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ABSTRACT 

Negli ultimi decenni, l’ingegneria tissutale ha suscitato grande interesse come strumento alternativo 

alle più comuni pratiche cliniche nella rigenerazione di diversi tessuti, tra cui quello cutaneo. Il 

principio alla base di questa disciplina prevede la combinazione di una matrice biodegradabile, lo 

scaffold, con cellule e molecole biologicamente attive, al fine di sviluppare un supporto biomimetico 

e bioattivo capace di guidare l’attività cellulare. La sintesi di nuovi biomateriali in grado di favorire 

la rigenerazione di tessuti in seguito a lesioni o condizioni patologiche, e superare le limitazioni delle 

medicazioni attualmente utilizzate, è uno degli obiettivi primari di questo ramo della medicina 

rigenerativa. I sostituti ingegnerizzati per wound dressing sono emersi come una strategia promettente 

per un corretto e accelerato processo di guarigione delle ferite che creano spesso condizioni 

invalidanti per i pazienti. Le caratteristiche dei materiali e dei dispositivi finali utilizzati nella 

rigenerazione cutanea devono essere multiple, in quanto è necessario sempre garantire non solo 

un’eccellente biocompatibilità e protezione dei tessuti da infezioni, ma anche capacità di 

assorbimento degli essudati e un adeguato grado di umidità nel letto della ferita. 

 In questo scenario, sistemi a base di biopolimeri naturali tra cui il collagene di tipo I hanno dimostrato 

di essere promettenti per mimare le caratteristiche composizionali e nano-strutturali della matrice 

extracellulare (ECM) dei principali tessuti, tra cui la cute. Partendo da questi materiali, l’uso di 

tecniche di elettrofilatura (electrospinning) può essere sfruttato per realizzare strutture nanofibrose e 

porose, capaci di fornire supporto strutturale e meccanico per la corretta rigenerazione del tessuto nel 

processo di guarigione della ferita.  

Sulla base delle precedenti considerazioni, l’obiettivo di questo lavoro di tesi è stato quello di valutare 

la fabbricazione di membrane nanofibrose a base di collagene di tipo I tramite tecniche di 

elettrofilatura, in grado di mimare la morfologia dell’ECM dei principali componenti della cute, 

creando un potenziale strumento a supporto delle diverse fasi di rigenerazione cutanea. Inizialmente, 

la processabilità di soluzioni di collagene di tipo I in acido acetico è stata valutata ottimizzando i 

parametri di elettrofilatura e valutando l’uso di diversi collettori (piano e cilindrico rotante), per 

ottenere membrane omogenee e con diverse morfologie. Tale fase è stata supportata da un’analisi 

reologica delle diverse soluzioni realizzate. La morfologia, la disposizione e il diametro delle fibre 

sono stati valutati tramite microscopia a scansione elettronica. Per garantire una migliore stabilità dei 

costrutti, sono stati valutati gli effetti di due diverse topologie di reticolazione: una chimica tramite 

l’uso di una soluzione contente i reticolanti 1-etil-3-(3-dimetilaminopropil)-carbodiimide (EDC) e N-

idrossisuccinimmide (NHS), e una fisica tramite l’uso di un fotoiniziatore citocompatibile (Rosa 
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Bengala) sensibile a radiazioni nello spettro visibile. L’effetto dei diversi trattamenti di reticolazione 

sulle proprietà finali delle membrane è stato analizzato tramite diverse tecniche di caratterizzazione 

delle proprietà fisico-chimiche e meccaniche. L’effettiva reticolazione del materiale è stata valutata 

tramite la misura del numero di ammine libere, analisi termogravimetriche e test di degradazione.  

Una seconda fase dello studio ha valutato la combinazione di collagene di tipo I e chitosano per 

migliorare la processabilità del materiale e le caratteristiche finali dei costrutti. Sono state testate 

diverse concentrazioni di chitosano e la formulazione ottimizzata è stata processata per ottenere 

membrane nanofibrose, successivamente caratterizzate e confrontate con le precedenti matrici di solo 

collagene. 
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1. INTRODUZIONE  

1.1 Ingegneria tissutale 

Sin dall’antichità, le scienze mediche hanno dovuto affrontare il problema della sostituzione di diversi 

tessuti e organi, danneggiati a seguito di vari tipi di lesioni traumatiche o a causa di malattie congenite. 

La necessità di rigenerare e ripristinare questi tessuti ha ragioni oltre che estetiche, funzionali. 

Tuttavia, a causa della complessità e alta organizzazione istologica dei tessuti, questa incombenza 

clinica ha rappresentato da sempre una delle sfide più difficili alla quale la medicina è tenuta a 

rispondere. I grandi progressi della scienza medica e delle tecniche chirurgiche hanno permesso al 

trapianto di tessuti e organi di diventare una delle principali opzioni per ripristinare le funzioni native 

di molte parti danneggiate del corpo umano. Ciononostante, essendo la crescente richiesta di trapianti 

nettamente superiore rispetto all’effettiva disponibilità dei tessuti di donatori utilizzabili, e in seguito 

a questioni quali problemi immunologici o contaminazione del tessuto donatore, tale pratica ha 

incontrato diversi limiti [1]. Nel corso degli anni è emersa quindi la necessità di tecniche innovative 

per ridurre la discrepanza tra fabbisogno clinico e tessuti e organi sani disponibili. In tale scenario 

all’inizio del ventesimo secolo, grazie allo sviluppo delle biotecnologie, all’affinamento delle 

tecniche chirurgiche, ed alla nascita di discipline come la tecnologia farmaceutica e l’ingegneria dei 

materiali, si comincia a delineare una branca specifica delle scienze mediche definita medicina 

rigenerativa, il cui scopo prefissato non corrisponde più alla sostituzione dei tessuti quanto alla 

rigenerazione degli stessi. Oggi, la Food and Drugs Administration definisce la medicina rigenerativa 

come l’insieme di tutte le discipline mediche che si propongono di favorire il ripristino biologico, 

fisiologico e funzionale degli organi o delle parti del corpo umano gravemente compromesse in 

seguito a traumi di vari natura o a difetti congeniti [2]. La fondamentale distinzione tra le pratiche 

mediche caratterizzanti la medicina rigenerativa avviene tra pratiche in vivo e pratiche ex vivo: tra le 

pratiche mediche in vivo si annoverano la terapia cellulare e la terapia genica che si propongono di 

indurre direttamente nelle cellule dell’organismo umano gli stimoli atti a correggere un eventuale 

funzione biologica che induce  il corretto sviluppo dei tessuti o ne impedisce il ripristino delle 

proprietà morfologico-funzionali perse [3]. Le pratiche mediche ex vivo, invece, hanno lo scopo di 

sviluppare in vitro costrutti biocompatibili funzionali in grado di essere trapiantati in sostituzione dei 

tessuti nativi danneggiati, per favorirne una temporanea sostituzione e una graduale rigenerazione. 

Nello specifico, le pratiche mediche ex vivo fanno parte di una delle branche della medicina 

rigenerativa che prende il nome di ingegneria tissutale [4].   

L’ingegneria tissutale venne definita per la prima volta nel 1993 da Langer e Vacanti come “un campo 

interdisciplinare che applica i principi dell’ingegneria e delle scienze della vita per la realizzazione 
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di sostituti biologici che ripristinino, mantengano o migliorino le funzioni originali di tessuti o organi” 

[5]. Nell’ultimo ventennio tale approccio ha registrato importanti sviluppi permettendo di migliorare 

il risultato clinico sui pazienti, pur mantenendo costi contenuti, superando le limitazioni dei 

trattamenti convenzionali basati sul trapianto d’organo, tramite l’applicazione di tessuti o organi 

artificiali totalmente creati in vitro, non immunogenici ed in grado di ripristinare le funzioni 

fisiologiche delle aree danneggiate [6]. Gli elementi cardine di cui si avvale l’ingegneria tissutale 

sono fondamentalmente tre [5], [7]: 1) scaffold; 2)cellule, di differente tipologia in base 

all’applicazione del costrutto finale; 3) segnali regolatori, che possono comprendere fattori di 

segnalazione, molecole presenti nella nativa matrice extracellulare (ECM). Per rendere lo scaffold 

biomimetico vengono spesso usate stimolazioni di diversa natura, grazie alla combinazione dei 

diversi elementi citati precedentemente (Figura 1). 

 

 
 

Figura 1: Schematizzazione degli elementi costitutivi dell'ingegneria dei tessuti [7] 
 

 

Lo scaffold rappresenta  un’impalcatura tridimensionale che mima l’ECM nativa, che può essere 

realizzato a partire da macromolecole sintetiche o naturali in grado di rappresentare un ottimale 

substrato per la coltura cellulare e successivo impianto in vivo [8]. Gli scaffold prodotti dovrebbero 

essere biocompatibili per precludere una risposta immunitaria avversa nell'ospite dopo l'impianto, 

avere una cinetica di degradazione concomitante con il tessuto di neoformazione e avere proprietà 

meccaniche simili a quelle del tessuto nativo. È opportuno inoltre che l’architettura che faciliti i 

processi cellulari come la diffusione, la vascolarizzazione e la rimozione dei prodotti di rifiuto [9]. 

La stimolazione della produzione di matrice extracellulare da parte delle cellule può essere indotta da 
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segnali biofisici come quelli applicati da un bioreattore [10], dalla somministrazione di molecole 

bioattive [11] , o dalla microarchitettura e morfologia del substrato stesso [12]. Per quanto riguarda 

le possibili fonti cellulari, queste includono cellule staminali o cellule derivanti  dai tessuti del 

paziente prelevate tramite biopsia e tipicamente coltivate ex vivo sul biomateriale prima dell'impianto 

[13].  

In questo scenario, una delle principali sfide della traslazione dell’ingegneria tissutale alla pratica 

clinica è la difficoltà di ricreare la complessità dei tessuti e degli organi nativi, in modo da ricreare 

costrutti in grado di sostituire in tutto e per tutto le funzioni degli organi o tessuti compromessi. I 

tessuti sono costituiti da cellule e matrice extracellulare, e differiscono tra loro per tipologia, 

contenuto e organizzazione di questi, ragion per cui queste differenze devono essere attentamente 

prese in considerazione per una corretta scelta dei biomateriali e per progettare scaffold in grado di 

adempiere ad una specifica applicazione. L’approccio medico su cui si basa l’ingegneria tissutale 

comprende una serie di passaggi sequenziali, riportati in Figura 2:  

1) Studio anatomico e fisiologico del tessuto da rigenerare; 

2) Isolamento e coltura delle cellule del tessuto interessato; 

3) Produzione di un biomateriale con caratteristiche morfologiche e chimico-fisiche simili a 

quelle del tessuto da rigenerare;  

4) Coltura in vitro delle cellule sul biomateriale per l’ottenimento di un tessuto 

bioingegnerizzato;  

5) Impianto del costrutto in vivo [14].  

