM), per valutare la suscettibilità degli scaffolds ad ambienti differenti, 

per diversi tempi: 1 ora, 24 ore, 48 ore 3, 7, 14 e 21 giorni, valutando l’assorbanza 

della DoxorubicinaHCl a 480 nm tramite spettrometria-UV.  

Già, a 24 ore, dal grafico in Figura 120, è possibile notare una differenza significativa 

nel profilo di rilascio di Doxorubicina tra gli scaffolds dopati e non dopati. La presenza 

di nHAp incrementa significativamente l’entità del rilascio. Anche alla luce della 

microstruttura dei filamenti stampati, che sono stati osservati tramite SEM e che non 

mostrano differenze di microporosità tra scaffolds dopati e non dopati, è possibile 
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supporre che l’interazione nHAp con il poliuretano riduca l’affinità della 

Doxorubicina con il polimero favorendo la diffusione ed il rilascio del farmaco. 

L’aumentata velocità di rilascio rende più marcate le differenze di rilascio dovute ai 

differenti mezzi di incubazione. Infatti, mentre nelle matrici non dopate non è possibile 

evidenziare alcuna differenza statisticamente significativa in termini di rilascio tra i 

diversi mezzi utilizzati, negli scaffolds dopati si riscontra un incremento di rilascio nei 

mezzi contenenti GSH (sia a pH 7.4 che a pH 5.5) suggerendo una sensibilità 

all’ambiente riducente e all’abbassamento del pH. Dopo 504 ore (ovvero 21 giorni), 

ad esempio è rilasciato il 50.6% di Doxorubicina dagli scaffolds trattati con il GSH 

contro il 36% registrato per gli scaffolds non incubati in condizioni riducenti. La 

maggiore quantità di Doxorubicina rilasciata in risposta all’ambiente riducente e 

debolmente acido, suggerisce che tali sistemi possano essere in grado di rispondere 

positivamente al microambiente tumorale, liberando una maggiore quantità di farmaco 

e pertanto favorendo una maggiore attività antitumorale nel tempo.  

 

Figura 120. Profilo di rilascio cumulativo di Doxorubicina dagli scaffolds di PolyC24E1kGS e 

PolyC24E1kGS+nHAp in funzione del tempo in  differenti mezzi 

 

3.4.11 Studi di citotossicità in vitro e determinazione della concentrazione inibente 

50 (IC50) 

La IC50 della Doxorubicina, come mostrato in Figura 121, per la linea cellulare HCT-

116, è 6 μM. Tra le concentrazioni testate, la più bassa (0.05 μM) risulta essere tossica 

solo per il 4% delle cellule testate; mentre la concentrazione più alta (50 μM) induce 

la morte del 92% delle cellule. Dunque, poiché dagli studi di rilascio è stato dimostrato 
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che la concentrazione di farmaco rilasciata a seguito delle 48 ore è stata 18 μM e 6 

μM, rispettivamente per gli scaffolds con e senza nHAp, è possibile ipotizzare che la 

quantità di farmaco rilasciata sia sufficiente ad avere l’effetto citotossico. 

 

Figura 121. Curva per la valutazione della IC50 della Doxorubicina su cellule HCT-116 

 

Dal grafico in Figura 122 è possibile notare come la vitalità cellulare, testata tramite 

saggio MTS, si riduca in presenza della Doxorubicina, in particolare, dopo 48 ore 

dall’esposizione, è possibile osservare una riduzione dall’87% al 9% di vitalità per lo 

scaffold in PolyCEGS+nHAp in presenza di farmaco (rispetto allo scaffold senza 

farmaco utilizzato come controllo) e dall’86% al 13.6% per gli scaffolds in PolyCEGS 

rispettivamente in assenza ed in presenza di farmaco, dimostrando così l’efficacia del 

farmaco stesso. Inoltre, è possibile notare come il farmaco sia ancora attivo sulle 

cellule nel tempo, in particolare, la vitalità cellulare risulta essere il 25.4% per lo 

scaffold in PolyCEGS+nHAp+Doxo, e il 13.7% per lo scaffold in PolyCEGS+Doxo a 

96 ore (4 giorni) dall’esposizione; mentre a 168 ore (7 giorni), le cellule vitali risultano 

essere il 26.7% e il 28.8%, per gli scaffolds con e senza nHAp rispettivamente, 

dimostrando un rilascio del farmaco graduale e duraturo nel tempo, in grado di avere 

un effetto citotossico continuo. 
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Figura 122. Grafici vitalità cellulare per gli studi di citotossicità in vitro a 48, 96 e 168 ore 

sulle cellule HCT-116 

 

In Figura 123, sono riportate le immagini in cui è stato messo in risalto il nucleo delle 

cellule tramite sonda fluorescente Dapi, dimostrando come il farmaco sia riuscito a 

diffondere all’interno delle cellule fino a raggiungere il nucleo in tutti i tempi testati, 

confermando il rilascio continuo del farmaco. 
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Figura 123. Immagini ottenute tramite microscopio a fluorescenza. A immagini a 48 ore, B a 

96 ore, C a 168 ore. a e d (DAPI) rappresentano le immagini a contatto con gli scaffolds di 

PolyC24E1kGS+nHAp+Doxo e PolyC24E1kGS +Doxo rispettivamente; le immagini b ed e 

mostrano la presenza del farmaco all’interno della cellula; le immagini c ed f rappresentano 

il merge 

 

La Figura 124 mostra il confronto tra le cellule della linea cellulare HCT-116 vitali, in 

cui il nucleo è stato enfatizzato tramite Dapi (Figura 124 a e d), rispetto a quelle trattate 

a) b) c)

d) e) f)
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con la Doxorubicina rilasciata dagli scaffolds di PolyC24E1kGS+nHAp (Figura 124 b 

ed e), e dagli scaffolds di PolyC24E1kGS (Figura 124 c ed f); mostrando una differenza 

morfologica significativa in termini di forma e dimensioni. In particolare, le cellule 

vitali risultano rotonde e dalle dimensioni medie di 15μm, mentre le cellule esposte al 

farmaco perdono il contatto con le altre cellule, risultando inoltre piatte, granulari e 

dalle dimensioni considerevolmente aumentante, in media 38 μm; queste differenze 

sono spesso associate ad uno stadio apoptotico come riportato in letteratura (Sliwinska 

et al., 2009). 

Figura 124. Confronto tra le cellule HCT 116 vitali e le cellule HCT 116 dopo l'esposizione 

al farmaco. Le immagini a) e d) rappresentano le cellule vitali in Dapi e Brightfield 

rispettivamente, le immagini b) e c) il merge (Dapi+Brightfield), mentre e) e f) rappresentano 

le immagini Brightfield delle cellule a seguito dell’esposizione al farmaco rilasciato dagli 

scaffolds di PolyC24E1kGS+nHAp e PolyC24E1kGS rispettivamente  

a) b) c)

d) e) f)
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4. Conclusioni 

La crescente domanda di biomateriali in grado di soddisfare le esigenze dell'ingegneria 

dei tessuti ha portato allo sviluppo di nuove strategie in grado di combinare polimeri 

naturali e sintetici per ottenere nuovi idrogeli, facili da maneggiare a 37 ºC e pH 

fisiologico. A questo scopo, in un primo lavoro di questa tesi di Dottorato, è stato 

proposto un metodo efficace e riproducibile per la produzione di nuovi copolimeri di 

gellan gum-graft-poly(D,L-lattide-co-glicolide). Le catene di PLGA hanno permesso 

di controllare le proprietà fisiche dei derivati. In particolare, modulando il rapporto 

polimero naturale/sintetico, è possibile monitorare il processo di gelificazione della 

gomma gellano, il comportamento in presenza di sali esterni, influenzare le proprietà 

viscoelastiche degli idrogeli e il loro tempo di degradazione.  

I nuovi copolimeri sono biocompatibili e possono trovare applicazione in campo 

biomedico. In particolare, il GGm-PLGAb ha mostrato proprietà reologiche adeguate 

per  la stampa 3D ed è stato utilizzato con successo per generare scaffolds 3D. In un 

contesto generale, per ogni applicazione specifica, le proprietà chimicofisiche di questi 

nuovi biomateriali possono essere facilmente regolate modificando il rapporto 

GG/PLGA. 

 

In un secondo lavoro, un derivato amminico della gomma gellano, il GG-EDA, è stato 

miscelato con un PEG derivato. In particolare, si è scelto di utilizzare un PEG avente 

una funzione aldeidica, al fine di sfruttare la formazione di un legame imminico tra il 

suddetto gruppo funzionale e il gruppo NH2 del GG-EDA, poiché il carattere 

reversibile di tale legame consente di modificare temporaneamente le caratteristiche 

chimico-fisiche del GG-EDA e renderlo processabile mediante biostampa 3D. 

Il PEG-Aldeide interponendosi tra le eliche del GG-EDA, ne perturba l’entanglement, 

riducendo, così, i valori dei moduli elastico e viscoso e della viscosità delle dispersioni. 

Nello specifico sono stati prodotti due inks a base di GG-EDA-PEG che hanno 

presentato, entrambi, proprietà reologiche adatte per la biostampa 3D. La successiva 

incorporazione di cellule, HCT-116 e MC3T3-E1, e gli studi di citocompatibilità 

hanno evidenziato come il processo di preparazione e miscelazione dei bioinks non 

riduca la vitalità cellulare e che entrambi i polimeri utilizzati siano citocompatibili e 

possano essere utilizzati per la biostampa. 

Concludendo, si può affermare come la caratterizzazione chimicofisica, reologica e 

biologica, abbia dimostrato una buona processabilità del GG-EDA-PEG mediante 
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tecniche di biostampa 3D e, pertanto tale biomateriale può essere proposto come 

potenziale bioink. Inoltre è stato studiato l'effetto del tipo cellulare (HCT-116 e 

MC3T3-E1), della densità cellulare (10K/ml, 1M/ml e 10M/ml) e della reticolazione 

ionotropica sulle proprietà reologiche del bioink. Tutti i risultati suggeriscono di non 

trascurare la densità cellulare quando si progetta un nuovo bioinchiostro. Anche se 

l’influenza di questa dipende dal tipo cellulare e altri tipi di cellule possono portare a 

risultati leggermente diversi, si consiglia di studiare le proprietà reologiche in quanto 

queste sono strettamente correlate con il successo della stampa e di valutare la vitalità 

cellulare per selezionare la migliore densità cellulare in grado di garantire la crescita 

del tessuto. 

 

Inoltre, considerando i numerosi vantaggi che possono offrire gli idrogeli aventi 

proprietà self-healing nella medicina rigenerativa e nella stampa 3D, in questo lavoro 

di tesi di Dottorato sono stati sviluppati anche degli idrogeli a base di due derivati 

dell’acido ialuronico. In particolare, sono stati utilizzati HA-Aldeide (HA-Ald) e un 

nuovo derivato amminico, HA-DETA. Sono stati, quindi, prodotti quattro idrogeli 

aventi rapporto molare HA-Ald/HA-DETA decrescente, indicati come F1, F2, F3 e 

F4, al fine di individuare come il rapporto molare dei due derivati influenzasse le 

proprietà degli idrogeli prodotti.  

Gli idrogeli sono stati caratterizzati tramite analisi reologiche, valutando l’efficienza 

di crosslinking, analisi SEM, swelling e studi di degradazione per pesata in mezzi a 

pH 7.4 e pH 5.5. I risultati ottenuti mostrano che il grado di reticolazione, il modulo 

elastico e l’efficienza di crosslinking diminuiscono al diminuire del rapporto molare 

CHO/NH2. Gli idrogeli ottenuti sono fortemente influenzati dal pH con valori di 

swelling maggiori e valori dei moduli elastici inferiori a pH 5.5 rispetto ai valori 

ottenuti a pH 7.4. 

Tramite analisi di flow sweep è stato studiato il comportamento pseudoplastico dei 

diversi idrogeli, mentre le proprietà self-healing sono state confermate sia 

macroscopicamente che tramite analisi di recovery time. 

Tutti gli idrogeli sono risultati citocompatibili, come confermato dal saggio MTS e 

Live&Dead eseguiti a 24 ore, 48 ore e 7 giorni.  

Inoltre, sono state effettuate prove preliminari al fine di creare uno scaffold in grado 

di consentire un potenziale rilascio controllato di nanoparticelle di argento (AgNPs) 

per una futura applicazione di tali idrogeli per il drug delivery. 
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Infine, in questa tesi di Dottorato, con lo scopo di produrre nuovi biomateriali di 

supporto, sono stati sintetizzati quattro derivati poliuretanici con caratteristiche 

chimicofisiche differenti, caratterizzati dalla presenza di porzioni soft costituite dai 

copolimeri tri-block PCL-PEG-PCL e porzioni hard costituite da GSSG-OMe4 e BDI. 

Tra i derivati poliuretanici sintetizzati, il PolyC24E1kGS, è stato selezionato per la 

produzione di sistemi impiantabili per la progettazione di un sistema di drug delivery 

per il rilascio loco regionale di Doxorubicina nel trattamento dei tumori del tessuto 

osseo, e contemporaneamente in grado di favorire la rigenerazione ossea, grazie alla 

presenza di idrossiapatite come potenziale agente osteoinduttivo. 

La tecnica del solvent casting 3D printing ha permesso la produzione di scaffolds che 

fungano da supporto per il rilascio di farmaci che, se processati con la tecnica FDM, 

si degraderebbero. 

Gli studi di degradazione idrolitica hanno dimostrato la stabilità e la resistenza delle 

matrici stampate nel tempo e nei diversi mezzi saggiati, requisito fondamentale per 

sistemi a rilascio prolungato. Gli studi di citocompatibilità sugli osteoblasti, hanno 

dimostrato la non tossicità dei sistemi, associata però ad una scarsa adesività. 

Il rilascio del farmaco, è stato saggiato in diversi mezzi per valutare l’influenza del 

mezzo riducente e del pH. I dati riportati suggeriscono che lo scaffold 3D printed con 

le nanoparticelle di idrossiapatite risponde positivamente all’ambiente riducente ed 

acido che è stato mimato in vitro, favorendo un migliore rilascio della Doxorubicina 

caricata. 

Infine, sono stati eseguiti studi di citotossicità in vitro, che hanno permesso di 

apprezzare la riduzione della vitalità cellulare associata alla diffusione del farmaco 

all’interno delle cellule a diversi tempi, confermando il rilascio prolungato della 

Doxorubicina ed il suo prolungato effetto citotossico.  