Tuttavia, le strategie adottabili per la rigenerazione di tessuti persi, danneggiati o malati, sono varie 

e altamente dipendenti dal tessuto d’interesse, il quale determina il tipo di approccio scelto.  
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Figura 2: Rappresentazione schematica dei diversi passaggi 
compresi nella ingegnerizzazione di un tessuto [6] 

  

In questo approccio, l’elemento fondamentale per un corretto esito clinico è quindi lo scaffold [15], 

il cui impiego varia in base all’applicazione prevista, ma che negli approcci più comuni viene 

utilizzato per l’inseminazione di cellule previo impianto, o per la creazione di tessuti in vitro e 

successivo impianto di scaffold senza cellule per supportare il crosstalk fisiologico e favorire la 

rigenerazione tissutale in situ. Quale che sia la scelta, lo scaffold deve fornire una struttura 

tridimensionale che supporti la crescita di nuovo tessuto al suo interno con proprietà simili al tessuto 

che deve essere sostituito. 

Mentre l’ingegneria tissutale d’organo, ossia quella che tenta di produrre in vitro organi integralmente 

funzionali, è ancora una disciplina in fase di sviluppo con pochi risvolti positivi in fase applicativa, 

l’ingegneria tissutale mirata alla rigenerazione dei tessuti connettivali ed epiteliali è ormai una realtà 

affermata in campo scientifico e clinico-applicativo. Essendo questi tessuti dotati di una precisa 

configurazione spaziale, la produzione del tessuto bioingegnerizzato deve essere in grado di replicarla 

in vitro per permettere alle cellule di crescere e distribuirsi correttamente nello spazio formando un 

tessuto quanto più simile a quello nativo da rigenerare [8]. Rigenerare un tessuto significa infatti 

ricrearne le caratteristiche morfologiche e funzionali in grado di riattivare la funzione primaria alla 

quale il tessuto stesso è preposto.  
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1.2 Rigenerazione di ferite cutanee: Wound Healing 

La guarigione delle ferite cutanee, o ulcere, rappresenta una sfida continua per gli operatori sanitari 

impegnati in ambito vulnologico nonché un grave onere per i sistemi sanitari di tutto il mondo, 

essendo una procedura di routine nella pratica medica facilmente soggetta a complicanze in grado di 

causare ritardi nella guarigione con conseguente aumento del carico clinico ed economico per il 

Sistema Sanitario Nazionale [16]. Il termine ulcere cutanee indica delle lesioni caratterizzate da una 

mancanza di cicatrizzazione spontanea, caratteristica dovuta a diversi fattori, tra cui patologie come 

quelle vascolari, il diabete e, più in generale condizioni che causano l’allettamento del paziente [17]. 

La crescente attenzione su questo tipo di ferita è dovuta alla natura estremamente invalidante per i 

pazienti, che sono infatti soggetti a forti dolori e spesso gravi conseguenze, tra cui amputazioni e nei 

casi più gravi anche decesso. Stime epidemiologiche condotte a livello internazionale evidenziano 

che il numero di persone affette da piaghe da decubito, ulcere degli arti inferiori, lesioni del piede in 

presenza di diabete e deiscenze di ferite traumatiche e/o chirurgiche è estremamente elevato. Negli 

Stati Uniti ogni anno si contano circa 6,5 milioni di ulcere cutanee croniche da pressione, da stasi 

venosa e da diabete mellito [18]. Numeriche epidemiologiche di queste dimensioni hanno 

conseguenze economiche di estrema rilevanza tanto che si stima che il Sistema Sanitario Americano  

investa per i processi di guarigione di ferite croniche circa 15 miliardi di dollari all’anno [18]. Nel 

Regno Unito invece uno studio (rapporto THIN, The Health Improvement Network, 2012-2013), ha 

evidenziato che, in termini economici, la gestione delle ulcere cutanee si aggira intorno ai 4/5 miliardi 

di sterline all’anno, equivalente al 4% circa dei costi totali del Sistema Sanitario Anglosassone, 

percentuale destinata a crescere costantemente con l’invecchiamento della popolazione [19]. 

Un’analisi condotta dallo stesso gruppo di ricerca ha mostrato inoltre che una ferita con guarigione 

spontanea costa al sistema sanitario tra le 698 e le 3.998 sterline per paziente, mentre il costo di una 

mancata guarigione di ulcere croniche oscilla tra 1.719 e 5.976 sterline a paziente [20], a evidenza 

del fatto che il costo sanitario è in media del 135% più elevato di quello di una ferita con corretta 

guarigione. In Italia circa 2 milioni di individui sono affetti da tali patologie e rappresentano una 

componente importante della spesa del Servizio Sanitario Nazionale. L'impatto sociale delle patologie 

ulcerative (coinvolgenti oltre 600.000 famiglie) è tra i più alti e rappresentano una delle patologie più 

diffuse nel panorama sanitario mondiale. Il costo annuale per il sistema sanitario italiano è stimato 

superiore a 1,5 miliardi di euro [21]. L’impatto che questo tipo di lesioni ha sul bilancio economico 

del Servizio Sanitario Nazionale ha portato negli ultimi anni, come mostrato nel grafico in Figura 3, 

la ricerca ad evolversi e trovare strategie innovative per migliorare l’efficienza e la rapidità delle 

terapie per il trattamento delle ferite e favorire una completa rigenerazione dei tessuti lesi.  
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Figura 3: Andamento delle pubblicazioni scientifiche aventi come parole chiave 

“wound healing” dal 1960 al 2019 effettuata tramite scopus.com. 
 

La rigenerazione dell’apparato tegumentario, o cute, tipicamente detta wound healing è comunemente 

descritta come un processo delicato costituito da quattro fasi sovrapposte e coordinate [22]: emostasi, 

infiammazione, proliferazione e rimodellamento, rappresentate in Figura 4. Si tratta di una serie 

orchestrata di eventi che include segnali molecolari, cellulari e sub-cellulari e che prevede la 

migrazione e la proliferazione delle cellule, così come la deposizione di nuova ECM, la formazione 

di nuovi vasi sanguigni (angiogenesi) e il rimodellamento del tessuto neoformato [23-24].  In questa 

serie ordinata di eventi, i fattori di crescita quali il FGF (fattore di crescita dei fibroblasti), VEGF 

(fattore di crescita delle cellule endoteliali vasali) e EGF (fattore di crescita delle cellule epiteliali), 

giocano un ruolo fondamentale nella corretta stimolazione della proliferazione e differenziazione 

cellulare. 

In seguito ad una lesione, il processo di riparazione cutanea inizia con il fenomeno di emostasi in cui 

l'emorragia è controllata dall'aggregazione delle piastrine nel sito della lesione. La successiva 

formazione del coagulo di fibrina arresta l'emorragia e fornisce un'impalcatura per l'attacco e la 

proliferazione delle cellule [25]. La seconda fase, la fase infiammatoria primaria, inizia al momento 

stesso della lesione, quando l'attivazione della cascata della coagulazione provoca un rilascio di 

citochine che stimolano la chemiotassi dei neutrofili seguiti dai macrofagi nella ferita per il 

“debridement” (rimozione di materiale necrotico) precoce della ferita. Dopo tre giorni successivi al 

processo infiammatorio inizia la fase proliferativa. I fibroblasti vengono attratti nella ferita per 

sintetizzare il tessuto di granulazione. Questo tessuto di granulazione è composto da collagene, 

elastina, proteoglicani e acido ialuronico e consente la crescita di nuovi vasi sanguigni che forniscono 
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nutrimento e ossigeno al tessuto in crescita e consentono ai leucociti di entrare nel sito della ferita. I 

cheratinociti forniscono il principale componente cellulare della barriera più esterna all'ambiente e 

servono a ripristinare la funzione barriera della pelle. Una volta chiusa la ferita, la cicatrice immatura 

può passare alla fase di rimodellamento finale. Le molecole della ECM deposte durante la fase 

proliferativa in maniera disorganizzata vengono riallineate e reticolate. Questa fase di rimodellamento 

può durare fino ad un anno a seconda della gravità della ferita, che nel tempo si contrae gradualmente 

per ritrovare la sua integrità [23]. 

 
 

Figura 4: Rappresentazione delle fasi di rigenerazione cutanea, molecole implicate e loro time line nel processo 
di guarigione delle ferite [26] 

 

Il fallimento di una qualsiasi di queste fasi può portare le ferite a diventare croniche e ad avere 

un’anormale cicatrizzazione. Le ferite croniche, come precedentemente descritto, influiscono 

notevolmente sulla qualità della vita dei pazienti, poiché richiedono trattamenti ripetuti e comportano 

costi medici considerevoli. Pertanto, notevoli sforzi sono stati concentrati nella ricerca di nuovi 

approcci terapeutici per il trattamento delle ferite e sebbene il problema sussista e venga studiato già 

da diversi anni, manca ancora una sua ottimale risoluzione. La complessità della struttura della pelle, 

che permette all’organo di svolgere numerose funzioni vitali, risulta essere allo stesso tempo di 

difficile replicazione in laboratorio nella creazione di sostituti cutanei non solo biologicamente 

compatibili, ma soprattutto funzionalmente efficienti. In particolar modo vascolarizzazione ed 

innervazione del neo-tessuto sono fattori critici per questi costrutti. I fattori da tenere in 

considerazione per la realizzazione di un sostituto ingegnerizzato cutaneo sono quindi molteplici e 

dipendenti dalla complessità dell’organo da sostituire, di seguito descritto, e per comprendere più a 
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fondo come avviene il meccanismo di guarigione, è opportuno illustrare la complessa struttura 

stratificata della cute umana.   

 

1.2.1 Struttura dell’apparato tegumentario  

La cute (o tegumento) è un organo complesso che ricopre l’intera superficie corporea e svolge diverse 

funzioni, tra le quali la principale è quella di barriera fisica tra il corpo umano e l’ambiente circostante: 

si tratta infatti della prima linea di difesa dell’organismo contro eventuali aggressioni esterne da parte 

di agenti patogeni e microorganismi [27]. Permette, e allo stesso tempo limita, il passaggio da e verso 

l’organismo di acqua ed elettroliti ai fini di mantenere il giusto equilibrio idrico dei tessuti e di altre 

sostanze che conferiscono protezione contro microorganismi, radiazioni ultraviolette e agenti tossici. 