In questo caso la stampa 3D è utile nella personalizzazione della terapia così come la 

forma dello scaffold permette un rilascio del farmaco variabile e correlato non solo 

alla drug loading ma anche alla superficie esposta.   
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5. Parte sperimentale 

5.1 Un nuovo bioink a base di un derivato della gomma gellano funzionalizzato 

con PLGA: sintesi, caratterizzazione e valutazione della stampabilità in 3D 

5.1.1 Materiali 

Sono stati acquistati dalla Sigma-Aldrich (Italia): gellan gum (Gelrite®), idrossido di 

tetrabutilammonio (TBA-OH), bis(4-nitrofenil) carbonato (4-NPBC), cloruro di calcio 

anidro (CaCl2), diclorometano (DCM), etanolo (EtOH), acetone, dimetilsulfossido 

anidro (DMSOa), dimetilformammide (DMF), Dowex® 50WX8 forma idrogenata, 

idrossido di sodio (NaOH), etilendiammina (EDA), arancio di acridina (AO), etidio 

omodimero-1 (EthD-1) esametildisilazano e Dulbecco’s Phosphate Buffered Saline 

(DPBS). Il CellTiter 96® AQueous One Solution Cell Proliferation Assay (MTS) è 

stato acquistato da Promega (Italia). 

L’acido poli(lattico-co-glicolico) (PLGA) 5002A PURASORB® (rapporto 

lattide/glicolide 50:50, viscosità intrinseca media di 0.22 dl/g) è stato acquistato da 

Corbion (Paesi Bassi). 

 

5.1.2 Metodi 

La cromatografia ad esclusione dimensionale (SEC) è stata eseguita utilizzando un 

sistema dotato di pompa, un rivelatore di indice di rifrazione 2410, tutti acquistati da 

Waters (TA Instruments - Waters S.p.A., Italia). 

Le analisi di spettroscopia infrarossa a trasformata di Fourier in riflettanza totale 

attenuata (ATR-FTIR) sono state effettuate utilizzando uno strumento Bruker Alpha 

con un range di numero d'onda da 400 a 4000 cm-1. 

Gli spettri di risonanza magnetica nucleare del protone (1H-NMR) sono stati registrati 

utilizzando uno strumento Bruker AC-300 che opera a 300.12 MHz. 

Le prove reologiche sono state effettuate utilizzando un DHR-2 TA Instrument 

oscillatory rheometer dotato di una geometria a piatti piani paralleli di diametro pari a 

8 mm con scanalature radiali e di una piastra Peltier auto-riscaldante (TA Instruments 

- Waters S.p.A.).  

Le colture cellulari sono state allestite utilizzando un incubatore Eppendorf New 

Brunswik S41i.  
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Il valore di assorbanza per il saggio MTS è stato misurato a 492 nm mediante il 

microplate reader Thermo (Thermo, UK). Le misurazioni UV sono state eseguite 

utilizzando uno spettrofotometro Eppendorf AF2200. 

Le immagini in fluorescenza sono state acquisite con un microscopio AxioVert200 

(Zeiss). 

Le immagini di microscopia elettronica a scansione (SEM) sono state acquisite con 

uno strumento Phenom XL, Alfatest. 

Per la biostampa 3D è stata utilizzata la stampante a microestrusione BioX (CELLINK, 

Svezia) mostrata in Figura 125. 

 

 

Figura 125. Biostampante BIO X (CELLINK, 2020) 

 

5.1.3 Degradazione della gomma gellano e produzione di gomma gellano (peso 

molecolare medio) sale di tetrabutilammonio 

La degradazione della gomma gellano, il cui peso molecolare iniziale era pari a 1000 

kDa, è stata effettuata in condizioni alcaline (Agnello, et al., 2018; Nitta, et al., 2010). 

In particolare, 5 g di gomma gellano di partenza (Gelrite®) sono stati sospesi in un 

litro di soluzione NaOH 0.1 M (pH 13). Il lotto è stato omogeneizzato per 10 minuti 

con un agitatore a lama a 200 rpm ed è stato mantenuto sotto agitazione per 24 ore a 

50°C. Successivamente, il lotto è stato neutralizzato con HCl 1 N. La soluzione finale 

è stata dializzata (cut-off 25 kDa) contro acqua distillata per 4 giorni ed infine 

liofilizzata (freeze-dried). E’ stato così ottenuta la GGm (dove con m si indica peso 

molecolare medio), un derivato avente peso molecolare inferiore rispetto a quello della 
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gomma gellano di partenza. La resina a scambio di ioni idrogeno Dowex® 50W-X8, 

attivata in via preliminare con un grande eccesso di HCl 1 N, è stata poi lavata più 

volte con acqua e utilizzata per ottenere la GGm nella sua forma acida. Infine, la GGm 

sale di tetrabutilammonio (GGm-TBA) è stata ottenuta aggiungendo, fino alla 

neutralizzazione, idrossido di tetrabutilammonio (TBA-OH) alla forma acida di GGm. 

La soluzione di GGm-TBA è stata liofilizzata e utilizzata per la successiva modifica 

chimica (Pawar & Edgar, 2011). 

 

5.1.4 Sintesi e caratterizzazione del derivato poli(lattide-co-glicolide)-

etilendiammina (PLGA-EDA) 

Il PLGA-EDA è stato sintetizzato a partire da 1 g di PLGA che è stato disciolto in 90 

ml di diclorometano (concentrazione finale dell'1% p/v), immerso in un bagno d'acqua 

a 40°C ed è stato attivato mediante l’aggiunta di 10 ml di DCM contenenti 21.48 mg 

di 4-NPBC in modo da ottenere un rapporto molare, X, pari a 1.2. 

Dopo 4 ore dall’attivazione, la temperatura è stata portata a 60°C, con trasferimento 

su una piastra ad olio, ed è stato aggiunto un quantitativo di etilendiammina (EDA) 

tale da ottenere un rapporto molare, Y, pari a 5. Dopo 3 ore, il PLGA-EDA è stato 

precipitato in un eccesso di etanolo, successivamente è stato lavato più volte con 

etanolo e, infine, essiccato per rimuovere il solvente di lavaggio. 

Il grado di funzionalizzazione dei gruppi EDA legati al PLGA è stato determinato 

mediante analisi 1H-NMR (in CDCl3) del PLGA-EDA confrontando il picco a δ 2.4, 

attribuibile ai gruppi metilenici dell'etilendiammina (-CH2-(CH2)-NH2 ), con il picco 

a δ 1.9, attribuibile al gruppo metilico del PLGA (-CH3 della porzione del PLA del 

PLGA). 

 

5.1.5 Sintesi e caratterizzazione dei copolimeri GGm-graft-PLGA-EDA 

I copolimeri GGm-graft-PLGA-EDA (siglati d'ora in avanti GGm-PLGA) sono stati 

preparati sciogliendo 1 g di GGm-TBA in 80 ml di DMSOa per ottenere una 

concentrazione finale dell'1% p/v. 

La GGm-TBA è stata posta in un bagno d'acqua a 40ºC e attivata aggiungendo 2 ml di 

DMSOa contenenti 34.3, 51.5 o 85.8 mg di 4-NPBC allo scopo di ottenere i copolimeri 

GGm-PLGAa, GGm-PLGAb e GGm-PLGAc con un rapporto molare, X', tra 4-NPBC 

e unità ripetitive di GGm, pari, rispettivamente, a 0.1, 0.15 e 0.25. Dopo 4 ore 
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dall’attivazione, la temperatura è stata aumentata a 60°C e un quantitativo adeguato di 

PLGA-EDA è stato aggiunto in 18 ml di DMSOa per ottenere un rapporto molare, Y', 

tra PLGA-EDA e 4-NPBC, pari a 1.5. La reazione è stata mantenuta sotto agitazione 

a 60°C per 24 ore. Successivamente, è stato aggiunto 1 ml di soluzione satura di NaCl, 

mantenendo la soluzione sotto agitazione per 30 minuti. 

I copolimeri GGm-PLGA, una volta ottenuti, sono stati recuperati dopo precipitazione 

in eccesso di etanolo e successivi lavaggi, effettuati più volte, con una miscela 

acetone/acqua (9:1 v/v) e, infine, con solo acetone. 

I campioni sono stati caratterizzati mediante analisi ATR-FTIR e 1H-NMR.  

Gli spettri ATR-FTIR dei tre copolimeri hanno mostrato nuovi picchi a ∼1750 cm-1, 

∼1705 cm-1, 1450 cm-1 e a 1365 cm-1. 

Gli spettri 1H-NMR dei copolimeri GGm-PLGA (campioni a, b e c dispersi in D2O più 

50 µl di NaOD aggiunti prima di eseguire l'analisi) hanno mostrato i picchi principali 

a: δ 1.18 e 1.16 ed il picco a δ 3.79. 

I valori del peso molecolare medio ponderale (Mw) e dell'indice di polidispersità (PDI) 

di GGm e dei copolimeri GGm-PLGA sono stati determinati mediante cromatografia 

ad esclusione dimensionale (SEC). I polimeri, isolati come sali di tetrabutilammonio, 

sono stati dispersi (3.75% p/v) in dimetilformammide (DMF) con LiBr, 0.05 M. 

L'eluizione è stata eseguita su Phenogel 5 µm 103 Å LC Colonna 300 x 7.8 mm da 

Phenomenex a 40°C, utilizzando come eluente una soluzione di LiBr 0.05 M in DMF 

con un flusso di 0.8 ml/min. È stata utilizzata una curva di taratura con standard di 

polistirene. 

 

5.1.6 Studi reologici 

Per eseguire gli studi reologici, gli idrogeli sono stati prodotti ponendo le dispersioni 

acquose (5% p/v), di GGm o dei copolimeri GGm-PLGA, all’interno dei pozzetti di 

una piastra 24-well Nunc™. In particolare, le dispersioni acquose sono state riscaldate 

a 90°C per 1 ora e poi aggiunte nei pozzetti, gli idrogeli così formati sono stati 

mantenuti a temperatura ambiente per 24 ore in modo da garantire la completa 

gelificazione. 

Sono stati eseguiti esperimenti di flow ramp, condotti a 37°C, per i campioni non 

reticolati, per valutare la dipendenza della viscosità quando la velocità di taglio 

aumenta, al fine di ottenere informazioni utili riguardo la lavorazione e le prestazioni 

del materiale analizzato. La dipendenza della viscosità, quando la velocità di taglio 



199 

aumenta, nello specifico, è stata valutata sottoponendo gli idrogeli per 60 secondi ad 

uno shear rate crescente da 0.1 s-1 fino a 1000 s-1. 

E’ stata eseguita un'ulteriore caratterizzazione, con prove di frequency sweep, sui 

campioni reticolati per valutare le prestazioni meccaniche e l'effetto del crosslinking 

ionotropico. In particolare, i campioni sono stati preparati immergendo le dispersioni 

acquose per 1 ora in una soluzione di CaCl2 (0.102 M). Per questi campioni la regione 

di viscoelasticità lineare è stata valutata preliminarmente con esperimenti di strain 

sweep applicando una frequenza costante di 0.1 Hz. In particolare, la linearità è stata 

trovata nell'intervallo di deformazione 0.6-1% per la GGm e 0.8-8% per i copolimeri 

GGm-PLGA. 

Le prove di frequency sweep sono state eseguite a temperatura costante (37°C) in un 

intervallo di frequenze di oscillazione compreso tra 0.01 e 100 Hz, applicando una 

deformazione (strain) costante del 10% per le dispersioni acquose, cioè per i campioni 

non reticolati, e dell'1% per i campioni reticolati in CaCl2 0.102 M. 

Il gap di misura è stato impostato a 300 µm per tutte le analisi effettuate e il campione 

in eccesso è stato accuratamente rimosso prima dell’inizio di ogni esperimento. Tutte 

le prove sono state effettuate in triplicato utilizzando la geometria a piatti piani 

paralleli con scanalature radiali. 

 

5.1.7 Preparazione dei films 

I films di GGm e dei copolimeri di GGm-PLGA (campioni a, b e c) sono stati realizzati 

disperdendo ciascun polimero in acqua bidistillata a 90°C. Dopo 1 ora, 200 µl della 

dispersione di ciascun prodotto (5% p/v) sono stati inseriti nei pozzetti di una piastra 

di politetrafluoroetilene e lasciati raffreddare e seccare a temperatura ambiente, infine 

sono stati liofilizzati. I films reticolati sono stati ottenuti aggiungendo una soluzione di 

CaCl2 0.102 M per 1 ora ai campioni liofilizzati. Successivamente, la soluzione salina 

è stata rimossa, i films sono stati lavati rapidamente con acqua e nuovamente 

liofilizzati. 

 

5.1.8 Studi di swelling 

Per studiare il rigonfiamento (swelling) dinamico, i films di GGm e dei copolimeri 

GGm-PLGA (campioni a, b e c) reticolati e non reticolati (ottenuti come descritto 

sopra), sono stati immersi in una soluzione di DPBS a 37°C, sotto leggera agitazione. 
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A tempi stabiliti, in particolare dopo 1, 2, 8, 12 e 16 giorni, ogni campione è stato 

trasferito su una piastra di Petri e, dopo aver rimosso il liquido in eccesso, è stato pesato 

(peso finale). 

Il rapporto in peso di swelling (q) è stato calcolato con la seguente equazione: 

𝑞 =
𝑊𝑠

𝑊𝑑
 

dove Ws e Wd sono, rispettivamente, il peso del campione rigonfio e il peso del 

campione secco. Ogni esperimento è stato eseguito in triplicato. 

 

5.1.9 Studi di degradazione 

Per studiare il profilo di degradazione, i films di GGm e dei copolimeri GGm-PLGA 

(campioni a, b e c) reticolati e non reticolati, ottenuti come descritto in precedenza, 

sono stati immersi in una soluzione di DPBS a 37°C, sotto leggera agitazione. A diversi 

tempi (1, 2, 8, 12 e 16 giorni), i campioni sono stati rapidamente lavati in acqua 

bidistillata per rimuovere i sali di DPBS. I films sono stati poi liofilizzati ed infine 

pesati (peso finale). 

La degradazione dei campioni è stata espressa come percentuale di peso recuperato 

(%), calcolata con la seguente equazione: 

𝑊𝑟% =
𝑊𝑓

𝑊𝑖
× 100 

in cui Wf è il peso del campione recuperato (peso finale) ad ogni tempo stabilito, e Wi 

rappresenta il peso iniziale. Ogni esperimento è stato eseguito in triplicato. 

 

5.1.10 Studi di citocompatibilità in vitro 

Per gli studi biologici sono stati impiegati fibroblasti murini 3T3 coltivati nel 

Dulbecco’s Minimum Essential Medium (DMEM) arricchito con il 10% v/v di siero 

bovino fetale (FBS), l’1% v/v di soluzione di penicillina-streptomicina, l’1% v/v di 

soluzione di glutammina e lo 0.1% v/v di soluzione di amfotericina B. Le cellule sono 

state mantenute all’interno di una fiasca contenente 10 ml di terreno di coltura e 

incubate a 37°C in un’atmosfera umidificata contenente il 5% di CO2. Dopo 

tripsinizzazione, le cellule sono state contate e risospese in DMEM. Nello specifico, 



201 

per i test di citocompatibilità, le cellule sono state piastrate con una densità pari a 1×104 

cellule per pozzetto su una piastra a 96 pozzetti. 

Dopo 24 ore, allo strato cellulare presente nei pozzetti, è stata aggiunta una dispersione 

polimerica (1 mg/ml) di GGm o dei copolimeri GGm-PLGA e, successivamente, 

tramite saggio colorimetrico MTS (eseguito seguendo il protocollo riportato dal 

produttore) è stata valutata la vitalità delle cellule. In particolare, dopo 24 e 48 ore di 

incubazione, il mezzo di coltura è stato sostituito con 100 µl di mezzo fresco, e 20 µl 

di una soluzione di MTS sono stati aggiunti ad ogni pozzetto. Le piastre sono state 

incubate per 2 ore a 37°C. L’assorbanza a 492 nm è stata registrata mediante un lettore 

microplate reader ad assorbanza UV-vis e la vitalità cellulare è stata espressa come 

percentuale di vitalità rispetto alle cellule incubate in presenza del solo mezzo di 

coltura, che sono state utilizzate come controllo negativo. 

Inoltre, dopo 24 o 48 ore di incubazione, le cellule sono state trattate con arancio di 

acridina (AO) ed etidio omodimero (EthD-1), in modo da discriminare le cellule vive 

da quelle morte. Per la visualizzazione è stato utilizzato un microscopio a fluorescenza. 

Per l’eseguimento degli studi di citocompatibilità, i campioni sono stati sterilizzati, in 

forma di polvere, mediante UV a 254 nm, per 20 minuti, utilizzando una lampada UV 

da 125 W. Successivamente, è stata aggiunta acqua sterile in modo da ottenere le 

dispersioni polimeriche. Queste sono state mantenute a 90°C per 1 ora e in seguito 

sono state poste in un bagno d'acqua a 40°C fino al momento in cui sono state aggiunte 

ad ogni pozzetto contenente le cellule. 

 

5.1.11 Yield stress e Recovery test 

Per studiare le prestazioni reologiche e la stampabilità è stato selezionato il copolimero 

GGm-PLGAb (5% p/v) disperso in varie miscele acqua/DPBS (100:0, 60:40, 50:50, 

25:75, 0:100). In particolare, è stato misurato lo yield stress  e il recupero del modulo 

di conservazione (storage modulus) del campione privo di cellule. Lo yield stress è 

stato analizzato applicando uno shear stress, da 0.1 a 2000Pa (durata dell’analisi: 5 

min; temperatura: 37 ° C). 

Il recovery test del materiale è stato studiato applicando un valore di strain % del 5% 

per 200 s, questa fase è stata seguita da una deformazione alta corrispondente al 500% 

per 200 s ed infine nuovamente del 5% per 500 s. 
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5.1.12 Preparazione del bioink, incapsulazione cellulare e prove di stampa 3D 

Per la preparazione del bioink è stato utilizzato il copolimero GGm-PLGAb. In 

particolare, questo è stato sterilizzato in forma di polvere mediante irradiazione UV a 

254 nm, per 20 minuti, con una lampada UV da 125 W. Successivamente, è stato 

disperso in diverse miscele acqua/DPBS (100:0, 60:40, 50:50, 25:75, 0:100) e 

mantenuto a 90°C per 1 ora. 

Per valutare la stampabilità, ciascuna dispersione polimerica, prima del 

raffreddamento, è stata caricata all’interno di una siringa. Le prove preliminari di 

stampa, in particolare, sono state eseguite al fine di identificare i parametri di stampa 

ottimali a 37°C. Nello specifico, i migliori parametri ottenuti sono stati: miscela 

acqua/DPBS 60:40; pressione dell'aria 50 kPa, velocità di stampa 2.5 mm/s, ago 

27GG. 

Pertanto, è stata selezionata la miscela acqua/DPBS 60:40 per la preparazione della 

dispersione del copolimero GGm-PLGAb (5% p/v) al quale sono state miscelate le 

cellule 3T3 fibroblasti murini o condrociti primari bovini (1 × 106 cells/ml) e la 

dispersione è stata caricata in una siringa e mantenuta a 37 °C. La stampante utilizzata 

(BioX CELLINK) è stata precedentemente sterilizzata con etanolo al 70% e trasferita 

sotto una cappa a flusso laminare. La forma selezionata per la stampa è stata una griglia 

di dimensioni 10 × 10 × 3 mm e 25% di riempimento. I costrutti sono stati stampati 

all’interno di una piastra a 6 pozzetti. Dopo la stampa, i costrutti cellulari stampati 

sono stati incubati nel terreno di coltura per 1 e 7 giorni in condizioni standard (37 °C, 

5% CO2 e 95% umidità relativa), con cambiamenti regolari del mezzo. Lo stesso 

esperimento è stato eseguito su campioni reticolati. Questi sono stati ottenuti 

incubandoli con una soluzione 0.102 M di CaCl2 per 10 minuti e lavati due volte con 

terreno di coltura. Tutti i campioni, sia prima che dopo la stampa, sono stati trattati con 

arancio di acridina (AO) ed etidio omodimero-1 (Ethd-1), che ha permesso di 

distinguere tra cellule vive e morte e di rilevare stadi di apoptosi cellulare, utilizzando 

un microscopio a fluorescenza. Dopo 15 giorni di coltura, i campioni incapsulati con 

condrociti, sia stampati che non stampati, sono stati lavati con DPBS e fissati con 

formaldeide al 4% v/v. I campioni sono stati lavati con acqua e successivamente 

disidratati con graduali concentrazioni di etanolo (30%, 50%, 70%, 90% v/v e etanolo 

puro) e infine, con esametidisilazano (HMDS). I campioni essiccati sono stati 

analizzati attraverso microscopio elettronico a scansione SEM per l'osservazione 

cellulare. 
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5.1.13 Analisi statistica 

Tutti i risultati sono riportati come media ± deviazione standard e, quando applicabile, 

l'analisi statistica per la significatività è stata eseguita attraverso il Student's t-test, 

utilizzando la funzione statistica t-test di Microsoft Excel, assumendo una varianza 

non omogenea a due campioni e una distribuzione a due code; i valori con p<0.05 sono 

stati considerati statisticamente significativi.  
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5.2 Produzione, caratterizzazione chimico-fisica, reologica e biologica di un 

bioink a base di un derivato amminico della gomma gellano 

5.2.1 Materiali 

Sono stati acquistati dalla Sigma-Aldrich (Italia): gomma gellano (Gelrite®), idrossido 

di sodio (NaOH), Dowex® 50WX8 forma idrogenata, idrossido di tetrabutilammonio 

(TBA-OH), dimetilsulfossido anidro (DMSOa), bis(4-nitrofenil)carbonato (4-NPBC), 

etilendiammina (EDA), acetone, O-[2-(6-Oxocaproilamino)etil]-O′-metilpolietilene 

glicole 2′000, Dulbecco’s Phosphate Buffered Saline (DPBS), Dulbecco’s Minimum 

Essential Medium (DMEM), Live/Dead Cell Double Staining Kit, D2O.  

CellTiter 96® AQueous One Solution Cell Proliferation Assay (MTS) è stato 

acquistato da Promega (Italia) 

È stato acquistato dalla ditta Fluka: acido cloridrico (HCl). 

Sono state acquistate dalla ditta Euroclone: HCT-116 (linea cellulare del carcinoma al 

colon) e MC3T3-E1 (cellule staminali preosteoblastiche murine). 

 

5.2.2 Metodi 

Le analisi di spettroscopia infrarossa a trasformata di Fourier in riflettanza totale 

attenuata (ATR-FTIR) sono state effettuate utilizzando uno strumento Bruker Alpha 

con un range di numero d’onda da 400 a 4000 cm-1.  

Gli spettri di risonanza magnetica nucleare del protone (1H-NMR) sono stati registrati 

utilizzando uno strumento Bruker AC-300 che opera a 300.12 MHz. 

Le analisi reologiche sono state eseguite mediante il DHR-2 TA Instruments 

oscillatory rheometer, usando una geometria a piatti piani paralleli, con 8 mm di 

diametro e scanalature radiali e di una piastra Peltier auto-riscaldante (TA Instruments 

- Waters S.p.A.). 

Le colture cellulari sono state allestite utilizzando un incubatore Eppendorf New 

Brunswik S41i.  

Il valore di assorbanza per il saggio MTS è stato misurato a 492 nm mediante il 

microplate reader Thermo (Thermo, UK). Le misurazioni UV sono state eseguite 

utilizzando uno spettrofotometro Eppendorf AF2200.  

Le immagini in fluorescenza sono state acquisite con un microscopio AxioVert200 

(Zeiss).  
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Per la biostampa 3D è stata utilizzata una stampante Zmorph collegata ad un sistema 

di controllo della pressione Elveflow. 

 

5.2.3 Sintesi del derivato della gomma gellano, GG-EDA 

La gomma gellano è stata, anzitutto, degradata al fine di ottenerne un polimero a più 

basso peso molecolare e il suo relativo sale di tetrabutilammonio (chiamato in sigla 

GG-TBA) secondo una procedura messa a punto nel Laboratorio di Polimeri 

Biocompatibili dell’Università degli Studi di Palermo (Fiorica, et al., 2020) come già 

precedentemente descritto.  

La sintesi del derivato gomma gellano-(2-aminoetil)-carbamato (di seguito indicato 

come GG-EDA) è stata effettuata nelle seguenti condizioni: 500 mg di GG-TBA sono 

stati dispersi in 45 ml di DMSO anidro, per ottenere una concentrazione finale dell’1% 

p/v, e la dispersione è stata posta sotto agitazione a 40 °C per 30 minuti. 

Successivamente, sono stati aggiunti goccia a goccia 85.7 mg di 4-NPBC, 

precedentemente sciolti in 5 ml di DMSO anidro, e la reazione è stata condotta a 40 

°C per 4 ore. Il rapporto molare (X) tra le moli di 4-NPBC e le moli di unità ripetitive 

di GG-TBA, è stato posto pari a 0,5. Dopo 4 ore, 188 μl di EDA sono stati aggiunti 

goccia a goccia e sotto agitazione alla dispersione e la reazione è stata condotta per 

altre 3 ore a 40 ° C. Il rapporto molare (Y) tra EDA e 4-NPBC è stato posto pari a 10. 

La reazione è stata interrotta aggiungendo 500 μl di soluzione satura di NaCl. Dopo 

30 minuti dall’aggiunta della soluzione salina, il prodotto è stato isolato mediante 

precipitazione in acetone e, quindi, purificato tramite 4 lavaggi con una miscela 

acetone/acqua (8: 2 v/v) e due lavaggi con acetone. Il derivato GG-EDA è stato, infine, 

recuperato mediante essiccazione sottovuoto a temperatura ambiente con una resa del 

65% rispetto al peso iniziale di GG-TBA e, successivamente caratterizzato mediante 

analisi 1H-NMR. Al fine di essere utilizzato per la preparazione del bioink, il GG-EDA 

ottenuto è stato disperso a caldo (90°C) in acqua bidistillata ad una concentrazione pari 

all’1% p/v e il pH della dispersione ottenuta è stato portato a pH 6.5 mediante HCl 1N. 

Il prodotto è stato isolato per freeze-drying. 

 

5.2.4 Preparazione e caratterizzazione della dispersione per stampa (ink) 

La dispersione per la stampa (ink) è stata preparata disperdendo a caldo il GG-EDA in 

acqua bidistillata al 3% p/v e aggiungendo una soluzione di O-[2-(6-Oxocaproilamino) 
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etil]-O′-metilpolietilene glicole 2′000 (di seguito indicato come PEG-aldeide) al 3% 

p/v sempre in acqua bidistillata al fine di ottenere una concentrazione finale di GG-

EDA-PEG al 3% p/v.  

In particolare, sono stati utilizzati due diversi rapporti molari, X’ e X’’, tra le moli di 

PEG-aldeide e le moli di EDA presente nel polimero GG-EDA, rispettivamente pari a 

0.2 e 0.4. Gli inks ottenuti sono stati indicati come A e B.  

In dettaglio, 500 mg di GG-EDA sono stati dispersi in 16.67 ml di acqua bidistillata a 

90 °C, quindi sono stati aggiunti 3.93 ml di soluzione acquosa contenenti 118 mg di 

PEG-aldeide al fine di ottenere l’ink A e 7.86 ml di soluzione acquosa contenenti 236 

mg di PEG-aldeide per ottenere l’ink B.  I campioni sono stati caratterizzati mediante 

analisi ATR-FTIR e 1H-NMR.  

 

5.2.5 Caratterizzazione reologica degli inks 

Per eseguire gli studi reologici, sono stati prodotti degli idrogeli ponendo 200 µl di 

ciascuna delle dispersioni acquose al 3% p/v dei due polimeri A e B preparate come 

indicato nel paragrafo precedente all’interno dei pozzetti di una piastra 48-well cell 

culture. Gli idrogeli così formati a temperatura ambiente sono stati utilizzati per le 

analisi reologiche di seguito indicate. 

Sono stati effettuati studi di oscillation amplitude applicando strain % (deformazioni) 

crescenti tra 0.1% e 1000.0%, in condizioni di temperatura e frequenza angolare 

costanti, rispettivamente, pari 25 °C e 1.0 rad/s. In tal modo sono stati determinati la 

regione di viscoelasticità lineare (a bassi valori di strain %) e quella in cui si verifica 

una inversione dei moduli elastico e viscoso. 

Analisi di frequency sweep sono state eseguite a temperatura costante (25 °C) in un 

intervallo di frequenze di oscillazione compreso tra 0.06283 e 62.83 rad/s 

(corrispondente all’intervallo 0,010-10 Hz), applicando uno strain % costante 

dell’1.0%. 