Grazie al suo ruolo fondamentale e alla sua complessità, la cute rappresenta uno tra i più complicati 

campi di applicazione dell’ingegneria tissutale. La cute è anatomicamente costituita da tre strati, 

diversi per localizzazione, struttura e proprietà, come visibile in Figura 5. Partendo dalla superficie 

ed arrivando in profondità si trovano epidermide, derma e ipoderma (o strato sottocutaneo) [28]. 

Completano la struttura dell’apparato tegumentario i cosiddetti annessi cutanei, che comprendono 

ghiandole, e terminazioni nervose. 

 

 
 

Figura 5: Rappresentazione del tessuto tegumentario [29] 
 

 

Il componente più superficiale del tegumento è l’epidermide, che funge essenzialmente da barriera, 

impedendo da un lato la penetrazione di sostanze estranee e microorganismi e dall'altro la perdita di 
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acqua ed elettroliti. L’epidermide è costituita da un epitelio stratificato pavimentoso il cui diametro 

medio varia da circa 30 μm  sino a raggiungere valori di 1-2 mm a seconda della parte del corpo, ed 

è composto principalmente da cellule chiamate cheratinociti, interconnesse tramite giunzioni serrate 

che consentono la formazione di una barriera superficiale compatta contenente solo una piccola 

quantità di matrice extracellulare (ECM) [30]. I cheratinociti sono disposti nell’epidermide in 

conformazione tale da formare cinque strati che si distinguono dall’interno verso l’esterno in: strato 

basale, strato spinoso, strato granuloso, strato lucido e strato corneo. Dallo strato basale, quello più 

vicino al derma, i cheratinociti, che qui presentano una forma cubica, cominciano a moltiplicarsi per 

mitosi e risalire verso gli strati più superficiali. Durante questa risalita le cellule si appiattiscono, 

perdono la loro capacità moltiplicativa e vanno incontro a morte programmata per apoptosi. Inoltre, 

sin dallo strato spinoso, cominciano a sintetizzare una proteina filamentosa detta cheratina che si 

accumula nel citoplasma, nello strato lucido e corneo. Le cellule perdono i nuclei e vanno incontro 

ad un processo di desquamazione che ne favorisce l’eliminazione, favorendo un continuo turn-over. 

Nello strato corneo, la cheratina, e le strutture lipidiche delle membrane cellulari, diminuiscono la 

permeabilità della cute alle sostanze acquose. L’epidermide si invagina attorno agli annessi cutanei 

creando delle sacche che arrivano fino agli strati più profondi del derma, nei quali risiedono i loci 

delle cellule staminali dell’epidermide che riforniscono continuamente l’epitelio con cellule giovani 

ad alto potenziale replicativo. Oltre ai cheratinociti, nell’epidermide sono presenti i melanociti, 

responsabili della produzione di melanina, e le cellule di Langerhans, ossia cellule della famiglia dei 

monociti/macrofagi che derivano da precursori emopoietici e hanno il ruolo di captare e presentare 

molecole estranee ad attività antigenica alle cellule immunocompetenti.  

L’epidermide è ancorata allo strato sottostante, il derma, tramite una struttura chiamata membrana 

basale costituita da fibre di collagene, che permette l’ancoraggio dei cheratinociti tramite dei recettori 

di membrana chiamati emidesmosomi. Questo secondo strato della cute, il derma, è costituito 

principalmente da molecole quali collagene, reticulina, elastina e polisaccaridi, interconnesse ed 

orientate in maniera da formare una struttura tridimensionale complessa in grado di resistere a forze 

di trazione e stimoli pressori. È uno strato altamente vascolarizzato e ospita diverse strutture annesse 

come i follicoli piliferi, le ghiandole sebacee e sudoripare, i recettori tattili, termici e nocicettori. La 

componente cellulare del derma è invece rappresentata da fibroblasti, che sintetizzano il collagene e 

gli altri componenti fondamentali della ECM, fibrocellule muscolari lisce e cellule endoteliali 

appartenenti ai vasi sanguigni, cellule nervose e le mastocellule del sistema immunitario. Infine, l 

’ipoderma si trova sotto lo strato dermico reticolare insieme al pannicolo adiposo e consiste in un 

tessuto connettivo lasso vascolarizzato da cui si dipartono i capillari dei vasi sanguigni che vanno ad 

irrorare il derma. 
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L’apparato tegumentario risulta quindi costituito da due tipologie di tessuto: epiteliale e connettivo, 

e tale caratteristica è fondamentale per la corretta progettazione di un sostituto ingegnerizzato. I 

tessuti epiteliali sono caratterizzati da un continuo turnover delle cellule costituenti, le quali sono 

periodicamente rimpiazzate da nuove cellule derivanti dalla differenziazione di cellule staminali 

situate in loci prossimali al distretto epiteliale [31]. La presenza di questi reservoir di cellule non 

differenziate, e con alto potenziale replicativo, conferisce al tessuto epiteliale proprietà 

autorigenerative.  Infatti, danni tissutali di lieve entità che non comportano la distruzione delle riserve 

di cellule staminali, sono generalmente seguiti dalla auto riparazione tissutale data dalla 

proliferazione e differenziazione delle cellule che ripopolano l’epitelio. Quando invece vengono 

danneggiati i loci delle cellule staminali si ha la perdita della capacità auto-ripartiva e la necessità 

quindi di intervenire dall’esterno, ripristinando le cellule in fase proliferativa per la rigenerazione del 

tessuto. Questo tipo di intervento si esplica, nell’ ingegneria tissutale, tramite l’utilizzo di scaffold, 

ossia impalcature di supporto o tessuti bioingegnerizzati in grado di: 

• favorire in vitro la proliferazione delle cellule epiteliali sia staminali che differenziate; 

• favorire la formazione delle giunzioni intercellulari e quindi la formazione di un nuovo 

epitelio; 

• ripristinare in vivo il neo-epitelio funzionale. 

Il biomateriale funge quindi da membrana basale artificiale e favorisce in vitro la formazione di un 

epitelio funzionante da trasferire sul difetto tissutale in vivo per la rigenerazione sia delle aree 

funzionali che dei reservoir di cellule staminali. 

I tessuti connettivi, al contrario, sono tessuti con funzione di riempimento, di protezione e di 

nutrizione dei parenchimi. L’unità funzionale di questi tessuti è il cosiddetto microambiente. Questo 

è costituito da tre unità fondamentali tra di loro strutturalmente e funzionalmente correlate: le cellule 

di supporto (parenchimali), le cellule funzionali (mesenchimali), la matrice extracellulare (ECM). La 

fisiologia del microambiente è regolata da mediatori biologici molecolari (molecole segnale), 

interazioni intercellulari, molecole costituenti la ECM e stimoli meccanici. Nelle diverse aree 

dell’organismo, questi agenti di regolazione agiscono in maniera differente per influenzare lo 

sviluppo di tessuti con differenti caratteristiche chimico-fisiche e funzionali. La matrice extracellulare 

è il mezzo di coltura naturale nel quale le cellule proliferano, si differenziano e migrano, essa è infatti 

considerata il modello per l’ingegneria dei tessuti connettivi nello sviluppo di nuovi tessuti 

bioingegnerizzati [32]. 
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1.2.2 Matrice extracellulare  

 

 
 

Figura 6: Principali componenti della matrice extracellulare e loro interazioni [25] 
 

La cute, come tutti gli organi e i tessuti, è costituita da una componente cellulare (come descritto nella 

sezione 1.2.1), che si distribuisce all’interno di un reticolo tridimensionale estremamente organizzato, 

la matrice extracellulare, che ne rappresenta la maggior parte del volume (Figura 6). La composizione 

e la struttura della ECM variano a seconda del tessuto di appartenenza influenzandone le proprietà 

fisiche e chimiche. Sulla base dei primi studi istologici, si riteneva che questa matrice avesse una 

semplice funzione passiva di sostegno e riempimento dei tessuti. Tuttavia, nonostante si tratti di 

materia organica non vitale, nel corso degli anni si è compreso il ruolo fondamentale che svolge nel 

regolare la crescita, l'adesione, la migrazione, la differenziazione e la morte cellulare, e come 

influenzi anche l'azione delle citochine e dei diversi segnali intracellulari, svolgendo quindi una 

funzione bioattiva. Il rapporto tra le cellule e il substrato risulta dunque essere bidirezionale, poiché 

la cellula percepisce un segnale fisiologico dall’ECM e in risposta modifica la sua morfologia [33].  

La matrice extracellulare è composta da due classi principali di macromolecole secrete dalle cellule: 

i proteoglicani e le proteine fibrose. I proteoglicani, catene di eteropolisaccaridi legati covalentemente 

ad una proteina, sono macromolecole idrofiliche che mantengono l’ambiente extracellulare idratato. 

I proteoglicani formano strutture ricche di acqua con dimensioni dei pori e densità di carica variabili; 

possono quindi servire da filtro selettivo per regolare il passaggio di cellule e di molecole in base alla 

carica e alle dimensioni delle stesse. Le proteine fibrose si dividono in proteine strutturali (collagene 

ed elastina) e proteine adesive (laminina e fibronectina). Tra queste, le fibre di collagene rinforzano 

l’ECM e conferiscono una buona resistenza meccanica a trazione. L’elastina assicura elasticità, infatti 
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è abbondante in tutti quei tessuti che hanno la necessità di contrarsi in maniera ciclica. Infine, le 

proteine adesive promuovono l’ancoraggio delle cellule sulla matrice.  

Come più volte evidenziato, una delle principali sfide della traslazione dell’ingegneria tissutale alla 

clinica è proprio la difficoltà di ricreare la complessa organizzazione e composizione dei tessuti e 

degli organi, i quali differiscono tra loro per tipologia, contenuto e organizzazione dei costituenti 

cellulari e della matrice extracellulare. Nell’ingegneria tissutale queste differenze devono essere 

considerate al fine di scegliere biomateriali appropriati e progettare scaffold per una specifica 

applicazione. Gli elementi principali della matrice extracellulare dei tessuti costituenti la cute, e la 

loro funzione biologica, sono elencati in Tabella 1. 