Inoltre, sono stati eseguiti esperimenti di flow sweep, condotti a 25°C, per valutare la 

variazione della viscosità all’aumentare della velocità di taglio. La dipendenza della 

viscosità, quando la velocità di taglio aumenta, nello specifico, è stata valutata 

sottoponendo gli idrogeli ad uno shear rate (velocità di applicazione dello sforzo di 

taglio) crescente da 0.01 s-1 fino a 100.0 s-1. 

Sono stati effettuati, anche, test di temperature sweep, al fine di valutare la dipendenza 

dei moduli elastico e viscoso dalla temperatura, essendo i polimeri utilizzati 
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termosensibili. L’analisi è stata condotta nell’intervallo di temperatura tra 60 °C e 5°C, 

con una ramp rate di 2 °C/min, applicando uno strain % dell’1% e una frequenza 

angolare pari a 1.0 rad/s. 

Infine, sono stati eseguiti test di recovery applicando un valore di strain % dell’1% per 

100 s, seguito da uno più elevato corrispondente al 500% per 100 s, quindi 

nuovamentefino ad un totale di 7 steps. L’analisi è stata condotta a 25 °C e ad una 

frequenza angolare di 1 rad/s. 

Il gap di misura è stato impostato a 300 µm per tutte le analisi effettuate e il campione 

in eccesso è stato accuratamente rimosso prima dell’inizio di ogni esperimento. Tutte 

le prove sono state effettuate in duplicato utilizzando la geometria a piatti piani 

paralleli con scanalature radiali. 

 

5.2.6 Studi di degradazione  

Gli studi di degradazione sono stati condotti su scaffold porosi ottenuti tramite freeze-

drying a partire dagli inks A e B al 3% p/v preparati come descritto precedentemente. 

Nello specifico, 500 µl di ciascun ink sono stati iniettati nei pozzetti di una piastra 48-

well cell culture, lasciati raffreddare a temperatura ambiente e, quindi, sottoposti a 

freeze-drying. 

Per studiare il profilo di degradazione, gli scaffold sono stati immersi, dopo averne 

determinato la massa iniziale, in una soluzione di DPBS a 37°C, sotto leggera 

agitazione, all’interno dei pozzetti di una piastra 24-well cell culture. A diversi tempi 

(7, 14, 21 giorni), i campioni sono stati lavati ripetutamente in acqua bidistillata per 

rimuovere i sali di DPBS, quindi, sono stati sottoposti a freeze-drying e nuovamente 

pesati. 

La degradazione dei campioni è stata espressa come percentuale di peso recuperato 

(Wr%), calcolata con la seguente equazione: 

𝑊𝑟% =
𝑊𝑓

𝑊𝑖
× 100 

in cui Wf è il peso del campione recuperato (peso finale) ad ogni tempo stabilito, e Wi 

rappresenta il peso iniziale. Ogni esperimento è stato eseguito in triplicato. 
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5.2.7 Prove di stampa 

Per valutare la stampabilità e, al contempo, determinare i parametri di stampa ottimali 

per ciascun ink (privo di cellule), sono state effettuate prove di stampa mediante una 

stampante Zmorph collegata ad un sistema di controllo della pressione Elveflow.  

Gli inks di entrambi i polimeri GG-EDA-PEG A e B per le suddette prove sono stati 

preparati come descritto nel paragrafo 5.2.4, aggiungendo, però, alle dispersioni di 

entrambi i polimeri, blu di timolo (0.1% p/v) per rendere maggiormente visibile le 

strutture stampate e studiarne la conformità al modello digitale prodotto. 

La forma selezionata per la stampa è stata una struttura a nido d’ape, dal diametro di 

2 cm, prodotta con il software Voxelizer. 

Infine, la valutazione della conformità al modello digitale è stata effettuata calcolando 

l’area delle maglie esagonali presenti nelle strutture stampate aventi migliore 

risoluzione e rapportandola a quelle del modello digitale mediante la seguente formula  

𝐹𝑚𝑎 =  
𝐴𝑒

𝐴𝑡
 𝑋 100 

dove Fma (fidelity on mesh area) è il parametro indice della fedeltà dell’area della 

maglia, Ae rappresenta l'area della maglia ottenuta sperimentalmente mentre At 

rappresenta l'area della maglia teorica, derivante dal modello digitale. 

Le suddette misurazioni sono state effettuate con il software Imagej. 

 

5.2.8 Preparazione e caratterizzazione dei bioinks 

Per la preparazione dei bioinks dei due polimeri A e B si è proceduto nel seguente 

modo: 500 mg di GG-EDA sono stati dispersi in 14.30 ml di acqua bidistillata a 90 °C 

(3.5% p/v), quindi sono stati aggiunti 3.93 ml di soluzione acquosa contenenti 118 mg 

di PEG-aldeide (3% p/v) al fine di ottenere il derivato A e 7.86 ml di soluzione acquosa 

contenenti 236 mg di PEG-Aldeide per ottenere il derivato B. Ad entrambe le 

dispersioni sono stati aggiungi 2.37 ml di sospensione cellulare raggiungendo una 

concentrazione finale pari al 3% p/v.  

Il GG-EDA è stato, prima, sterilizzato, in forma di liofilizzato, mediante UV a 254 nm, 

per 30 minuti, utilizzando una lampada UV da 125 W. Successivamente, è stata 

aggiunta acqua sterile e il polimero disperso a 90°C. La soluzione di PEG-aldeide è 
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stata sterilizzata mediante filtro da 0.2 µm sotto cappa a flusso laminare e ivi, le due 

dispersioni sono state miscelate. 

Per gli studi biologici sono stati impiegate MC3T3-E1 e HCT-116 coltivate nel 

Dulbecco’s Minimum Essential Medium (DMEM) arricchito con il 10% v/v di siero 

bovino fetale (FBS), l’1% v/v di soluzione di penicillina-streptomicina, l’1% v/v di 

soluzione di glutammina e lo 0.1% v/v di soluzione di amfotericina B. Le cellule sono 

state mantenute all’interno di una fiasca contenente 10 ml di terreno di coltura e 

incubate a 37°C in un’atmosfera umidificata contenente il 5% di CO2. Dopo 

tripsinizzazione, le cellule sono state contate e risospese in DMEM. Nello specifico, 

per la caratterizzazione reologica e di vitalità cellulare, sono state impiegate tre diverse 

densità cellulari, pari rispettivamente a 1×107, 1×106 e 1×104 cellule/ml, oltre che un 

bianco di riferimento in cui il volume di sospensione cellulare è stato sostituito da 

DMEM. 

Successivamente, è stata eseguita una caratterizzazione dei bioinks attraverso analisi 

reologiche, studi di crosslinking ionotropico e di citocompatibilità in vitro. 

Per quanto riguarda le prove reologiche, sono stati effettuati test di oscillation 

amplitude e recovery time nelle stesse condizioni operative di quelli eseguiti in assenza 

di cellule. Per l’esecuzione di ciascuna prova sono stati posti 200 µl di ciascun bioink 

all’interno dei pozzetti di una piastra 48-well cell culture lasciandoli gelificare a 

temperatura ambiente, per poi utilizzarli per le analisi in questione. 

Relativamente agli studi di crosslinking ionotropico, 200 µl di ciascun bioink sono 

stati iniettati in DMEM (1 ml) all’interno di pozzetti di una piastra 48-well cell celture. 

Dopo 7 giorni di incubazione sono state eseguite analisi di frequency sweep nelle 

seguenti condizioni: temperatura costante (37 °C), intervallo di frequenze di 

oscillazione compreso tra 0.06283 e 62.83 rad/s (0.010-10 Hz), strain % costante 

dell’1.0%.  

Riguardo agli studi di citocompatibilità in vitro, sono stati eseguiti saggi MTS e 

Live&Dead. In riferimento al primo, 100 µl di ciascun bioink sono stati iniettati, 

attraverso aghi del diametro di 27G, in DMEM (1 ml) all’interno di pozzetti di una 

piastra 48-well cell culture. Le piastre sono state, quindi, incubate a 37 °C e, a tempi 

prestabiliti (1 e 7 giorni), è stata valutata la vitalità delle cellule mediante il saggio 

colorimetrico MTS (eseguito seguendo il protocollo riportato dal produttore).  

In particolare, ai tempi stabiliti, si è provveduto a togliere il mezzo di coltura, lavare i 

campioni con DPBS sterile e aggiungere 500 µl di una soluzione di MTS ad ogni 
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pozzetto. Le piastre sono state incubate per 1.5 ore a 37°C, quindi ne è stata misurata 

l’assorbanza a 492 nm mediante un lettore microplate reader ad assorbanza UV-vis. 

Le analisi sono state eseguite in triplicato. 

Riguardo al saggio Live&Dead, 100 µl di ciascun bioink sono stati iniettati, sempre 

attraverso aghi del diametro di 27G, in DMEM (500 µl) all’interno di pozzetti di 2-

well Nunc Chamber Slide, formando sottili filamenti. Quindi sono stati incubati a 37°C 

e, a tempi prestabiliti (1 e 7 giorni), è stato eseguito il saggio Live&Dead (seguendo il 

protocollo riportato dal produttore). 

In particolare, ai tempi stabiliti, si è provveduto a togliere il mezzo di coltura, lavare i 

campioni con DPBS sterile e aggiungere 500 µl di una soluzione di Live&Dead ad 

ogni pozzetto. Quindi i campioni sono stati incubati per 30 minuti a 37 °C e, infine, 

sono state acquisite immagini in fluorescenza con un microscopio AxioVert200 

(Zeiss).  

 

5.2.9 Analisi statistica 

Tutti i risultati sono riportati come media ± deviazione standard e, quando applicabile, 

l'analisi statistica per la significatività è stata eseguita attraverso il Student's t-test, 

utilizzando la funzione statistica t-test di Microsoft Excel, assumendo una varianza 

non omogenea a due campioni e una distribuzione a due code; i valori con p<0.05 sono 

stati considerati statisticamente significativi. 
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5.3 Bioink di un derivato dell’acido ialuronico self-healing e pH sensibile: 

sintesi, caratterizzazione e stampabilità 

5.3.1 Materiali 

L’acido ialuronico 1000 kDa è stato acquistato da Altergon Italia. L’ idrossido di 

tetrabutilammonio (TBA-OH), la resina a scambio cationico Dowex 50W-X8, il bis(4-

nitrofenil) carbonato (4-NPBC), l’acetone, il dimetilsulfossido anidro (DMSOa), il 

dietiletere, l’idrossido di sodio (NaOH), la dietilentriammina (DETA), il Dulbecco’s 

Phosphate Buffered Saline (DPBS), Rhodamina B, Azure II, il nitrato di argento 

(AgNO3), la fluoresceina diacetato, fluoresceine diacetate (FDA), lo ioduro di propidio 

(PI), Live and Dead staining Kit e gli inserti BRAND® sono stati acquistati dalla Sigma 

Aldrich. Il glicole etilenico è stato acquistato da Acros organics, Il CellTiter 96® 

AQueous One Solution Cell Proliferation Assay (MTS) è stato acquistato da Promega 

(Italia). 

 

5.3.2 Metodi 

La cromatografia ad esclusione dimensionale (SEC) è stata eseguita utilizzando un 

sistema dotato di pompa, un rivelatore di indice di rifrazione 2410, tutti acquistati da 

Waters (TA Instruments - Waters S.p.A., Italia). 

Gli spettri di risonanza magnetica nucleare del protone (1H-NMR) sono stati registrati 

utilizzando uno strumento Bruker AC-300 che opera a 300.12 MHz mentre li spettri 

di risonanza magnetica nucleare bidimensionale (2D-NMR) sono stati registrati 

utilizzando uno strumento Bruker Avance II 400 MHz. 

Le prove reologiche sono state effettuate utilizzando uno strumento DHR-2 TA 

Instrument dotato di una geometria a piatti piani paralleli di diametro pari a 8 mm con 

scanalature radiali e di una piastra Peltier auto-riscaldante (TA Instruments - Waters 

S.p.A.).  

Le colture cellulari sono state allestite utilizzando un incubatore Eppendorf New 

Brunswik S41i.  

Il valore di assorbanza per il saggio MTS è stato misurato a 492 nm mediante il 

microplate reader Thermo (Thermo, UK).  
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Le misurazioni UV sono state eseguite utilizzando uno spettrofotometro Eppendorf 

AF2200. Gli spettri UV-Visibile sono stati registrati con uno spettrofotometro 

Shimadzu UV-2400. 

Le immagini in fluorescenza sono state acquisite con un microscopio AxioVert200 

(Zeiss).  

Le immagini di microscopia elettronica a scansione (SEM) sono state acquisite con 

uno strumento Phenom PRO X. Le analisi di spettroscopia fotoelettronica a raggi X 

(XPS) sono state effettuate usando uno spettrofotometro di fotoelettroni a raggi X PHI 

5000 VersaProbe II (ULVAC-PHI, Inc., Kanagawa, Japan) con una sorgente: Al Kα 

(1486.6 eV), analizzatore emisferico a 128 canali, FAT mode. Le immagini a 

scansione in trasmissione STEM sono state acquisite con un microscopio Elettronico 

a Scansione - FEI Versa 3D. Lo strumento Ryonet è stato usato per irradiare i campioni 

per effettuare la fororiduzione del sale di argento. 

Lo studio di rilascio di argento è stato effettuato con la tecnica di spettroscopia di 

emissione al plasma (ICP-OES) (PerkinElmer Model Optima 2100). 

 

5.3.3 Sintesi HA-DETA e caratterizzazione 

5.3.4 Degradazione acido ialuronico ad alto peso molecolare 

La degradazione dell’acido ialuronico è stata effettuata partendo da 5 g di prodotto 

solubilizzato in 500 ml di acqua distillata (100 ml/g). Avvenuta la completa 

dissoluzione, la soluzione è stata lasciata in orbital shaker a 37°C per tutta la notte. 

Successivamente sono stati aggiunti, sotto agitazione, goccia a goccia, 2 ml di HCl al 

37% per ogni grammo di HA. La soluzione è stata posta sotto agitazione per 30 minuti 

con agitatore a paletta e successivamente è stata trasferita in orbital shaker per 24 ore 

a 37°C. Dopo 24 ore, il pH è stato aggiustato a 7 con NaOH 6 M e la soluzione è stata 

purificata in dialisi (cut-off 3.5 kDa) contro acqua distillata per 7 giorni. Una volta 

completata la purificazione, il prodotto è stato congelato e liofilizzato.  

Avvenuta la completa liofilizzazione, il prodotto è stato solubilizzato in 500 ml di 

acqua distillata (100 ml/g) ed è stato passato in colonna con resina cationica, 

precedentemente attivata con HCl.  

Il pH della soluzione è stato aggiustato a 7 con tetrabutilammonio idrossido (TBA-

OH), per ottenere il sale di tetrabutilammonio dell’acido ialuronico (HA-TBA). La 

soluzione è stata congelata e liofilizzata. 
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5.3.5 Sintesi e caratterizzazione del derivato dietilentriamminico dell’acido 

ialuronico (HA-DETA) 

Per la sintesi del derivato dietilentriamminico dell’acido ialuronico (HA-DETA), sono 

stati solubilizzati 500 mg di HA-TBA in 45 ml di DMSO anidro, successivamente una 

quantità adeguata di paranitrofenilcarbonato (4-NPBC) è stata solubilizzata in 5 ml di 

DMSO anidro, questi sono stati aggiunti, goccia a goccia, nella soluzione di HA-TBA 

a 40°C (rapporto molare tra 4-NPBC e HA-TBA pari a 0.25, 0.50 e 0.75).  

Dopo 4 ore, 0.218 ml, 0.437 ml e 0.652 ml (rispettivamente per HA-DETA 0.25, 0.50 

e 0.75) di dietilentriammina sono stati aggiunti e la soluzione è stata lasciata a 40°C 

per 3 ore, sotto continua agitazione.  

La sintesi è stata conclusa con la precipitazione della miscela di reazione ottenuta di 

HA-DETA-TBA in un eccesso di dietiletere, 3-4 lavaggi in acetone e purificazione in 

dialisi (3.5 kDa) contro acqua distillata, successivamente contro NaCl in acqua 

distillata a pH 5.5 e infine contro acqua bidistillata per un totale di 5 giorni. Dopo la 

purificazione in dialisi, la soluzione è stata congelata e seccata mediante freeze-dryier.  

La struttura chimica dell’HA-DETA è stata confermata mediante NMR 

bidimensionale Heteronuclear Single Quantum Coherence (HSQC) e Heteronuclear 

Multiple Bond Correlation (HMBC). 

I gruppi amminici presenti sono stati determinati, inoltre, mediante saggio TNBS, 

seguendo il protocollo di fabbricazione, per confermare il dato di derivatizzazione 

ottenuto mediante NMR. I derivati sono stati identificati come HA-DETA19, HA-

DETA33 e HA-DETA41 riportando un pedice indicante il grado di funzionalizzazione 

molare. 

 

5.3.6 Studi turbidimetrici 

In primo luogo è stata esaminata, attraverso titolazione turbidimetrica, la potenziale 

interazione elettrostatica tra gruppi amminici della DETA innestata sulla catena di HA 

e il gruppo carbossilico presente sull'HA stesso. In particolare, i derivati HA-DETA 

sono stati dispersi (1.0 mg/ml) in acqua bidistillata e il pH di questa soluzione è stato 

aggiustato a 9.0. A questo punto, HCl 0.1N è stato aggiunto lentamente a temperatura 

ambiente e il pH è stato misurato utilizzando un pH-metro digitale, con una precisione 

di 0.01. Le modifiche di torbidità della soluzione a diversi valori di pH sono state 
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monitorate misurando la trasmittanza (T%) alla lunghezza d'onda di 550 nm, che è 

inversamente proporzionale all'interazione elettrostatica dei polimeri. 

 

5.3.7 Titolazione potenziometrica 

Il derivato con rapporto molare tra 4-NPBC e HA-TBA pari a 0.5 (HA-DETA33) (15 

mg) è stato disperso in una soluzione acquosa, CO2 free, di NaCl 0.1 M (30 ml), 

utilizzato come stabilizzatore di forza ionica. Quindi, HCl 0.1 N (10 ml) è stato 

aggiunto alla soluzione risultante e retro-titolato con idrossido di sodio (NaOH) 0.1 M 

in atmosfera di azoto. La soluzione è stata termostatata a 25±0.1 °C e purgata 

continuamente con azoto durante la titolazione. Il pH-metro è stato calibrato con 

diverse soluzioni pH standard (pH = 4.01, pH = 7.04, pH = 10.09). I valori di pKa sono 

stati estrapolati utilizzando Microsoft Excel e applicando il metodo de Levie di 

equilibri chimici acido-basici per acidi poliprotici. Le correzioni delle attività sono 

state fatte tramite equazione di Davies. 

 

5.3.8 Sintesi e caratterizzazione del derivato aldeidico dell’acido ialuronico (HA-

Ald) 

300 mg di HA ad alto peso molecolare (1000 KDa) sono stati solubilizzati in 25 ml di 

acqua distillata e la soluzione è stata lasciata sotto agitazione overnight. 169 mg di 

periodato di sodio (rapporto molare periodato/HA 1:1) sono stati solubilizzati in 5 ml 

di acqua distillata, ed aggiunti goccia a goccia nella soluzione di HA. La reazione è 

stata lasciata reagire per 24 ore a temperatura ambiente al buio (in quanto il sodio 

metaperiodato è sensibile alla luce).   

In seguito, la reazione è stata completata con l’aggiunta di un eccesso di glicole 

etilenico (3 ml). La soluzione è stata lasciata sotto agitazione per 30 minuti, e 

successivamente è stata purificata in dialisi (3.5 kDa) contro acqua distillata per 5 

giorni, congelata ed essiccata mediante freeze-drying. L’assenza del periodato è stata 

verificata aggiungendo ad una aliquota del mezzo di dialisi una soluzione di nitrato 

d’argento all’1% (p/v). La resa ottenuta è stata di circa 80%. 

La presenza dei gruppi aldeidici nell’HA-Ald è stata confermata mediante ATR-FTIR 

e 1H-NMR, dissolvendo il campione in D2O. 

Sebbene sia stata evidenziata la presenza dei nuovi picchi nello spettro 1H-NMR 

dell’HA-Ald, non è stato possibile quantificare i gruppi aldeidici che sono stati ottenuti 
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mediante reazione con il periodato. La percentuale dell’aldeide modificata è stata 

determinata mediante 1H-NMR trattando l’HA, modificato con aldeide, con carbazato 

di tert-butile (TBC).  

In breve, 20 mg di HA-Ald sono stati dispersi in 2 ml di acqua e in seguito è stata 

aggiunta una soluzione di TBC 0.5M (con un eccesso molare pari a 10 rispetto alla 

quantità molare di periodato di sodio precedentemente utilizzato nella preparazione 

del derivato di HA-Ald).  

La miscela è stata lasciata sotto agitazione per 1 ora a temperatura ambiente, 

successivamente, è stata aggiunta alla miscela una soluzione acquosa di sodio 

cianoboroidruro (NaBH3CN) (stessa quantità molare rispetto al TBC). La miscela è 

stata lasciata reagire per 24 ore a temperatura ambiente. La soluzione è stata purificata 

in dialisi con cut-off di 3.5 kDa contro acqua bidistillata. Il prodotto ottenuto è stato 

analizzato tramite 1H-NMR. Il grado di funzionalizzazione aldeidica è stato calcolato 

dalla quantità di reagente TBC. In particolare, il picco corrispondente al sostituente 

tert-butil carbazato ((CH3)3COCONHNH–, 1.40 ppm) è stato paragonato al picco 

corrispondente ai protoni dell’acetammide dell’HA a 2.0 ppm. 

Il rapporto tra il segnale del tert-butil a 1.4 ppm e il segnale di N-acetile dell’HA a 2.0 

ppm è stato calcolato per accertare il grado di funzionalizzazione aldeidica. 

 

5.3.9 Caratterizzazione mediante Size-exclusion chromatography (SEC) 

Il peso molecolare medio ponderale (Mw) e l’indice di polidispersità (Mw/Mn) dei 

derivati HA-DETA e del derivato HA-Ald sono stati determinati mediante analisi SEC 

utilizzando una colonna Polysep 4000 e un rifrattometro differenziale 410 (DRI) come 

rivelatore di concentrazione. La miscela tampone fosfato 200 mM (pH 6.5): MeOH 

90:10 (v/v) è stata usata come fase mobile, 36 ± 0.1 ◦C, con un flusso di 0.6 ml/min. 

La curva di calibrazione è stata determinata utilizzando come standard Pullulano 

(USA) (Ferguson, et al., 2010). L'analisi è stata eseguita in triplicato. 

 

5.3.10 Preparazione degli idrogeli 

L’HA-DETA33 e l’HA-Ald sono stati solubilizzati separatamente in una soluzione 

salina di tampone fosfato Dulbecco (DPBS, pH 7.4).  
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Completata la solubilizzazione, l’HA-Ald è stata aggiunta in differenti rapporti molari 

CHO/NH2 all’HA-DETA33, e miscelata per qualche secondo, aggiungendo il volume 

adatto per avere la stessa concentrazione finale in tutti gli idrogel prodotti.  

Entrambe le dispersioni di polimero sono state miscelate insieme aggiungendo sotto 

vigorosa agitazione il volume selezionato di HA-Ald alla dispersione di HA-DETA33.  

Sono stati ottenuti 4 idrogel siglati 3F1, 3F2, 3F3 e 3F4, dove il 3 indica la 

concentrazione finale (3% p/v), F sta per “feed ratio” e il numero finale indica il 

rapporto molare CHO/NH2 decrescente come riportato in Tabella 6.  

 

5.3.11 Tempo di gelificazione 

Il tempo di gelificazione è stato determinato tramite il metodo dell’inversione del tubo. 

Dopo la miscelazione di HA-DETA33 e HA-Ald a differenti rapporti molari, gli 

idrogeli sono stati posti in orbital shaker a 37°C a 100 rpm invertendo il tubo ogni 10 

s e considerando il tempo di gelificazione degli idrogeli quando la miscela ha smesso 

di fluire dopo l’inversione del tubo. Il test è stato eseguito in triplicato.  

 

5.3.12 Crosslinking efficiency 

L'efficienza di reticolazione dell’HA-DETA33 con l’HA-Ald, è stata determinata 

utilizzando il saggio TNBS (Ragothaman, et al., 2014). I prodotti liofilizzati sono stati 

pesati in modo da avere la stessa quantità di HA-DETA33 in ogni scaffold 

(considerando il rapporto molare dei due derivati). In particolare, sono stati pesati 8.34 

mg, 7.14 mg, 6.67 mg e 5.56 mg di 3F1, 3F2, 3F3 e 3F4, rispettivamente. Ad ogni 

campione sono stati aggiunti 1 ml di NaHCO3 al 4% (p/v) e 1 ml di soluzione TNBS 

allo 0.5% (v/v) preparata in acqua distillata. La soluzione è stata miscelata 

vigorosamente e mantenuta a 60 °C per 4 ore. Successivamente, ad ogni campione 

sono stati aggiunti 3 ml di HCl 6M e lasciati a 40 °C per 90 minuti. È stata misurata 

l'assorbanza massima del complesso trinitrofenile formato utilizzando uno 

spettrofotometro UV-visibile a 420 nm. L’HA-DETA33 (5mg) è stata trattata, allo 

stesso modo come controllo.  

L’efficienza di reticolazione (ER%) è stata determinata utilizzando l’equazione: 

ER % =  (𝐴𝑏𝑠 𝑖𝑑𝑟𝑜𝑔𝑒𝑙 𝐴𝑏𝑠 𝐻𝐴 − 𝐷𝐸𝑇𝐴33)  × 100⁄  
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dove Abs idrogel corrisponde all’assorbanza degli idrogeli ai diversi rapporti molari 

(3F1, 3F2, 3F3 e 3F4) e Abs HA-DETA33 corrisponde all’assorbanza dell’HA-

DETA33. 

 

5.3.13 Studi reologici 

Per eseguire gli studi reologici, l’HA-DETA33 (3% p/v) e l’HA-Ald (3% p/v) in DPBS, 

sono stati miscelati come già descritto precedentemente, ai diversi rapporti molari, 

all’interno della piastra da 48 pozzetti, per ottenere degli idrogeli dalla forma cilindrica 

che sono stati utilizzati per le analisi. Prima di effettuare l’analisi è stato effettuato un 

condizionamento del campione al reometro a 25°C per 60 secondi. Le analisi di strain 

sweep nel range da 0.1 a 40% di strain sono state eseguite applicando una frequenza 

costante di 0.1 Hz alla temperatura di 25 °C, per determinare la zona di linearità e 

valutare la dipendenza del valore del modulo elastico (storage modulus), G′, e del 

modulo viscoso (loss modulus), G. L’esperimento di flow sweep è stato condotto a 

25°C per valutare la dipendenza della viscosità all’aumentare dello sforzo di taglio e 

per avere informazioni sul processo e sulle caratteristiche del materiale analizzato. La 

dipendenza della viscosità all’aumentare della velocità di taglio è stata valutata 

applicando un range da 0.01 a 100 s-1. 

Un'ulteriore caratterizzazione è stata eseguita con misure di frequency sweep per 

valutare le prestazioni meccaniche delle miscele dei campioni. Le misurazioni del 

frequency sweep sono state eseguite in un intervallo di frequenze di oscillazione 

comprese tra 0.01 e 10 Hz, applicando una deformazione costante del 1% (zona di 

linearità). 

Il gap di misurazione è stato fissato a 1000 µm e il volume finale degli idrogeli era di 

200 µl per tutte le analisi. Il campione in eccesso è stato accuratamente rimosso prima 

di iniziare l'esperimento. Tutti gli esperimenti sono stati condotti a 25°C in triplicato 

utilizzando la piastra parallela da 8 mm.  

 

5.3.14 Studi di swelling 

Per la determinazione del grado di swelling dello scaffold, gli idrogeli sono stati 

preparati come descritto precedentemente. Per lo studio di swelling gli idrogeli ottenuti 

sono stati liofilizzati e pesati. Il peso iniziale è stato indicato con Wi. Gli scaffolds sono 
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stati immersi in 2 ml di DPBS e in 2 ml di tampone fosfato a pH 5.5 a 37°C, quindi il 

loro peso è stato determinato dopo 1, 6, 24, 48 ore e 7, 14 e 25 giorni.  

In particolare, gli scaffolds sono stati lavati con acqua deionizzata per rimuovere i sali, 

e l’eccesso di acqua è stata rimossa delicatamente con filtro in carta. Il peso dopo lo 

swelling è stato indicato come Ws. 