Tabella 1: Molecole principali costituenti l'ECM della cute e loro funzione 
MOLECOLA FUNZIONE BIOLOGICA 

Collagene Impalcatura del tessuto, conferisce resistenza a trazione, favorisce le 
interazioni cellula-ECM e cellula-cellula,  

Proteoglicani Creano legami con proteine collageniche, conferiscono resistenza alle forze 
di compressione, permettono il trasporto di nutrienti, favoriscono la 

proliferazione di fibroblasti e condrociti e la differenziazione di cellule 
endoteliali ed epiteliali 

Acido Ialuronico Trasporto di metaboliti e nutrienti, conferisce alta resistenza a 
compressione, favorisce la migrazione e la proliferazione cellulare 

Laminina Favorisce la differenziazione e la migrazione cellulare,  

Fibronectina Favorisce l'adesione, la migrazione e la proliferazione cellulare 

Fattori di Crescita Molecole segnale 
 

Tra gli elementi sopracitati, proteine come la fibronectina, le diverse tipologie di collagene, e i 

proteoglicani, giocano un ruolo primario nel processo di rigenerazione delle ferite in quanto possono 

legare diversi fattori di crescita, come FGF23, VEGF, EGF e alle proteine morfogenetiche ossee 

(BMP). Pertanto, la degradazione delle proteine da parte degli enzimi proteolitici che si verifica in 

risposta all’infiammazione acuta dovuta da lesione può indurre il rilascio locale di questi fattori di 

crescita, modulando e interferendo così con il processo di guarigione [25].  

L'interazione tra cellule e matrice influenza fortemente il processo di guarigione di una lesione, nel 

rimodellamento e nell'omeostasi dei tessuti. L'iniziale adesione cellulare alla matrice è data da deboli 

interazioni idrofobiche e affinità di carica. Successivamente, le integrine transmembrana, presenti 

sulla superficie cellulare, stabilizzano il legame specifico e reversibile, che permette alla cellula di 

differenziarsi e trasmettere segnali. La comunicazione tra cellule e matrice è bidirezionale in quanto, 

l’attivazione delle integrine presenti sull’ECM inizia la trasduzione del segnale intracellulare 
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modificando la trascrizione genica per la cellula. Contemporaneamente la  cellula aderente influenza 

l'espressione di molecole di superficie delle componenti della ECM [25].   

Un tessuto bioingegnerizzato che si propone la rigenerazione dei tessuti connettivi deve avere 

caratteristiche morfologiche, strutturali e chimico-fisiche simili a quelle della ECM nativa. Solo in 

questo caso sarà in grado di favorire l’adesione e la proliferazione delle cellule, integrarsi in maniera 

ottimale con i tessuti circostanti, stimolare le cellule endogene a colonizzarlo ed essere degradato 

gradualmente una volta formato il tessuto di nuova sintesi. In dipendenza dell’entità del danno 

tissutale il tessuto bioingegnerizzato potrà avere la funzione di sostituire la ECM o il tessuto in toto. 

Nel primo caso lo scaffold impiantato è privo di cellule e si comporta come sostituente della ECM 

persa o danneggiata per favorire l’adesione e la proliferazione delle cellule endogene che 

sintetizzeranno il tessuto di neosintesi. Nel secondo caso lo scaffold impiantato dovrà essere un vero 

e proprio sostituto tissutale avente cellule, matrice extracellulare e in grado di garantire le 

comunicazioni intercellulari [25]. 

 

1.3 Ingegnerizzazione di scaffold per rigenerazione cutanea 

Nel corso degli anni il processo di cura delle ferite ha subito importanti modifiche passando dalla 

tradizionale copertura del sito lesionato utilizzando un materiale di medicazione che prevenisse 

disidratazione e infezioni, a medicazioni multifunzionali avanzate e/o sostituti ingegnerizzati [34]. 

Medicazioni convenzionali, economiche e facilmente reperibili, come garze e bende, possono 

sostanzialmente proteggere la ferita dagli agenti esterni, ma creano localmente un ambiente secco, 

che può portare a complicazioni, come successive infezioni [35-36]. Negli ultimi anni, sono stati 

compiuti notevoli progressi nella progettazione di medicazioni volte a proteggere la ferita da 

disidratazione e infezione e facilitare il processo di guarigione invece di limitarsi al semplice 

rivestimento della stessa [37] [38]. A tal proposito, gli sviluppi tecnologici nell’ambito della 

realizzazione di scaffold multifunzionali hanno permesso di realizzare medicazioni per ferite sotto 

forma di idrogeli [39], idrocolloidi [40], spugne [41] e pellicole trasparenti [38] , alcuni dei quali 

attualmente disponibili in commercio. Benché questi materiali risultino diversi per le loro 

caratteristiche intrinseche, come idrofobicità, permeabilità e capacità di adsorbimento, il ruolo 

primario di uno scaffold, è quello di fungere da modello tridimensionale, che sostituisca 

temporaneamente la matrice danneggiata, per favorire e indirizzare la crescita cellulare e la 

rigenerazione del tessuto. L’adesione, la proliferazione e il differenziamento delle cellule sono 

fortemente influenzati dal microambiente associato allo scaffold così come dalla dimensione, dalla 

geometria, dalla densità dei pori e dalle proprietà della superficie [42]. Elemento chiave nella 

progettazione dello scaffold è dunque quello di riuscire a riprodurre le caratteristiche della ECM del 



 23 
 

tessuto da sostituire. Le proprietà da tenere in considerazione nella progettazione di uno scaffold 

dipendono fortemente dal campo di applicazione e dal tipo di sostituto da ingegnerizzare. Tuttavia, è 

importante considerare alcune caratteristiche e aspetti fondamentali che qualsiasi costrutto 

ingegnerizzato deve avere:  

• Biocompatibilità: è la “capacità di un biomateriale di svolgere la funzione desiderata rispetto 

a una terapia medica, senza suscitare effetti indesiderati locali o sistemici nel paziente, ma 

generando la risposta cellulare o tissutale benefica più appropriata in quella specifica 

situazione e ottimizzando le prestazioni clinicamente rilevanti di tale terapia” [43]. Uno 

scaffold ideale dovrebbe infatti presentarsi come un substrato favorevole per le cellule e 

garantirne una corretta attività senza innescare una reazione immunitaria avversa, locale o 

sistemica, anche in relazione ai sottoprodotti della degradazione [44]. 

• Biodegradazione controllata: la velocità di degradazione del biomateriale dovrebbe 

corrispondere alla contemporanea produzione di nuova matrice extracellulare in vivo. Se il 

tasso di degradazione è troppo lento la formazione di tessuto nascente potrebbe essere 

ostacolata e viceversa, se la velocità di degradazione fosse troppo rapida, la stabilità 

meccanica, e quindi la funzione del tessuto ingegnerizzato risulterebbe inefficace e lo scaffold 

non sarebbe in grado di assicurare il processo di guarigione [45]. 

• Composizione chimica: dovendo il biomateriale interagire e influenzare la fisiologica attività 

cellulare  è opportuno che presenti una composizione adeguata (siti di legame e/o peptidi di 

segnalazione) che faciliti tali interazioni [46][47]. Per la realizzazione di uno scaffold è 

necessario valutare la composizione chimica dei materiali da utilizzare, siano essi sintetici o 

naturali, la quale dovrebbe essere il più possibile simile a quella della matrice extracellulare 

del tessuto/organo da sostituire. Nel caso in cui si utilizzino polimeri sintetici lo scaffold viene 

in genere funzionalizzato con proteine adesive o sequenze peptidiche in modo da facilitare 

l’adesione cellulare, la colonizzazione e la proliferazione. 

• Porosità: il grado di porosità e la dimensione dei pori sono dei parametri essenziali per uno 

scaffold specialmente nell’ambito della rigenerazione cutanea in cui permeabilità cellulare, 

fattori di crescita e citochine hanno un ruolo primario per la riparazione del tessuto [48]. Il 

requisito di porosità è tuttavia altamente tessuto-specifico/dipendente, poiché i differenti tipi 

cellulari prediligono diverse dimensioni dei pori [49]. Scaffold con pori di dimensioni 

comprese tra i 100 e 1000 μm favoriscono la crescita cellulare, la diffusione di nutrienti e 

prodotti di scarto metabolico, nonché la formazione di una corretta rete angiogenica e 

l’incrementano del livello di vascolarizzazione, mentre porosità intorno ai 50 μm favoriscono 

la colonizzazione dello scaffold e la migrazione cellulare. In generale una elevata porosità 
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(90%) promuove oltre alla colonizzazione dello scaffold una migliore diffusione dei nutrienti 

e l’eliminazione dei prodotti di scarto  [50]. Un altro elemento da tenere in considerazione è 

l’interconnessione dei pori, dove una percentuale elevata supporta sia la migrazione cellulare 

che l’infiltrazione della ECM del tessuto desiderato. Tuttavia, valori troppo elevatati  di 

porosità spesso compromettono le proprietà meccaniche dello scaffold[50]. Dal punto di vista 

dell’applicazione, la dimensione dei pori e la porosità influenzano anche la 

neovascolarizzazione in vivo. Tra i tanti problemi dell’ingegneria tissutale, un sufficiente 

apporto di ossigeno e nutrienti tramite lo scaffold è difatti considerato come un prerequisito 

fondamentale per ottenere un’accettabile vitalità delle cellule. Una rete intricata di pori 

interconnessi riduce al minimo lo spazio inutilizzato, al contrario la sua eccessiva tortuosità 

potrebbe alterare la circolazione del liquido interstiziale ed il trasporto di massa [51].  

• Architettura: la morfologia e l’architettura dello scaffold ha un’importanza sempre maggiore 

nell’ingegneria tissutale, e ciò ha portato ad un cambiamento di tendenza nella progettazione 

degli stessi, variando da scaffold isotropici a scaffold “biomimetici”, eterogenei e anisotropi, 

il cui obiettivo è quello di mimare l’organizzazione delle cellule (come l’allineamento o il 

clustering) e/o della ECM del tessuto di interesse [52]. Impalcature con topografia simile al 

tessuto nativo hanno la capacità di influenzare e dirigere l'adesione di cellule e strutture 

subcellulari favorendo così la proliferazione e formazione di nuovo tessuto [53]. 

• Proprietà meccaniche: Il biomateriale dovrebbe simulare dal punto di vista meccanico 

l'ambiente del sito anatomico target [54]. È necessario sempre garantire un supporto 

meccanico e resistenza alle sollecitazioni fisiologiche, fino a completa rigenerazione del 

nuovo tessuto. Diversi lavori in letteratura riportano la necessità di realizzare scaffold aventi 

modulo di Young nello stesso range del tessuto da sostituire. Nel caso della cute ad esempio, 

gli scaffold dovrebbero avere modulo di elasticità che varia da 10 kPa a 50 MPa [55]. Proprietà 

meccaniche, come l'elasticità, sono di grande importanza per applicazioni di ingegneria 

tissutale, poiché la deformazione elastica del materiale regola le risposte cellulari attraverso 

la trasduzione biomeccanica. Una bassa rigidezza favorisce infatti la segnalazione  e 

migrazione cellulare accelerando quindi la colonizzazione dello scaffold e formazione di 

nuovo tessuto [56-57] La combinazione di proprietà meccaniche  (quali un’adeguata elasticità 

e bassa rigidezza) e porosità risulta spesso complicata, in quanto queste due caratteristiche 

sono contrastanti. Gli esempi di scaffold prodotti in modo da avere delle buone proprietà 

meccaniche a discapito della porosità sono numerosi, in quanto hanno dimostrato un buon 

potenziale in vitro ma hanno fallito in vivo, a causa della scarsa angiogenesi. È dunque 
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necessario trovare il giusto equilibrio in modo da garantire la colonizzazione da parte delle 

cellule e una sufficiente vascolarizzazione del tessuto.  