Il grado di swelling dello scaffold è stato calcolato mediante la seguente formula: 

 

Q ratio= Ws/Wi  

 

5.3.15 Determinazione del grado di degradazione dello scaffold 

La velocità di idrolisi dello scaffold è stata testata in vitro tramite l’incubazione dello 

scaffold liofilizzato preparato come descritto sopra, in una soluzione di DPBS e in una 

soluzione di tampone fosfato a pH 5.5, ed è stata valutata la perdita di peso recuperata 

dei campioni a 1, 6, 24, 48 ore e 7, 14 e 25 giorni. 

Il grado di degradazione è stato calcolando mediante la seguente formula:  

𝑊𝑟% =
𝑊𝑓

𝑊𝑖
× 100 

in cui Wf è il peso del campione recuperato (peso finale) ad ogni tempo stabilito, e Wi 

rappresenta il peso iniziale. Ogni esperimento è stato eseguito in triplicato. 

 

5.3.16 Proprietà self-healing 

La valutazione macroscopica delle proprietà self-healing di HA-DETA33/HA-Ald è 

stata condotta utilizzando uno stampo di forma cilindrica. La soluzione è stata colorata 

con Azure II e Rhodamina B per ottenere due geli di colore differente. I dischi di 

idrogel sono stati tagliati in due parti e posti a contatto per valutare la loro capacità di 

riassemblarsi completamente nella forma precedente a temperatura ambiente.  

Dopo aver posto a contatto le due parti sono state scattate foto ogni 5 minuti, le quali 

mostrano la graduale e completa diffusione del polimero ed è stato osservato la 

comparsa del colore viola, dovuto alla presenza di entrambi i coloranti.  

Inoltre, le soluzioni di differenti colori di HA-DETA33 e HA-Ald sono state 

direttamente miscelate con la siringa per osservare la miscelazione dei due polimeri. 
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Infine gli idrogeli sono stati distrutti in pezzi utilizzando un mortaio e un pestello e 

posti nello stampo per valutare la capacità di self-healing e riformazione dell’idrogel. 

Le proprietà self-healing sono state anche visualizzate al microscopio dopo che 

l’idrogel è stato tagliato in due parti. 

Le proprietà di self-healing sono state studiate anche da un punto di vista reologico 

mediante studi di recovery. In particolare, le misurazioni del recovery time sono state 

eseguite alla frequenza di 0.1 Hz per caratterizzare il comportamento di recupero del 

materiale applicando una bassa deformazione del 1% per 100 s, seguita da un’alta 

deformazione del 500% per 100 s per 7 volte. 

 

5.3.17 Studio della pH sensibilità 

Per valutare il diverso comportamento reologico e la loro sensibilità al pH, gli idrogeli 

sono stati preparati come descritto precedentemente e immersi per 24 ore in DPBS e 

in tampone fosfato pH 5.5. Su questi campioni sono state eseguite analisi di frequency 

sweep utilizzando i parametri descritti precedentemente. 

Gli idrogeli, inoltre, sono stati colorati con Rhodamina B e Azure II per una migliore 

osservazione. La soluzione di HCl (1 mol/l, 100 μl) è stata aggiunta all'idrogel agitando 

delicatamente. Successiva è stata aggiunta una soluzione equivalente di NaOH (1 

mol/l, 100 μl) neutralizzando l’acido. Questo processo è stato ripetuto due volte, per 

valutare la dinamicità del legame covalente che si forma con la base di Schiff. 

 

5.3.18 Citocompatibilità 

Per gli studi biologici in vitro sono stati impiegati fibroblasti umani coltivati nel 

Dulbecco’s Minimum Essential Medium (DMEM) arricchito con il 10% v/v di siero 

bovino fetale (FBS), l’1% v/v di soluzione di penicillina-streptomicina, l’1% v/v di 

soluzione di glutammina e lo 0.1% v/v di soluzione di amfotericina B. Le cellule sono 

state mantenute all’interno di una fiasca contenente 10 ml di terreno di coltura e 

incubate a 37°C in un’atmosfera umidificata contenente il 5% di CO2. Dopo 

tripsinizzazione, le cellule sono state contate e risospese in DMEM. In particolare, le 

cellule sono state piastrate con una densità pari a 3×104 cellule per pozzetto su una 

piastra a 48 pozzetti. Dopo 24 ore, allo strato cellulare presente nei pozzetti, è stata 

aggiunta una dispersione polimerica (1 mg/ml) di HA-DETA33 e HA-Ald e, 

successivamente, tramite saggio colorimetrico MTS (eseguito seguendo il protocollo 
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riportato dal produttore) è stata valutata la vitalità delle cellule dopo 24 e 48 ore di 

incubazione.  

Inoltre, è stata valutata la citocompatibilità degli idrogeli formati dalla reticolazione 

dei due derivati ai diversi rapporti molari. Nello specifico, per i test di 

citocompatibilità, un volume adeguato di HA-DETA33 è stato introdotto all’interno di 

una piastra a 96 pozzetti e in seguito è stata aggiunta una determinata quantità di HA-

Ald per la formazione degli idrogel 3F1, 3F2, 3F3 e 3F4 direttamente nel pozzetto. 

Dopo la formazione dell’idrogel, le cellule ad una densità del 1 x 104 sono state 

depositate al di sopra di esso per valutarne la citocompatibilità. La stessa analisi è stata 

eseguita incapsulando le cellule all’interno degli idrogeli ad una densità del 1 x 105. In 

particolare, un volume adeguato di HA-DETA33 è stato aggiunto ai pozzetti, 

successivamente sono state aggiunte le cellule e infine l’HA-Ald. Dopo 24 ore, 48 ore 

o 7 giorni di incubazione la vitalità è stata valutata tramite saggio colorimetrico MTS 

(eseguito seguendo il protocollo riportato dal produttore). Le piastre sono state 

incubate per 2 ore a 37°C. L’assorbanza a 492 nm è stata registrata mediante un lettore 

microplate reader ad assorbanza UV-vis e la vitalità cellulare è stata espressa come 

percentuale di vitalità rispetto alle cellule incubate in presenza del solo mezzo di 

coltura, che sono state utilizzate come controllo negativo. 

Inoltre, agli stessi tempi di incubazione, gli idrogeli con le cellule incapsulate ad una 

densità di 1 x 105, sono stati trattati con Live/Dead Kit (eseguito seguendo il protocollo 

riportato dal produttore), in modo da discriminare le cellule vive da quelle morte. Per 

la visualizzazione è stato utilizzato un microscopio a fluorescenza. 

Per gli studi di citocompatibilità, i campioni sono stati sterilizzati, in forma di 

liofilizzato, mediante raggi UV a 254 nm, per 20 minuti, utilizzando una lampada UV 

da 125 W. Successivamente, è stata aggiunto DPBS sterile in modo da ottenere le 

dispersioni polimeriche.  

 

5.3.19 3D printing 

Due dei quattro idrogeli sono stati stampati. In particolare, HA-DETA33 e HA-Ald 

sono stati preparati al 3% in DPBS separatamente. Una volta portati a pH 7.4, sono 

stati miscelati nelle diverse concentrazioni molari riportate precedentemente, in 

particolare sono stati selezionati il 3F2 e il 3F3. I diversi idrogeli sono stati caricati in 

siringa e stampati con una pressione di ~ 1500 mbar, usando una stampante Zmorph 

FAB. Sono stati stampati degli scaffolds. Il modello digitale è stato prodotto tramite 
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software Rhinoceros 3D in file STL e processato in file GCODE con il software 

Voxlizer. 

 

5.3.20 Produzione in situ delle nanoparticelle di argento (AgNPs): Sintesi dei 

materiali nanocompositi Ag/HA-Deta (senza riduzione UV) 

La produzione dei nanocompositi è stata effettuata mediante aggiunta di una soluzione 

di AgNO3 all’HA o al derivato HA-DETA33. L’HA è stato utilizzato come controllo. 

In particolare, idrogeli nanocompositi contenenti AgNPs sono stati ottenuti 

aggiungendo 100 µl di una soluzione acquosa di AgNO3 (50 mM) a 15 mg di HA o 

HA-DETA33 (3.75% p/v) precedentemente disperso in 400 µl di acqua milliQ (il pH è 

stato aggiustato a 7.4) con una concentrazione finale del 3% (p/v) in HA o HA-DETA33 

e 10 mM in AgNO3 (rapporto in massa di AgNO3:HA-DETA33 di 1mg:17.65mg). Le 

miscele sono state poste sotto rapida agitazione a temperatura ambiente per 72 ore. I 

campioni ottenuti, come descritto in precedenza, sono stati denominati come Ag/HA 

e Ag/HA-DETA. A tempi stabiliti (1, 3, 6, 24, 48 e 72 ore), è stata effettuata l'analisi 

UV-Vis sia di Ag/HA che di Ag/HA-DETA. 

 

5.3.21 Produzione in situ delle nanoparticelle di argento (AgNPs): Sintesi di 

composti Ag/HA-DETA_UV mediante fotoirradiazione UV 

Idrogeli nanocompositi contenenti AgNPs sono stati ottenuti aggiungendo 100 µl di 

AgNO3 (a diverse concentrazioni: 5, 25, 50 e 100 mM) a 15 mg di HA-DETA33 (3.75% 

p/v) precedentemente disperso in 400 µl acqua (il pH è stato aggiustato a 7.4). In 

particolare, dopo completa dissoluzione è stata aggiunta una soluzione di AgNO3, 

preparata fresca, per ottenere le concentrazioni finali del 3% (p/v) HA-DETA33 e 1,  5, 

10 e 20 mM di soluzioni di AgNO3. Le miscele sono state poste sotto rapida agitazione 

a temperatura ambiente per 1 minuto e poi irradiate con luce UV, generata da una 

lampada a mercurio ad alta pressione (365 nm e 100 W) per 30 minuti in un tubo di 

quarzo. Il colore della soluzione risultante è cambiato in grigio-marrone dopo 30 

minuti di irradiazione UV, indicando la comparsa di nanoparticelle di Ag. I campioni 

ottenuti sono stati denominati come Ag1/HA-DETA_uv, Ag5/HA-DETA_uv, 

Ag10/HA-DETA_uv e Ag20/HA-DETA_uv. Dopo l’irradiazione UV, delle aliquote 

del campione sono state analizzate con l'analisi UV-Vis per verificarne gli spettri di 

assorbimento così da accertarsi della formazione di nanoparticelle d'argento. 
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5.3.22 Caratterizzazione chimico-fisica dei nanocompositi 

Gli spettri infrarossi a trasformata di Fourier (FT-IR) sono stati registrati sui campioni 

liofilizzati. Le dimensioni, la morfologia e la topologia superficiale delle particelle di 

Ag sono state studiate con microscopio a scansione in trasmissione elettronica (STEM) 

dopo aver diluito il campione 4 volte. In particolare, i campioni sono stati fatti 

essiccare su film microscopi elettronici prima di effettuare l’analisi. 

La spettroscopia fotoelettronica a raggi X (XPS) è stata ottenuta su film ottenuti 

lasciando essiccare il campione su un vetrino porta oggetto. 

 

5.3.23 Attività antibatterica e proprietà antifouling del derivato HA-DETA33 

Il campione sottoposto a sperimentazione microbiologica, HA-DETA33, è stato 

inizialmente solubilizzato in H2O (5 mg/ml). A partire da questa soluzione è stata 

preparata la work solution in terreno di coltura MH (250 µg/ml), la soluzione di lavoro 

è stata successivamente sterilizzata per filtrazione. L’attività antimicrobica è stata 

saggiata alle concentrazioni di 250, 125, 62.5, 31.2, 15.6, 7.8, 3.9, 1.9, 0.9 µg/ml, 

contro Pseudomonas aeruginosa ATCC 15442, Staphylococcus aureus ATCC 25923, 

Enterococcus faecalis ATCC 29212, Escherichia coli ATCC 25922 e Candida 

albicans ATCC 10231. L’attività antibiofilm è stata saggiata alle concentrazioni di 50, 

25, 10, 5, 2.5 µg/ml, contro Staphylococcus aureus ATCC 25923, Pseudomonas 

aeruginosa ATCC 15442, Escherichia coli ATCC 25922 ed Enterococcus faecalis 

ATCC 29212. Per tale valutazione è stato utilizzato un Micrometodo in piastra 96 

pozzetti con colorazione della biomassa adesa con crystal-violetto e misurazione della 

densità ottica dei pozzetti campione, confrontati con pozzetti controllo crescita (non 

trattati) e pozzetti controllo negativi (solo terreno di coltura e campione a diverse 

concentrazioni, ma senza l’inoculo microbico). Per ogni concentrazione testata sono 

state effettuate almeno due repliche. L’attività di inibizione della formazione dei 

biofilm è stata  espressa in termini di percentuale di inibizione a varie concentrazioni 

µg/ml. 
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5.3.24 Attività antimicrobica dei nanocompositi Ag/HA-DETA_uv 

I campioni sottoposti a sperimentazione microbiologica sono stati Ag1/HA-DETA_uv. 

Ag5/HA-DETA_uv, Ag10/HA-DETA_uv and Ag20/HA-DETA_uv preparati come 

descritto precendentemente alla concentrazione finale del polimero del 3% contenente 

AgNO3 alle seguenti concentrazioni: 1, 5, 10 e 20 mM. L’attività antimicrobica è stata 

saggiata contro batteri Gram-negativi (Pseudomonas aeruginosa ATCC 15442) e 

batteri Gram-positivi (Staphylococcus aureus ATCC 25923). I risultati sono stati 

espressi in termini di concentrazione minima inibente (MIC) in percentuale (v/v). 

Inoltre, l’attività antibiofilm del Ag10/HA-DETA_uv contenente AgNO3 10mM è 

stata saggiata contro Pseudomonas aeruginosa ATCC 15442 e Staphylococcus aureus 

ATCC 25923. Il metodo utilizzato è il metodo della conta delle cellule vitali che hanno 

formato biofilm dopo 24 ore di incubazione in presenza di solo HA-DETA33 o del 

Ag10/HA-DETA_uv contenente AgNO3 10mM. I risultati sono stati espressi in 

termini di unità formanti colonie (CFU) e sono stati confrontati con un controllo 

crescita (solo ceppi batterici). Per ogni campione sono state effettuate due repliche. 