In aggiunta a questi aspetti è necessario inquadrare le proprietà che contraddistinguono il tessuto da 

sostituire e adattarle allo scaffold per realizzare un sostituto in grado di integrarsi al meglio con 

l’ambiente circostante.   

Specificatamente, uno scaffold per wound dressing ideale dovrebbe isolare la ferita da fattori esterni 

avversi, assorbire gli essudati dalla superficie della ferita, proteggere il sito danneggiato dall'infezione 

batterica, avere una funzione antinfiammatoria e indurre la proliferazione cellulare per facilitare la 

rigenerazione dei tessuti e accelerare il processo di guarigione. Inoltre, tra le caratteristiche 

maggiormente richieste per un costrutto bioingegnerizzato in grado di  facilitare la guarigione di ferite 

cutanee risulta fondamentale la capacità di promuovere l'angiogenesi e la sintesi del tessuto 

connettivo [58]. Con il termine angiogenesi si definisce il processo di formazione di nuovi capillari 

da vasi sanguigni preesistenti, composto dalle seguenti fasi: rottura della membrana basale vascolare, 

espansione e allineamento delle cellule endoteliali, germinazione e migrazione attraverso la 

penetrazione nell'ECM fino ad arrivare alla maturazione di nuovi vasi e alla loro stabilizzazione. [59]. 

A seguito di una qualsiasi lesione, il danneggiamento dei vasi sanguigni appare come l'evento più 

comune. Pertanto, lo sviluppo di costrutti funzionali ingegnerizzati in grado di ristabilire rapidamente 

il flusso sanguigno ai tessuti danneggiati è di primaria importanza affinché il processo di guarigione 

si possa concludere correttamente. Un corretto flusso di sangue fornisce ossigeno, nutrienti, molecole 

di segnalazione e fattori di crescita ai siti danneggiati, rimuovendo i sottoprodotti di scarto 

dall'ambiente circostante. Tutti questi eventi si traducono in una migliore vitalità del tessuto, 

prevenendo condizioni ischemiche e necrotiche [50].  

Ad oggi, sono state sfruttate numerose strategie e tecniche di fabbricazione differenti  per promuovere 

la neovascolarizzazione, tra cui la realizzazione di tessuti vascolarizzati [60] e l'incorporazione di 

molecole pro-angiogeniche in costrutti tridimensionali [61]. Nell’ampio scenario delle tecniche 

attualmente in uso per la fabbricazione di scaffold biomimetici l’utilizzo dell’electrospinning 

(tecnologia descritta più nel dettaglio nei paragrafi successivi) per la realizzazione di matrici 

nanofibrose ha guadagnato ampio interesse come un ‘semplice’ metodo di fabbricazione per preparare 

costrutti tridimensionali angiogenici e accelerare il processo di guarigione delle ferite [50]. Una chiara 

evidenza delle proprietà di pro-angiogenesi di scaffold elettrofilati è stata presentata dallo studio di 

Lai et al. [62], nel quale sono state realizzate membrane elettrofilate costituite da nanofibre di 

collagene e acido ialuronico con rilascio modulato di specifiche molecole pro-angiogenesi quali 

diversi fattori di crescita (VEGF, PDGF, bFGF, e EGF). Questi costrutti, capaci di mimare l’ECM 

nativa grazie alla struttura nanofibrosa in collagene e combinare al tempo stesso stimoli pro-
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angiogenesi, sono risultati estremamente efficaci nell’accelerare la ri-epitelizzazione e formazione di 

vasi sanguigni quando applicati a modelli di ferite croniche in vivo. 

Tra le principali caratteristiche ricercate per la produzione di scaffold per la cura delle ferite è infatti 

presente la capacità di realizzare medicazioni sotto forma di membrane nanofibrose [63]. Scaffold 

dalla morfologia nanofibrosa sono costituiti da fibre polimeriche non tessute, ultrasottili con diametri 

compresi tra le decine di micrometri che possono raggiungere valori anche inferiori ai 100 nm. Le 

membrane nanofibrose hanno diverse proprietà intrinseche, che le rendono particolarmente 

interessanti per le applicazioni di wound healing, tra cui la possibilità di realizzare un'impalcatura 

sintetica in grado di mimare fedelmente la struttura dell'ECM naturale grazie al loro diametro 

nanometrico e all'allineamento casuale delle fibre all'interno della matrice. Inoltre, è stato dimostrato 

che le reti nanofibrose favoriscono l'emostasi dei tessuti lesi grazie alla presenza di piccoli interstizi 

e all'elevata area superficiale [63]. Quest’ultima caratteristica risulta essenziale per l'assorbimento dei 

fluidi, per una migliore somministrazione dermica di farmaci e antimicrobici e offre l'opportunità di 

modificare la superficie delle fibre con molecole bioattive o farmaci per fornire specifiche 

funzionalità allo scaffold. Nello studio di Pires et al. [64] è stata infatti dimostrata la maggiore velocità 

del processo di rigenerazione della cute lesa applicando scaffold con morfologia simile a quella 

dell’ECM nativa e molecole antibatteriche. Nello specifico sono stati realizzate matrici nanofibrose 

composte da PCL e gelatina, aventi fibre con diametro medio pari a 200 nm, e successivamente 

funzionalizzate con molecole antibatteriche (EGCG).  

Gli scaffold nanofibrosi mostrano un'elevata interconnessione dei pori, con valori compresi tra 60-

90%,[65] consentendo la respirazione cellulare e l'elevata permeazione di gas nonché la prevenzione 

dell'essiccazione e della disidratazione della ferita. Inoltre, uno scaffold ideale per la guarigione delle 

ferite dovrebbe avere pori di dimensioni nanometriche, impedendo così l'infiltrazione di 

microrganismi dall'ambiente esterno e scoraggiando la crescita interna di cellule/tessuti [66]. In 

Tabella 2 sono riassunte alcune tra le proprietà chiave che una medicazione per ferite efficace 

dovrebbe possedere. 
Tabella 2: Proprietà ideali di scaffold nanofibrosi per applicazioni di wound healing 
CARATTERISTICA EFFETTI SU PROCESSO DI WOUND HEALING 

Diametro Fibre Diametri compresi tra i 50 e 500 nm mimano la fisiologica struttura dell’ECM 

naturale 
Orientamento Fibre Nanofibre allineate promuovono neovascolarizzazione e migrazione cellulare 

Elevata Porosità  
(60-90%) 

Permeazione degli essudati e dei gas, migliore respirazione e migrazione cellulare, 
prevenzione dalla disidratazione della ferita 

Elevata area 
superficiale 

(superficie/volume) 

Migliore capacità di funzionalizzazione del costrutto, promuove l'angiogenesi 
attraverso il legame a fattori di crescita angiogenici (VEGF, HGF), promuove 

l’emostasi 
Degradazione dei 

Polimeri 
Una più lenta degradazione del polimero porta ad una maggiore mobilitazione 
cellulare e angiogenesi a causa della formazione di un ambiente meno acido 
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Le nanofibre elettrofilate presentano dunque numerosi vantaggi, tra i quali la  versatilità nella 

selezione dei polimeri utilizzabili, naturali e sintetici o loro compositi [66] [67].  Nel paragrafo 

successivo verrà illustrata una breve panoramica dei biomateriali maggiormente utilizzati nelle 

applicazioni di ingegneria tissutale. 

 

1.4 Biomateriali per rigenerazione del tessuto cutaneo 

Scaffold nanofibrosi elettrofilati per la rigenerazione del tessuto cutaneo, come quello che ci si è 

proposti di realizzare in questo progetto di tesi, sono progettati per essere posti a diretto contatto con 

l'area della ferita; pertanto, è importante una accurata selezione dei materiali da usare. Avendo come 

fine ultimo quello di mimare e temporaneamente sostituire la matrice extracellulare nativa, l’interesse 

dei ricercatori si è focalizzato principalmente su proteine naturali e polisaccaridi,  per poter fabbricare 

dei costrutti con un elevato livello di biomimeticità, nonché proprietà antimicrobiche, 

antinfiammatorie ed emostatiche [68] [26]. Naturalmente, la scelta del biomateriale influenza in 

maniera determinante la capacità del tessuto bioingegnerizzato di svolgere la funzione per la quale 

esso viene progettato. Variando il tipo di biomateriale è possibile modulare le caratteristiche dello 

scaffold sia in funzione del tessuto che deve essere rigenerato ma anche in funzione dell’entità del 

danno tissutale.  I materiali che meglio rispondono a tali caratteristiche sono i polimeri. Vari tipi di 

biopolimeri naturali sono stati utilizzati per produrre sostituì ingegnerizzati della cute. Questi polimeri 

sono generalmente classificati in due classi:  polimeri naturali a base di proteine e  polimeri naturali 

a base di carboidrati [38]. Tra i polimeri a base di proteine, il collagene, gelatina, elastina e fibroina 

sono stati efficacemente utilizzati per produrre scaffold per la guarigione delle ferite. Mentre 

chitosano, acido ialuronico, destrano e cellulosa sono i polimeri a base di carboidrati più ampiamente 

esplorati. Questi polimeri mostrano un'eccellente biocompatibilità, bassa antigenicità e una bioattività 

favorevole che promuove l'attaccamento e la proliferazione delle cellule [38]. Tuttavia, grazie alla 

resistenza meccanica superiore e alla facilità di lavorazione, numerosi biopolimeri sintetici sono stati 

utilizzati nel campo di rigenerazione cutanea. Tra questi, i poliesteri alifatici, come il poli(acido 

glicolico) (PGA), il PLA, il suo copolimero (PLGA), e il policaprolattione (PCL), sono stati studiati 

ampiamente per applicazioni di rigenerazione cutanea. Questi polimeri sono biodegradabili, hanno 

elevata biocompatibilità e di solito rilasciano prodotti di degradazione non tossici. D'altra parte, 

polimeri super idrofili come polietilenglicole (PEG), PVA, e polivinilpirrolidone (PVP) hanno 

mostrato molte caratteristiche interessanti favorevoli per le applicazioni di wound dressing [38]. 

Belenkaya et al. hanno realizzato scaffold fibrosi completamente biodegradabili e idrofili mediante 

elettrofilatura di miscele PLGA/ PVP per applicazioni di guarigione delle ferite. Queste membrane 

hanno dimostrato di avere una straordinaria capacità di adsorbimento di liquidi biologici, compreso 
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il sangue, senza generare fenomeni di ‘swelling’, un tasso di biodegradazione programmabile e una 

buona attività antimicrobica. Sono state inoltre confermate proprietà emostatiche apprezzabili e 

capacità antisettiche [35].  

Oltre ai polimeri, nella ricerca sull’utilizzo di materiali innovativi per la cura delle ferite della pelle, 

particolare attenzione è stata posta sulle nanoparticelle di silice mesoporosa (MSN) e i vetri bioattivi 

mesoporosi (MBG). Tali materiali offrono grandi opportunità nel trattamento delle ferite acute e 

croniche [69]. L'efficacia terapeutica di MSN e MBG, in forme differenti (polvere fine, fibre, 

compositi ecc.) è stata dimostrata in tutte e quattro le fasi della normale guarigione della ferita, tra 

cui emostasi, infiammazione, proliferazione e rimodellamento [69]. I principali meriti di questi 

materialiporose possono essere riassunti in eccellente biocompatibilità e nella capacità di 

funzionalizzazione. Grazie ai mesopori, infatti, presentano una maggiore area superficiale che 

consente di arricchire questi materiali con una vasta gamma di molecole bioattive, farmaci e sostanze 

chimiche bioattive sia idrofobiche che idrofile. Tali materiali consentono quindi un approccio fattibile 

e pratico per preparare scaffold personalizzati per una migliore rigenerazione della cute. 

I progressi fatti nella scienza dei materiali hanno quindi notevolmente ampliato il ventaglio di 

possibilità e di combinazioni per la generazione di biomateriali all’avanguardia volti ad ottimizzare i 

trattamenti clinici esistenti e sviluppare cure più sicure ed efficaci per una migliore qualità della vita 

umana [70]. Nella fabbricazione di scaffold per ingegneria tissutale si adoperano principalmente 

polimeri naturali, polimeri sintetici e materiali ceramici, i cosiddetti materiali semplici [68]. 

Tuttavia, considerando che l’uso di un singolo materiale può presentare diversi svantaggi, è sempre 

più comune l’uso di materiali compositi, ossia materiali composti da due o più fasi le cui proprietà 

complessive sono superiori a quelle dei materiali che costituiscono le singole fasi. Di seguito una 

breve descrizione delle due principali categorie di polimeri categorie. 

 

1.4.1 Materiali polimerici  

Tra i materiali maggiormente utilizzati nell’ambito dell’ingegneria tissutale sono presenti i polimeri, 

macromolecole costituite da un elevato numero di unità ripetitive uguali, dette monomeri, unite tra 

loro da legami chimici in modo da formare strutture lineari, ramificate o reticolate ad alto peso 

molecolare. I polimeri si contraddistinguono dalle altre classi di biomateriali per la vasta scelta di 

proprietà meccaniche e chimico-fisiche che presentano, ma anche per la processabilità e per la 

possibilità di funzionalizzazione superficiale attraverso diverse tecniche [71]. Un’ulteriore 

caratteristica, particolarmente utile nell’ingegnerizzazione di diversi tessuti è la degradabilità dei 

polimeri. In relazione alle proprietà di degradazione è possibile distinguere polimeri biostabili, 
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bioinerti, bioriassorbibili e biodegradabili. Tra questi, i polimeri biodegradabili sono quelli 

maggiormente utilizzati per la realizzazione di scaffold, in quanto permettono di offrire un supporto 

temporaneo per la rigenerazione dei tessuti e allo stesso tempo non necessitano di essere rimossi dopo 

l’impianto. Tale processo avviene senza innescare alcuna risposta infiammatoria dovuta 

generalmente dalla presenza dei prodotti di scarto. Questo è tanto più vero quanto più la cinetica di 

degradazione del polimero è controllata rispetto alla crescita del tessuto, poiché se il materiale 

degrada velocemente rilascia nel tempo una maggiore quantità di prodotti di degradazione 

aumentando la possibilità d’infiammazione.  

 

1.4.1.1 Polimeri sintetici 

I polimeri sintetici sono materiali polimerici sintetizzati industrialmente e che vengono spesso 

utilizzati nell’ambito dell’ingegneria dei tessuti poiché presentano numerosi vantaggi quali la facilità 

di sintesi, proprietà riproducibili e ripetibili. È dunque possibile ottenere strutture con caratteristiche 

chimiche, fisiche, morfologiche, meccaniche e degradative differenti, modulabili e conformi al tipo 

di applicazione biomedicale per cui sono impiegati o al tessuto che si desidera rigenerare [72]. 

Tuttavia, la diversità di struttura rispetto ai polimeri costituenti la matrice extracellulare nativa, 

comporta una mancanza di gruppi funzionali che garantiscano la corretta adesione delle cellule, 

portando di conseguenza ad una scarsa bioattività. Per ovviare a questo problema è possibile 

funzionalizzare questi polimeri con biomolecole quali peptidi, proteine o polisaccaridi, rendendoli 

bioattivi, e quindi in grado di instaurare un legame con il tessuto biologico e di innescare reazioni 

cellulari utili alla formazione di nuovo tessuto sano [73]. 

I polimeri sintetici maggiormente utilizzati nell’ingegneria tissutale appartengono alla classe dei 

poli(a-idrossiacidi) che comprende l’acido polilattico (PLA), il policaprolattone (PCL), l’acido 

poliglicolico (PGA), e i loro copolimeri come il PLGA. Nonostante le buone proprietà meccaniche 

che gli consentono di essere largamente utilizzati per fabbricare scaffold di supporto, alcuni 

biopolimeri sintetici possono rilasciare prodotti di degradazione acidi che causano un’alterazione del 

pH nell’ambiente circostante in grado di influenzare la vitalità cellulare e causare reazioni avverse e 

infiammatorie. Inoltre, la mancanza di affinità di questi polimeri nel legame con peptidi regolatori, 

fattori di crescita e altri segnali biologici, non favoriscono né l’adesione né l’espressione diretta di un 

determinato fenotipo cellulare. Sulla base delle precedenti limitazioni, la medicina rigenerativa si è 

volta ad investigare l’uso di polimeri naturali come valida alternativa nella realizzazione degli 

scaffold. 
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1.4.1.2 Polimeri naturali 

I polimeri naturali sono una famiglia di materiali, di origine animale o vegetale, largamente utilizzata 

nella produzione di scaffold per l’ingegneria dei tessuti grazie all’elevata biocompatibilità e 

biodegradabilità, caratteristiche che permettono alle cellule, nel tempo, di produrre nuova ECM e 

sostituire lo scaffold degradato. Differiscono dai polimeri sintetici per la bioattività e la capacità di 

promuovere l’adesione e la crescita cellulare [74]. Tra i limiti nell’utilizzo dei polimeri naturali è 

presente la cinetica di degradazione. Nonostante la degradazione di questi polimeri non porti al 

rilascio di prodotti citotossici, come spesso accade per i polimeri sintetici, spesso degradano 

velocemente impedendo quindi al biomateriale di svolgere in modo ottimale il suo ruolo di supporto. 

Per ovviare a tale problema è spesso necessario combinare questi polimeri con materiali di natura 

diversa, o sottoporre il prodotto finale a trattamenti di reticolazione col fine di incrementare la stabilità 

e le proprietà meccaniche del costrutto finale. I biomateriali di derivazione naturale possono essere 

suddivisi in due gruppi: le proteine (es. collagene, fibroina di seta, elastina, fibronectina, gelatina) e i 

polisaccaridi (chitosano, cellulosa, alginato, chitina). I polimeri a base proteica sono tipicamente di 

origine animale e contengono molecole bioattive che mimano in maniera ottimale l’ambiente 

extracellulare, mentre i biomateriali a base di polisaccaridi possono essere ottenuti da alghe, come 

nel caso dell’alginato, da fonti batteriche come nel caso del gellano o da piante, come nel caso della 

cellulosa. In applicazioni biomedicali i polimeri naturali possono essere processati attraverso 

numerose tecniche per essere poi utilizzati sotto forma di scaffold micro o nanoporosi, idrogeli o film 

[74]. Benché i numerosi vantaggi li rendano particolarmente attraenti per la realizzazione di scaffold, 

tra le problematiche principali si annoverano scarse proprietà meccaniche e difficoltà nell’ottenere 

risultati riproducibili in termini di composizione e proprietà, oltre che una velocità di degradazione 

spesso troppo elevata [70]. Molti polimeri naturali sono inoltre idrofili, caratteristica che conferisce 

loro una scarsa stabilità in ambiente acquoso e che richiede un processo di reticolazione (cross-

linking) fisico o chimico prima del loro utilizzo per migliorarne la stabilità. Tuttavia, poiché lo studio 

di questi materiali è in continua evoluzione, si stanno sviluppando nuovi approcci per la loro 

produzione, estrazione e per consentire un maggior controllo delle loro proprietà in modo da 

progettare biomateriali sempre più performanti e per la realizzazione di scaffold che supportino lo 

sviluppo di tessuti più funzionali [75]. 

Essendo l’obiettivo principale dell'ingegneria tissutale quello di sviluppare sostituti in grado di 

imitare le caratteristiche naturali della matrice extracellulare per promuovere la rigenerazione del 

tessuto funzionale, la scelta del materiale si base sugli elementi che naturalmente compongono la 

matrice nativa del tessuto da ingegnerizzare. Sulla base delle precedenti considerazioni appaiono 

evidenti le grandi potenzialità offerte dai polimeri naturali per adempiere a tale scopo. Nonostante la 
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vasta scelta di polimeri applicabili per applicazioni di wound dressing, quali chitosano, fibroina della 

seta, elastina e gelatina, il collagene risulta essere il materiale più utilizzato [76]. Sono infatti 

numerosi i lavori che riportano i benefici nell’utilizzo del collagene, principale componente dell’ECM 

del tessuto cutaneo, per la realizzazione di scaffold biocompatibile per rigenerazione cutanea [76].  

Per tali ragioni per questo lavoro di tesi si è deciso di utilizzare il collagene di tipo I per la 

realizzazione di scaffold biocompatibili tramite la tecnica dell’elettrofilatura. Per valutare l’effetto 

della combinazione di due polimeri naturali sulle proprietà degli scaffold elettrofilati è stato scelto il 

chitosano come secondo polimero.  