 

5.3.25 Inibizione formazione di biofilm di Ag10/HA-DETA_uv 

Al fine di valutare l'attività preventiva sulla formazione di biofilm, una sospensione 

batterica di Staphylococcus aureus ATCC 25923 o Pseudomonas aeruginosa ATCC 

15442 è stata aggiunta all’HA-DETA33 o Ag10/HA-DETA_uv (50 µl) 

precedentemente utilizzati per coprire il fondo della camera di una piastra per colture 

cellulari (Nunc, Roskilde, Danimarca) e incubata a 37 °C per 24 ore. I microgranismi 

sono stati mantenuti in coltura overnight in brodo di soia triptico (TSB), completato 

con il 2% di glucosio, e successivamente le sospensioni batteriche sono state diluite a 

OD570 = 0.004 e poi inoculate nei pozzetti contenenti HA-DETA33 o Ag10/HA-

DETA_uv  e incubati a 37 °C per 24 ore. Dopo l’incubazione, le camere sono state 

lavate delicatamente con NaCl 0.9% (due volte) per eliminare le cellule non adese. I 

campioni sono stati strofinati con un’ansa sterile per prelevare il biofilm adeso sul 

campione. Il materiale rimosso è stato traferito in provette contenenti NaCl 0.9% (10 

ml totali). Le provette sono poi state sonicate per 3 minuti, il contenuto diluito e 

seminato su piastra a 37°C. Dopo 24 ore, le cellule batteriche sono state contate ed è 

stata calcolata la riduzione logaritmica rispetto al controllo crescita. 
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L’inibizione della formazione del biofilm è stata anche valutata, oltre con il metodo 

della conta vitale, attraverso colorazione con fluoresceina diacetato (FDA) (colorante 

fluorescente verde per cellule vive) e ioduro di propidio (PI) (colorazione rosso 

fluorescente per cellule morte). Dopo aver incubato i campioni in presenza dei ceppi 

batterici (24 ore, 37°C), come descritto precedentemente,  i pozzetti sono stati lavati 

con PBS (due volte) e incubati con FDA e PI per 15 min. Le immagini sono state 

catturate ed elaborate utilizzando un microscopio a fluorescenza. Almeno tre immagini  

sono state catturate su porzioni casuali della superficie dell’idrogel e sulla superficie 

del vetrino dopo la rimozione dello strato di gel sul fondo.  

 

5.3.26 Studi di citocompatibilità in vitro dei nanocompositi 

Gli studi di citocompatibilità in vitro sono stati eseguiti su MC3T3-E1 (cellule 

staminali preosteoblastiche murine) coltivati con Dulbecco’s Minimum Essential 

Medium (DMEM) come mezzo di coltura, arricchito con il 10% v/v di siero bovino 

fetale (FBS), l’1% v/v di soluzione di penicillina-streptomicina, l’1% v/v di soluzione 

di glutammina e lo 0.1% v/v di soluzione di amfotericina B. Fino all’utilizzo, le cellule 

sono state mantenute all’interno di una fiasca contenente 10 ml di terreno di coltura e 

incubate a 37°C in un’atmosfera umidificata contenente il 5% di CO2. Dopo 

tripsinizzazione, le cellule sono state contate e risospese in DMEM. Nello specifico, 

per i test di citocompatibilità, le cellule sono state piastrate con una densità pari a 2x104 

cellule per pozzetto, in una piastra da 24 pozzetti. Dopo 24 ore, allo strato cellulare 

presente nei pozzetti in 1.5 ml di DMEM, è stata aggiunto l’inserto, nel quale è stato 

depositato il campione (100 µl) di HA-DETA33, Ag1/HA-DETA_uv, Ag5/HA-

DETA_uv, Ag10/HA-DETA_uv o Ag20/HA-DETA_uv e, successivamente, tramite 

saggio colorimetrico MTS (eseguito seguendo il protocollo riportato dal produttore) è 

stata valutata la vitalità delle cellule dopo 24 e 48 ore di incubazione. Inoltre, agli stessi 

tempi di incubazione, le cellule sono state trattate con Live/Dead Kit (eseguito 

seguendo il protocollo riportato dal produttore), in modo da discriminare le cellule 

vive da quelle morte. Per la visualizzazione è stato utilizzato un microscopio a 

fluorescenza. Per gli studi di citocompatibilità, l’HA-DETA33 di partenza è stato 

sterilizzato, in forma di liofilizzato, mediante raggi UV a 254 nm, per 20 minuti, 

utilizzando una lampada UV da 125 W, mentre la soluzione di AgNO3 è stata 

sterilizzata per filtrazione (0.2 µm). Successivamente, i campioni sono stati preparati 
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in condizioni sterili utilizzando acqua bidistillata in modo da ottenere le dispersioni 

polimeriche come descritto precedentemente. 

 

5.3.27 Preparazione degli idrogeli AgNPs/HA-DETA/HA-Ald 

L’Ag10/HA-DETA_uv e l’HA-Ald sono stati dispersi separatamente in acqua 

bidistillata al 3% p/v; il pH è stato aggiustato a 7 con NaOH 0.1M. 

L’HA-Ald è stata aggiunta in differenti rapporti molari CHO/NH2 all’Ag10/HA-

DETA_uv, e miscelata per qualche secondo, aggiungendo il volume adatto per avere la 

stessa concentrazione finale in tutti gli idrogeli prodotti.  

Entrambe le dispersioni di polimero sono state miscelate insieme aggiungendo sotto 

vigorosa agitazione il volume selezionato di HA-Ald alla dispersione di HA-DETA33.  

Sono stati ottenuti 4 idrogeli siglati 3F1, 3F2, 3F3 e 3F4, dove il 3 indica la 

concentrazione finale (3% p/v), F sta per “feed ratio” e il numero finale indica il 

rapporto molare CHO/NH2 decrescente.  

 

5.3.28 Studi di rilascio di argento  

Il rilascio di Ag+ dagli idrogeli (200 µl), prodotti come descritto nel paragrafo 

precedente, è stato valutato a pH 7.4 e 5.5. In particolare, a ciascun idrogel sono stati 

aggiunti 9.8 ml di tampone fosfato pH 7.4 o tampone fosfato pH 5.5. I campioni sono 

stati incubati a 37°C ed a diversi tempi, 24, 48, 144, 288 e 480 ore per i campioni posti 

a pH 7.4, e 1, 3, 8 e 21 ore per i campione posti a pH 5.5, è stato analizzato il contenuto 

di argento presente nel surnatante tramite analisi ICP-OES. 
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5.4 Solvent-casting 3D printing di nuovi poliuretani con potenziale effetto 

rigenerativo del tessuto osseo e rilascio loco-regionale di doxorubicina 

5.4.1 Materiali  

Il polietilenglicole 1000 Da (PEG1K), il polietilenglicole 2000 Da (PEG2K), l’ε-

caprolattone (ε-CL), l’L-glutatione ossidato (GSSG), l’L-glutatione ridotto (GSH), 

l’acido 5,5-ditiobis-2-nitrobenzoico, l’acido etilendiamminotetraacetico (EDTA), il 

bromuro di litio (LiBr), la dietilammina (DEA), la trietilammina (TEA), gli standard 

di polistirene, la sodio azide (NaN3), le nanoparticelle di idrossiapatite (nHAp), il 

Dulbecco’s phosphate buffered saline (DPBS), gli inserti BRAND®, sono stati 

acquistati dalla Sigma Aldrich srl (Italia). L’idruro di calcio (CaH2), lo stannoato di 

ottile Sn(Ot)2, il trimetilclorosilano (TMClSi), l’1,4-diisocianatobutano (BDI) sono 

stati acquistati da Fluka. La N,N-dimetilformamide (DMF), il dietil etere, il 

diclorometano (DCM), il toluene, il metanolo, l’isopropanolo, l’etere di petrolio e 

l’acetone sono stati acquistati da VWR (Italia). Il ditiotreitolo (DTT), il solfito di sodio 

(Na2SO3) 98% e la glicina sono stati acquistati dalla Merck (Germania). 

 

5.4.2 Sintesi dei copolimeri tri-block PolyCE 

I copolimeri triblock PCL-PEG-PCL, denominati PolyCE sono stati sintetizzati 

attraverso una procedura di Ring Opening Polymerization (ROP), impostando due 

differenti rapporti molari tra l’ε-caprolattone (C) ed il PEG (E) pari a 12.26 e 24.52, 

rispettivamente.  

I due reagenti sono stati distillati. In particolare, la distillazione dell’ε-caprolattone è 

stata effettuata a 90 °C in presenza di calcio idruro.  I PEG con peso molecolare 1000 

(PEG1k) e 2000 (PEG2K), sono stati disidratati tramite distillazione azeotropica in 

toluene a pressione atmosferica. Sfruttando un rapporto volumetrico 1:4 (v/v) 

PEG/toluene, l’azeotropo distilla a 76°C. 

La sintesi dei copolimeri è stata effettuata in atmosfera inerte di azoto, a 130 °C in una 

piastra ad olio, sotto agitazione, per 24 ore, utilizzando palloni a due colli dotati di 

rubinetto, seguendo la modalità riportata in letteratura (Palumbo, et al., 2021). 

In particolare, per soddisfare il rapporto molare C/E di 12.26, 1.6 g di ε-caprolattone 

sono stati miscelati con 1.128 g di PEG1k e 0.79 g di ε-caprolattone sono stati miscelati 

con 1.128 g di PEG2k; mentre per soddisfare il rapporto C/E di 24.56 sono stati 
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utilizzati 3.16 g di ε-caprolattone e 1.128g di PEG1k e 1.6 g  di ε-caprolattone sono stati 

miscelati con 1.128 g di PEG2k. Per tutte le reazioni è stata utilizzato lo stannoato di 

ottile Sn(Ot)2 come catalizzatore. I quattro differenti copolimeri ottenuti sono stati 

identificati rispettivamente con le sigle PolyC12E1K, PolyC24E1K, PolyC12E2K, 

PolyC24E2K. 

Al termine delle 24 ore, i copolimeri semisolidi sono stati purificati tramite 

precipitazione goccia a goccia in dietiletere, a freddo e sotto vigorosa agitazione. Sono 

stati poi posti una notte in isoprapanolo a 4°C ed infine essiccati. 

I prodotti sono stati ottenuti come solidi di colore bianco ad eccezione del PolyC12E1k 

che è stato ottenuto come un liquido viscoso.  

 

5.4.3 Sintesi del Chain extender  

L’esterificazione dell’L-glutatione ossidato per ottenere il tetrametilestere è stata 

eseguita impostando un rapporto molare tra trimetilclorosilano e L-glutatione ossidato 

pari a 24; pertanto a 1g di L-glutatione ossidato sono stati aggiunti 4.95 ml di 

trimetilclorosilano goccia a goccia e sotto agitazione, aggiungendo poi 10 ml di 

metanolo, secondo le modalità precedentemente riportate  (Palumbo, et al., 2021). La 

reazione è stata condotta a 25 °C per 24 ore. A seguito delle 24 ore, la miscela è stata 

concentrata al rotavapor fino all’ottenimento di un residuo oleoso, purificato con 2 ml 

di etere di petrolio. Infine, il prodotto è stato essiccato con l’ottenimento di una polvere 

bianca. 

 

5.4.4 Sintesi dei poliuretani  

La sintesi dei poliuretani è stata condotta seguendo la procedura riportata in letteratura 

(Palumbo, et al., 2021), soddisfacendo il rapporto PolyCE:BDI:GSSG-OMe4 pari a 

1:2.3:1 per tutti i poliuretani sintetizzati, che sono stati identificati come PolyCxEyGS 

dove x indica il rapporto molare -PCL/PEG usato e y indica il peso molecolare del 

PEG (1K o 2K).   

Tutte le reazioni sono state condotte sotto agitazione e in atmosfera inerte, in palloni a 

due colli, in particolare: 

PolyC12E1KGS: 400 mg di PolyC12E1K sono stati dispersi in 368μl di DMF anidra 

(115% p/p) aggiungendo 25.9 μl di BDI e 20 μl 0.05 M di Sn(Ot)2 come catalizzatore 

(70°C per 2 ore); successivamente per la fase di estensione, i palloni sono stati posti 
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in bagno a 0°C e si è proceduto all’aggiunta di 180 mg di tetrametilestere dell’L-

glutatione ossidato cloridrato (GSSG-OMe4) precedentemente solubilizzati in 2.97 ml 

di DMF anidra ed in presenza di 12.2 μl di DEA. Dopo 2 ore la reazione è stata portata 

a termine a 25 °C per ulteriori 20 ore. 

PolyC24E1KGS: 400 mg di PolyC24E1K sono stati dispersi in DMF anidra al 115% p/p 

con 59.8 μl di BDI e 20 μl 0.05 M di Sn(Ot)2 (70°C per 2 ore); successivamente i 

palloni sono stati posti in bagno a 0°C e si è proceduto all’aggiunta di 79.4 mg di 

GSSG (OMe)4 in 1.29 ml di DMF anidra ed in presenza di 12.2 μl di DEA . Dopo 2 

ore la reazione è stata portata a termine a 25 °C per ulteriori 20 ore. 

PolyC12E2KGS: 400 mg di PolyC12E2K sono stati dispersi in DMF anidra al 115% p/p 

aggiungendo 41.2 μl di BDI e 20 μl 0.05 M di Sn(Ot)2 (70°C per 2 ore); 

successivamente i palloni sono stati posti in bagno a 0°C e si è proceduto all’aggiunta 

di 125 mg di GSSG (OCH3)4) in 2.04  ml di DMF anidra con 19.3 μl di DEA . Dopo 2 

ore la reazione è stata portata a termine a 25 °C per ulteriori 20 ore. 

PolyC24E2kGS: 400 mg di PolyC24E2K sono stati dispersi in DMF anidra al 115% p/p 

aggiungendo 30.9 μl μl di BDI e 20 μl 0.05 M di Sn(Ot)2 (70°C per 2 ore); 

successivamente i palloni sono stati posti in bagno a 0°C e si è proceduto all’aggiunta 

di 89.3 mg di GSSG (OCH3)4) in 1.45 ml di DMF anidra con 13.76  μl di DEA . Dopo 

2 ore la reazione è stata portata a termine a 25 °C per ulteriori 20 ore. 

Ciascuna reazione è stata interrotta precipitando in dietiletere a freddo, sotto vigorosa 

agitazione, ottenendo quindi i precipitati che sono stati purificati tramite ripetuti 

lavaggi in isopropanolo ed infine esiccati sotto vuoto. I derivati PolyC24E1kGS, 

PolyC12E2kGS e PolyC24E2kGS sono stati ottenuti come prodotti polverulenti mentre 

il PolyC12E1kGS è stato ottenuto con una consistenza semisolida. 