 

1.4.2 Collagene di tipo I 

Tra le proteine più abbondanti in natura si trova il collagene di tipo I, il quale costituisce circa il 30% 

della massa proteica totale dei tessuti poiché sintetizzato e secreto principalmente, all’interno 

dell’ECM, dai fibroblasti [77]. Si tratta di una proteina strutturale biodegradabile, biocompatibile e 

altamente non immunogenica, il che la rende un valido biomateriale adatto per svariate applicazioni 

biomedicali [78]. Come mostrato in Figura 7, il collagene presenta una conformazione gerarchica 

complessa che può essere divisa in quattro diverse strutture.  

 
 

Figura 7: Rappresentazione struttura molecola di collagene [79] 
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La struttura primaria è costituita da una sequenza di tre amminoacidi (glicina-prolina-idrossiprolina) 

legati tra loro da legami peptidici. La glicina si ripete in sequenza ogni tre residui amminoacidici 

lungo tutta la lunghezza della catena costituita da circa mille amminoacidi, mentre la prolina stabilizza 

la conformazione ad elica di ciascuna catena α. La ripetizione regolare della struttura primaria 

costituisce un filamento, e ogni filamento assume poi una struttura secondaria elicoidale sinistrorsa: 

queste catene polipeptidiche sono dette catene pro-α [80]. Le singole catene polipeptidiche 

presentano alle estremità un propeptide amminoterminale (N) ed uno carbossiterminale (C). L’unione 

di tre catene α in una conformazione di super-elica destrorsa costituisce una struttura a tripla elica 

chiamata procollagene. I propeptidi terminali svolgono principalmente due funzioni: la prima 

consiste nel guidare la formazione intracellulare di molecole di procollagene, mentre la seconda è 

quella di impedire la formazione intracellulare di fibrille di collagene di dimensione elevata, che 

potrebbero determinare effetti negativi per la cellula stessa. All’esterno della membrana plasmatica i 

propeptidi delle estremità N e C sono asportati dagli enzimi procollagene peptidasi. In questo modo 

si ottiene il tropocollagene, unità base del collagene, che viene stabilizzato da legami ad idrogeno, 

che si formano, tra i gruppi N-H della glicina e i gruppi O-H dell’idrossiprolina di una catena 

adiacente. Il tropocollagene costituisce la struttura terziaria, rappresenta cioè la conformazione 

tridimensionale della proteina e tiene conto delle relazioni a lungo raggio nella sequenza 

amminoacidica. Le molecole di tropocollagene, super-eliche, si dispongono tra loro in file parallele 

sfalsate, formando fibrille (di diametro compreso tra 20 e 100 nm). Le fibrille submicroscopiche si 

auto-assemblano in fibre di collagene, che rappresentano la struttura quaternaria. Le fibre di collagene 

sono saldate da legami crociati covalenti fra residui di lisina, e formano strutture altamente resistenti 

a trazione, con diametri e organizzazione differenti a seconda del tessuto interessato.  

In natura esistono 28 tipi di collagene, tra questi le tipologie I, II, III, V, XI, XXIV e XXVII sono 

collageni fibrillari costituiti dalla struttura precedentemente descritta, mentre gli altri tipi sono 

caratterizzati da un'organizzazione non fibrillare alternativa, come il collagene IV che forma 

specificamente un reticolo bidimensionale [81].  Essendo la proteina più abbondante nella matrice 

extracellulare, risulta implicata in una vasta gamma di funzioni, tra cui l'adesione cellulare, la 

migrazione cellulare, morfogenesi, sostegno e riparazione dei tessuti.  

Nella cute sono espresse diverse tipologie di collagene [25], alcune delle quali elencate nella Tabella 

3. Queste proteine fibrillari non solo forniscono supporto strutturale alle cellule residenti, ma regolano 

anche la loro funzione e hanno un ruolo primario nei processi infiammatori. Il collagene di tipo I, ad 

esempio costituisce circa il 70-80% del derma [26], caratteristica che lo ha reso il polimero di prima 

scelta per applicazioni di wound healing. la proteina può essere inoltre modificata sfruttando i suoi 
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gruppi funzionali in modo da aumentare i cross-links o legare biomolecole specifiche, nel tentativo 

di modulare e migliorare le sue proprietà meccaniche e biologiche. 

Tabella 3: Distribuzione e funzioni delle diverse tipologie di Collagene nella cute [25] 
COLLAGENE % Total LOCAZIONE FUNZIONE 

I 80 Derma Determina la struttura e integrità della cute 
III 15 Derma Fornisce tenacità, flessibilità e determina il 

diametro delle fibrille di collagene 
IV 2-4 Membrana basale Separa il derma dall’ipoderma e fornisce 

supporto alle cellule 
V <1 Derma e membrana basale Riempie e stabilizza l’interfaccia tra epiderma e 

derma 
VI <1 Strato Papillare del derma Fornisce resistenza a trazione, e contribuisce al 

mantenimento della funzione barriera della 
pelle 

VII <1 Membrana basale Stabilizza l'associazione della parte inferiore 
della membrana basale al derma sottostante 

XIV <1 Follicoli Piliferi derma Può agire nel modulare l'adesione cellula-
matrice 

XVI <1 Strato Papillare del derma Ancora le microfibrille alle membrane basali 
XVII (BP180) <1 Cheratinociti della membrana 

basale 
Mantiene l'aderenza dell'epidermide alla 

membrana basale 
 

 

 

1.4.2.1 Strategie di reticolazione di sistemi a base di collagene 

L’utilizzo del collagene come materiale per la realizzazione di tessuti ingegnerizzati per guarigione 

delle ferite è ampliamente riportato in letteratura. Sistemi a base di collagene vengono infatti utilizzati 

per ottenere idrogeli, scaffold porosi, membrane e nano/microparticelle per il rilascio di agenti 

bioattivi disponibili in varie forme e dimensioni, spesso disponibili anche come prodotti commerciali. 

Tra questi, risultati importanti sono stati ottenuti in ambito clinico nella rigenerazione della cute in 

seguito a lesioni o ustioni di diverso grado, grazie all’applicazione di sostituti cutanei a base di 

collagene quali Integra®, Apligraft® e Matriderm® [82]. Integra® è un modello di sostituto cutaneo 

costituito da collagene bovino, condroitina-6-solfato in forma di membrana. Questo prodotto è 

ampliante diffuso per il trattamento clinico di ustioni a spessori parziale e totale della cute. Apligraft® 

è un equivalente di pelle vivente bilaterale. È composto da collagene bovino di tipo I, cheratinociti 

allogenici e fibroblasti neonatali. Tale sostituto ha dimostrato di accelerare il processo di guarigione 

e chiusura della ferita. Matriderm® è una matrice strutturalmente intatta di collagene bovino di tipo 

I arricchita con elastina. Viene utilizzato per la rigenerazione cutanea, nel caso di ulcere croniche. La 

matrice funge da struttura di supporto per l'ingresso di cellule e vasi grazie alla sua particolare 
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architettura che grazie alla presenza dell’elastina migliora la stabilità e l'elasticità del tessuto 

rigenerante [82].  

L’ampio utilizzo del collagene come elemento di prima scelta nell’ambito di rigenerazione cutanea è 

dovuto oltre al suo ruolo di principale componente delle ECM, anche alle eccellenti caratteristiche 

biologiche e buone proprietà fisico-chimiche. Ciononostante, uno dei più grandi limiti dei costrutti a 

base di collagene è la scarsa resistenza meccanica, dovuta ad uno scarso livello di reticolazione (cross 

linking) nella matrice di collagene ricostituita in vitro, che interessa per lo più legami deboli tra le 

molecole [83]. I costrutti scarsamente reticolati sono quindi meno resistenti agli enzimi tissutali o 

batterici responsabili della degradazione dei dispositivi di collagene impiantati, compromettendo il 

loro ruolo di barriera fisica. Nella matrice extracellulare naturale infatti le molecole di collagene 

adiacenti sono legate covalentemente attraverso l'azione di enzimi specifici come la lisina idrossilasi 

e la lisil-ossidasi che agiscono principalmente sui residui di lisina e idrossilisina, garantendo la 

formazione di una matrice stabile e rigida composta da un denso imballaggio fibrillare, altamente 

resistente alla degradazione [84]. Considerando che questi meccanismi non si verificano in vitro, per 

fornire ai costrutti finali caratteristiche meccaniche migliori e cinetiche di degradazione più lente sono 

necessari trattamenti chimici o fisici di reticolazione aggiuntivi, in grado di aumentare non solo la 

loro stabilità in ambiente fisiologico ma anche la resistenza del costrutto. I trattamenti di reticolazione 

sfruttano i gruppi laterali del polimero (ossidrilici e amminici) per la formazione di legami covalenti 

e non covalenti tra le molecole proteiche. All’aumentare del grado di reticolazione si ottengono delle 

strutture più rigide, con migliori proprietà meccaniche e con una maggiore stabilità in ambiente 

acquoso [83].  I metodi di reticolazione attualmente in uso sono molteplici, e comprendono metodi 

chimici, fisici o enzimatici, ciascuno dei quali presenta vantaggi e svantaggi che vengono valutati in 

funzione dell’applicazione del dispositivo.  

Alcuni delle strategie maggiormente utilizzate sono illustrate in Figura 8. Questi trattamenti mirano 

alla reticolazione tra le molecole di collagene o le tra le singole eliche, e la loro efficacia è funzione 

di diversi fattori come la stabilità dei legami, l'energia associata e il numero di residui coinvolti nel 

trattamento [85]. È infatti possibile modulare il grado di reticolazione per conferire specifiche 

proprietà finali allo scaffold. In assenza di reticolazione covalente, le matrici di collagene ricostituite 

presentano una scarsa stabilità meccanica legata a una minore densità proteica e a una reticolazione 

molecolare incompleta rispetto alla ECM nativa, risultando quindi non adatte per applicazioni in vivo.  
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Figura 8: Schema illustrativo delle diverse tecniche di reticolazione maggiormente utilizzate per 
scaffold a base di collagene. 
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Benché le strategie siano differenti lo scopo finale è comune e permette di ottenere dei costrutti che 

meglio si adattano alle specifiche richieste ad un determinato sostituto ingegnerizzato per 

applicazione in vivo [86]. Tra gli agenti chimici, la glutaraldeide (GTA) è quella più utilizzata. 