 

5.4.5 Caratterizzazione 

Gli spettri di spettroscopia infrarossa a trasformata di Fourier (FT-IR) sono stati 

registrati in range compreso tra 500 e 4000 cm-1, con uno strumento Bruker Alpha. 

Gli spettri 1H-NMR sono stati ottenuti con uno strumento Bruker Avance II 300 

funzionante a 300.12 MHz a temperatura ambiente, usando DMF deuterata come 

solvente per i PolyCEGS, metanolo deuterato come solvente per l’L-glutatione 
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ossidato e il suo derivato e cloroformio deuterato per i PolyCE. I chemical shift (∂) 

sono riportati come parti per milione (ppm) a valle del tetrametilsilano.   

Il peso molecolare medio pesato (Mw), il peso molecolare medio numerico (Mn) e 

l’indice di polidispersità (PDI) dei derivati sono stati determinati tramite Size 

Exclusion Chromatography (SEC). L’analisi cromatografica ad esclusione 

dimensionale è stata eseguita utilizzando un sistema SEC multidetector dotato di una 

pompa Water 600 (Mildford, MA), un rilevatore di indice di rifrazione Water 410 e 

una colonna Phenogel lineare da Phenomenex (dimensione delle particelle 5 µm; 

dimensione dei pori 100 nm e 1 µm). Come standard è stato utilizzato polistirene 

(intervallo 2-70 kDa). Le misurazioni sono state eseguite a 50 °C ±  0.1 °C usando una 

soluzione di LiBr/DMF 0.025 M come eluente, con un flusso di 0.8 ml/min.  

L'analisi termica (DSC) dei campioni è stata eseguita utilizzando un DSC 131 EVO, 

SETARAM Instruments. I campioni sono stati riscaldati da –100 °C a +100°C con una 

velocità di riscaldamento di 10 °C/min.  

La quantificazione dell’estere tetrametilico dell’L-glutatione ossidato cloridrato 

GSSG-OMe4, usato come chain extender nel protocollo sintetico dei poliuretani, è 

stata effettuata valutando la quantità di ponti S-S mediante saggio colorimetrico 

DTNB, seguendo la procedura riportata da Thannhauser. In particolare, 100 µl di 

campione disciolto in DMF sono stati diluiti in 1.5 ml di soluzione di DTNB a pH 9.5. 

Dopo 25 minuti al buio, è stata letta l’assorbanza a 412 nm all’UV. La quantità di 

GSSG incorporato è stata quantificata utilizzando il derivato GSSG-OMe4 come 

standard nell’intervallo 0.1-1 mg/ml. I risultati sono stati espressi come µmol di legami 

disolfuro per grammo di campione. I valori di assorbanza per il saggio di Thannhauser 

sono stati ottenuti tramite Eppendorf PlateReader AF2200. 

L’analisi spettroscopica UV-Vis, per valutare il rilascio di Doxorubicina, è stata 

effettuata usando uno spettrofotometro Shimadzu UV-2401PC.   

 

5.4.6 Studi di degradazione idrolitica 

Gli scaffolds sono stati ottenuti disperdendo il PolyC24E1kGS al 50% p/v in DCM e la 

dispersione è stata versata in un supporto in Teflon per favorire la formazione di un 

film. A seguito dell’evaporazione del DCM sono stati ricavati dei dischetti (diametro 

1 cm, spessore 1 mm), utilizzando una fustellatrice (N. 6); in seguito sono stati 
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sciacquati in acqua distillata e liofilizzati. Al termine della liofilizzazione, i campioni 

sono stati pesati ricavando il peso al tempo 0 (t0). 

Gli scaffolds sono stati posti in 1.5 ml di due mezzi differenti, una soluzione di DPBS 

a pH 7.4 e una soluzione di GSH 10 mM in DPBS a pH 7.4, entrambi in NaN3 (0.01% 

p/p) per evitare la crescita microbica. 

Le analisi sono state effettuate in triplicato per 5 tempi (1, 4, 18, 42 e 75 giorni), con 

sostituzione del mezzo con mezzo fresco ogni 3 giorni, posti in orbital shaker a 37 °C. 

Per ogni tempo è stato valutato il grado di rigonfiamento, espresso come rapporto tra 

il peso del film rigonfio al tempo tn sul peso del film secco. 

La degradazione è stata calcolata come peso residuo percentuale:  

(Wr%)= (
𝑊𝑡𝑛

𝑊𝑡0
⁄ ) × 100 

dove Wtn è il peso del film al tempo n, mentre Wt0 è il peso del film al tempo 0.  

 

5.4.7 Stampa dei poliuretani 

Sono state eseguite diverse prove di stampa del PolyC24E1kGS, sia a diverse 

concentrazioni di polimero che in presenza di nanoparticelle di idrossiapatite (nHAp), 

a loro volta a diverse concentrazioni. La concentrazione di idrossiapatite che è stata 

utilizzata è pari al 3% p/p, mentre la concentrazione del polimero è pari al 20%  p/p.  

In particolare, 333 mg di PolyC24E1kGS sono stati miscelati a 50 mg di nHAp e 

dispersi in 1 ml di DCM agitando con il vortex per circa 15 minuti. Il semisolido è 

stato poi caricato in siringa e stampato a bassa velocità, 1 mm/s, con una pressione di 

8000 mbar controllata tramite un sensore di flusso posto a valle, tramite un ago con 

diametro nominale esterno di 0.45 mm, ovvero 27 Gauge, usando una stampante 

Zmorph FAB, alla velocità di 1 mm/s.  

Sono stati stampati degli scaffolds a forma di griglia dalle dimensioni di 10 × 10 × 1.2 

mm, ottenuti tramite modello digitale ricavato mediante il software Rhainoceros 3D in 

file STL e processato in file GCODE con il software Voxlizer. 

 

5.4.8 Studi di degradazione idrolitica sugli scaffolds 3D printed 

Gli scaffolds 3D printed sono stati ottenuti disperdendo il PolyC24E1kGS al 20% p/p 

in DCM e il PolyC24E1kGS + nHAp al 20% in DCM. Le dispersioni sono state 
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stampate seguendo la tecnica del solvent casting. A seguito dell’evaporazione del 

DCM, sono stati lavati in acqua distillata e liofilizzati. Al termine della liofilizzazione, 

i campioni sono stati pesati ricavando il peso al tempo 0 (t0). 

Gli scaffolds sono stati posti in 1.5 ml di quattro mezzi differenti, una soluzione di 

DPBS a pH 7.4, una soluzione di DPBS a pH 5.5, una soluzione di GSH 10 mM in 

DPBS a pH 7.4 ed infine una soluzione di GSH 10 mM in DPBS a pH 5.5, tutti e 

quattro in NaN3 (0.01% p/p) per evitare la crescita microbica. 

Le analisi sono state effettuate in orbital shaker a 37 °C e in triplicato per 5 tempi (1, 

7, 14, 21 e 28 giorni), con sostituzione del mezzo con mezzo fresco ogni 3 giorni. 

Per ogni tempo è stato valutato il grado di rigonfiamento, espresso come rapporto tra 

il peso dello scaffold rigonfio al tempo tn sul peso del film secco. 

La degradazione è stata calcolata come peso residuo percentuale  

(Wr%)= (
𝑊𝑡𝑛

𝑊𝑡0
⁄ ) × 100. 

dove Wtn è il peso del film al tempo n, mentre Wt0 è il peso del film al tempo 0.  

 

5.4.9 Studi di citocompatibilità in vitro 

Gli studi di citocompatibilità in vitro sono stati eseguiti su osteoblasti coltivati con 

Dulbecco’s Minimum Essential Medium (DMEM) come mezzo di coltura, arricchito 

con il 10% v/v di siero bovino fetale (FBS), l’1% v/v di soluzione di penicillina-

streptomicina, l’1% v/v di soluzione di glutammina e lo 0.1% v/v di soluzione di 

amfotericina B. Fino all’utilizzo, le cellule sono state mantenute all’interno di una 

fiasca contenente 10 ml di terreno di coltura e incubate a 37°C in un’atmosfera 

umidificata contenente il 5% di CO2.  Dopo tripsinizzazione, le cellule sono state 

contate e risospese in DMEM. Nello specifico, per i test di citocompatibilità, le cellule 

sono state piastrate con una densità pari a 3x104 cellule per scaffold, previamente 

sterilizzati con etanolo e lavati più volte con DPBS sterile, in una piastra da 48 pozzetti.  

In particolare, 200 μl della sospensione cellulare contenente 3x104 cellule, sono stati 

delicatamente posti sullo scaffold. Dopo 30 minuti è stato aggiunto 1 ml di mezzo di 

coltura e la piastra è stata incubata per le prove di citocompatibilità a 3, 7 e 14 giorni. 

Trascorsi i tempi prestabiliti, la vitalità delle cellule è stata valutata tramite saggio 

colorimetrico MTS, seguendo la procedura riportata dal produttore. In particolare, 

dopo 3, 7 e 14 giorni di incubazione, il mezzo di coltura è stato sostituito in ogni 
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pozzetto con 150 µl di una soluzione costituita da DMEM e una soluzione di MTS 

(100:20). Le piastre sono state incubate per 2 ore a 37°C. L’assorbanza a 492 nm è 

stata registrata mediante un lettore microplate reader ad assorbanza UV-vis e la vitalità 

cellulare è stata espressa come percentuale di vitalità rispetto alle cellule caricate su 

uno scaffold di PCL che sono state utilizzate come controllo positivo.  

Inoltre, dopo 3 giorni di incubazione, le cellule sono state trattate con Live and Dead 

staining kit assay, in modo da discriminare le cellule vive da quelle morte. Per la 

visualizzazione è stato utilizzato un microscopio a fluorescenza. 

 

5.4.10 Caricamento di Doxorubicina e studi di rilascio 

Per il caricamento del farmaco sono stati prodotti due scaffolds differenti. Per ogni 

scaffold, 500 μg di Doxorubicina cloridrato sono stati solubilizzati in 1 ml di MeOH; 

questa soluzione è stata aggiunta goccia a goccia alla polvere di poliuretano e nHAp, 

rispettivamente 434.8 mg e 55.22 mg; e alla polvere di solo poliuretano, 500 mg, in un 

mortaio, miscelando e facendo allontanare il solvente. Una volta ottenuta una miscela 

omogenea, i due polimeri sono stati essiccati per 24 ore. 

A seguito delle 24 ore, i due polimeri, opportunamente pesati, sono stati dispersi alla 

concentrazione 20% p/p in DCM e caricati in siringa per la stampa. 

Gli scaffolds (circa 25 mg) sono stati posti in quattro mezzi di controllo differenti per 

valutare il comportamento del rilascio nelle diverse condizioni. I mezzi utilizzati sono 

stati: DPBS a pH 7.4; GSH 10mM in DPBS a pH 7.4; DPBS a pH 5.5 e GSH 10 mM 

in DPBS a pH 5.5. A diversi tempi, 1, 24 e 48 ore e 7, 14 e 21 giorni, il rilascio è stato 

valutato tramite analisi UV prelevando un’aliquota del mezzo in cui erano stati posti 

gli scaffolds e valutandone l’assorbanza a 480 nm. 

 

5.4.11 Studi di citotossicità in vitro e determinazione della concentrazione inibente 

50 (IC50) 

La valutazione della IC50 della Doxorubicina, e gli studi di citotossicità in vitro, sono 

stati eseguiti sulla linea cellulare HCT-116 coltivata in mezzo di coltura McCoy. Le 

cellule sono state mantenute all’interno di una fiasca contenente 10 ml di terreno di 

coltura e incubate a 37°C in un’atmosfera umidificata contenente il 5% di CO2. In 

particolare, per la valutazione della IC50, a seguito della tripsinizzazione, le cellule 

sono state contate e risospese in McCoy e piastrate in una piastra da 96 pozzetti con 
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una densità cellulare di 1 × 104 cellule a pozzetto, coperte poi con soluzioni crescenti 

di Doxorubicina (0.05-50μM). Dopo 24 ore di incubazione, è stato eseguito il saggio 

MTS, secondo la procedura riportata dal produttore. Il mezzo di coltura è stato 

sostituito in ogni pozzetto con 150 μl di una soluzione costituita da McCoy e una 

soluzione di MTS (100:20). La piastra è stata incubata per 30 minuti a 37°C. 

L’assorbanza a 492 nm è stata registrata mediante un lettore microplate reader ad 

assorbanza UV-vis e il valore della IC50 è stato ricavato dal grafico espresso come 

percentuale di vitalità in funzione della concentrazione di farmaco. 

Per valutare la citotossicità degli scaffolds sia di PolyC24E1kGS+nHAp che di 

PolyC24E1kGS, caricati con la Doxorubicina, le cellule, una volta tripsinizzate, sono 

state risospese e piastrate in una piastra da 24 pozzetti, in particolare 2 × 104 cellule in 

1 ml di McCoy. Dopo essere state incubate per 24 ore, su ogni pozzetto è stato inserito 

un inserto, BRAND®, contenente lo scaffold con il farmaco a cui è stato aggiunto 1 

ml di mezzo. Il saggio è stato eseguito in triplicato e sono stati utilizzati due scaffolds 

in PolyC24E1kGS +nHAp e PolyC24E1kGS, come sistema di controllo. La piastra è stata 

incubata per 48 ore a 37°C. Al termine del tempo prestabilito, gli inserti sono stati 

rimossi, ed è stato eseguito il saggio MTS sostituendo il mezzo di coltura con 150 μl 

di una soluzione costituita da McCoy e una soluzione di MTS (100:20). L’assorbanza 

a 492 nm è stata registrata mediante un lettore microplate reader ad assorbanza UV-

vis. I dati sono stati riportati in vitalità %, ottenuta rapportando i valori di assorbanza 

delle cellule incubate in presenza dello scaffold rispetto a quelle utilizzate come 

controllo negativo. Inoltre, per visualizzare l’endocitosi della Doxorubicina, le cellule 

sono state fissate con 150 μl di formaldeide 4%, lavate in DPBS e trattate con 150 μl 

di Dapi, colorante organico fluorescente, per visualizzare il nucleo delle cellule al 

microscopio a fluorescenza, paragonando le immagini in Dapi con quelle in Texasred 

che mostrano invece la presenza del farmaco all’interno delle cellule.  

Dopo 24 e 72 ore dalla prima incubazione degli scaffolds, ulteriori 2 × 104 cellule sono 

state piastrate come precedentemente descritto, per il successivo trasferimento degli 

stessi scaffolds e la valutazione della citotossicità a 96 e 168 ore.  
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