L’efficacia della GTA è dovuta alla sua elevata reattività con diversi gruppi funzionali presenti sulle 

proteine, e alla sua capacità, ad alte concentrazioni, di formare lunghe catene polimeriche che 

promuovono il legame di residui amminici situati molto distanti, aumentando quindi lo spazio di 

azione del reticolante [83]. Nonostante la notevole stabilità e resistenza ottenuta grazie all’azione 

della GTA sulle matrici a base di collagene, si sono osservati spesso effetti citotossici, sia in vitro che 

in vivo, indotti dalla presenza di aldeidi residue non legate alla matrice che vengono rilasciate durante 

la sua degradazione [86].  Altri agenti reticolanti chimici, come formaldeide, resina epossidica, e 

agenti di origine vegetale, come esperidina, proantocianidina, epigallocatechina gallato [87], sono 

stati studiati negli ultimi anni, ma sebbene siano efficaci nel reticolare il collagene, risultano  spesso 

poco adatti, a causa della scarsa efficienza di reticolazione o possibile citotossicità. 

Le carbodimmidi, più precisamente la1-etil-3-(3-dimetilamminopropil) carbodiimmide (EDC) 

associata alla  N-idrossisuccinimide(NHS), sono tra i più  comuni reticolanti del collagene, ed  offrono 

un'alternativa non citotossica per reticolazione a lunghezza zero (zero-length) rispetto ai metodi 

sopracitati [88]. La reticolazione a lunghezza zero si ottiene grazie alla capacità delle cabodiimmidi 

di formare legami covalenti tra i residui amminoacidici adiacenti [86], seguendo un meccanismo di 

reazione, come illustrato nella Figura 9. Questi legami incrociati si verificano tra glutammati e 

arginine/lisine, tra cui si creano legami covalenti tra gruppi carbossilici e amminici di molecole di 

collagene, dove l'urea idrosolubile rappresenta l'unico prodotto di reazione, che può essere facilmente 

rimosso limitando quindi la citotossicità. Il risultato di tale reticolazione è un costrutto dall’aumentata 

idrofilicità superficiale, caratteristica vantaggiosa per le applicazioni di rigenerazione cutanea in 

quanto favorisce l’attività della fibronectina [89]. 
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Figura 9: Meccanismo di reticolazione tramite EDC/NHS [89] 
 

Nonostante i buoni risultati evidenziati dall’utilizzo delle carbodiimidi per la reticolazione di 

materiali a base di collagene, è noto che l'efficienza di questa reticolazione chimica è limitata. Tale 

limite è da ricondurre all’incapacità delle carbodiimidi di formare legami covalenti oltre a quella che 

viene definita ‘lunghezza zero’. Ciò ostacola infatti il legame tra residui amminoacidici distanti 

all’interno della stessa molecola di collagene, o fibrille di collagene adiacenti [86]. Diversi studi in 

letteratura hanno infatti riportato risultati contrastanti circa l'effettivo aumento delle proprietà 

meccaniche di scaffold a base di collagene dopo i trattamenti EDC, proponendo dei modi alternativi 

per incrementare l’efficienza di questa reticolazione chimica. Ad esempio, nello studio riportato da 

Kwangwoo et al., tra le strategie suggerite per aumentare il grado di reticolazione è stata valutata la 

possibilità di modulare attentamente il tempo e la temperatura del processo, nonché l'uso di etanolo 

al posto dei solventi a base acquosa [90]. 

Sulla base di queste considerazioni la ricerca si è spostata verso metodi di reticolazione alternativi, 

aventi migliore efficienza di reticolazione e privilegiando reticolazioni prive di residui di reticolante 

nel prodotto finale. 

Tra i metodi alternativi, particolare attenzione è stata posta nella possibilità di sfruttare fotoiniziatori 

di origine diversa per ottenere la reticolazione di sistemi a base di collagene sfruttando l’esposizione 

a diverse fonti luminose. Particolarmente interessante per le applicazioni nell’ambito della 

rigenerazione della cute, è l’utilizzo del Rosa Bengala [91],[92],[93]. Il Rosa Bengala (4,5,6,7-

tetracloro-20,40,50,70-tetraiodofluoresceina) è un derivato della fluoresceina, dal colore rosa 

brillante, caratteristica da cui prende il nome [94], con picchi di assorbanza identificati tra 514 nm e 

562 nm [95]. Tra i più conosciuti campi di applicazione troviamo l’oftalmologia, in cui viene spesso 

utilizzato per rilevare danni alla cornea [96]. In aggiunta sono attualmente in fase di sviluppo nuovi 
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trattamenti medici basati sulla formazione di legami incrociati proteina-proteina indotti da 

irraggiamento utilizzando il Rosa Bengala (RB) per la reticolazione di sistemi a base di collagene. 

Tra le applicazioni più promettenti nel campo della rigenerazione delle ferite è infatti presente la 

possibilità di sigillare le ferite senza sutura semplicemente applicando il RB sulla superficie della 

stessa, seguita da una breve irradiazione di luce verde (Figura 10). Questa applicazione è nota come 

legame tissutale fotochimico o PTB [93], [97]. Uno dei principali vantaggi della PTB è la minima 

cicatrizzazione e fibrosi prodotta rispetto a quella della sutura [98]. Il cross-linking proteico indotto 

da irraggiamento luminoso previene inoltre dai cambiamenti deleteri del tessuto in risposta a pressioni 

fisiologiche, rendendo il tessuto meno incline a infiammazione, nota come passivazione tissutale 

fotochimica [95]. La fotoreticolazione può avvenire secondo due meccanismi distinti: meccanismo 

diretto o indiretto. Nel meccanismo diretto il fotoiniziatore, attivato dall’irraggiamento, reagisce in 

maniera diretta, creando dei legami covalenti con le molecole circostanti. Inoltre, in seguito 

all’attivazione del fotoiniziatore, questo produce specie reattive dell’ossigeno come perossido di 

idrogeno (H2O2) e radicali liberi che a loro volta reagiscono con le molecole proteiche presenti 

favorendo la reticolazione del materiale [99]. Al contrario, nel meccanismo indiretto, il reagente 

fotosensibile attivato dalla luce, interagisce con l'ossigeno allo stato fondamentale presente, 

producendo ossigeno singoletto (3O2) specie molto reattiva dell’ossigeno, che ossida le molecole 

circostanti. La reticolazione e l'aggregazione delle proteine potrebbe quindi essere ricondotta alle 

attivazione delle specie reattive formatesi in seguito a questa reazione sulle proteine fotoossidate [99- 

100]. Ciò potrebbe quindi favorire un’interazione di tipo elettrostatico tra molecole adiacenti. Si 

ipotizza che alcuni amminoacidi presenti nelle molecole di collagene come tirosina, istidina e 

metionina siano vulnerabili a questo tipo di reazione [99].  

Tuttavia, malgrado il numero crescente di usi medici della reticolazione proteica mediata da RB, 

come ad esempio realizzazione di film a base di chitosano per copertura e rigenerazione delle ferite 

[95], i meccanismi molecolari sottostanti rimangono in gran parte sconosciuti, e le applicazioni per 

reticolazione di membrane nanofibrose a  base di collagene ancora scarsamente indagate. Per tale 

motivo nel presente lavoro di tesi si è cercato di investigare gli effetti che il fotoiniziatore potesse 

avere nei sistemi a base di collagene realizzati tramite tecnica di electrospinning, per valutare le 

eventuali differenze presenti con il metodo di reticolazione tradizionale effettuato tramite 

reticolazione chimica con EDC/NHS. 
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Figura 10: Rappresentazione della reazione di attivazione del Rosa Bengala in seguito a 
irraggiamento con luce verde [87]. 

 

Nonostante gli sforzi e i progressi compiuti nell’ambito delle tecniche di reticolazione, gli scaffold 

realizzati esclusivamente in collagene, come per tutti i costrutti a base di polimeri naturali, non sempre 

sono in grado di raggiungere stabilità e proprietà meccaniche adeguate. Di conseguenza, la scelta di 

usare biomateriali compositi è sempre più frequente, in modo da combinare le ottime caratteristiche 

biologiche e di superficie del collagene, adatte a promuovere l'adesione cellulare, ad una maggior 

resistenza meccanica e strutturale caratteristica di altre fasi.  

Un’alternativa interessante e innovativa è quindi quella di combinare diversi polimeri naturali per 

sfruttare al meglio non solo le comuni proprietà di biocompatibilità e biomimeticità ma anche i 

differenti benefici dei diversi polimeri. Negli ultimi anni, particolare interesse è stato riscontrato 

nell’uso del chitosano, che ha dimostrato avere buona biocompatibilità, processabilità e ottime 

proprietà antimicrobiche contro batteri e virus, particolarmente utili per applicazioni nella 

rigenerazione cutanea [101]. L’efficacia di tali proprietà è stata dimostrata nello studio di Antunes et 

al.  in cui sono state realizzate membrane elettrofilate a base di chitosano da utilizzare per la la 

medicazione delle ferite. In questo studio, il chitosano è stato modificato con arginina per aumentare 

efficacemente il numero di gruppi caricati positivamente e incrementare cosi le interazione 

elettrostatiche che si generano con la parete cellulare dei batteri [102].  Queste proprietà hanno avviato 

il suo uso nella produzione di medicazioni per ferite disponibili sul mercato, come HidroKi®, Patch®, 

Chitopack® [101].  



 40 
 

 

1.4.3 Chitosano  

Il chitosano è uno tra i polimeri naturale più utilizzati, ottenuto tramite la deacetilazione alcalina della 

chitina. È un polimero biocompatibile e biodegradabile con interessanti proprietà antibatteriche e 

natura policationica che lo rendono adatto ad applicazioni per la rigenerazione delle ferite. È possibile 

infatti  realizzare scaffold a base di chitosano in diverse forme tra cui gel [103], film [104] o  matrici 

fibrose [105]. La chitina è un polisaccaride abbondante in natura che viene ricavato da diversi insetti 

e crostacei. La sua struttura, visibile in Figura 11, presenta un gruppo acetammide (-NHCOCH3) 

particolarmente utile. A causa dell’elevata idrofobicità, è difficilmente solubile in acqua e in altri 

solventi organici, caratteristica che rende difficile la sua applicazione in ambiente biomedicale [106]. 

 

 
Figura 11: Composizione Chimica della Chitina e deacetilazione in Chitosano [107] 

 

Il chitosano è preparato mediante parziale deacetilazione della chitina in condizioni alcaline tramite 

idrossido di sodio o per depolimerizzazione della chitina mediante trattamento enzimatico con chitina 

deacetilasi [106]. Il chitosano è un copolimero a blocchi di D-glucosammina e N-acetil D-

glucosammina, e tale organizzazione conferisce la tipica struttura semicristallina al materiale. Sono 

presenti tre tipi di gruppi funzionali in catena, utili per apportare eventuali modifiche al polimero: un 

gruppo amminico e due gruppi idrossilici.  

Il metodo di preparazione influisce sulle caratteristiche dello stesso, in particolare il grado di 

deacetilazione e il peso molecolare (da 10000 a 1000000 di Dalton). Il grado di deacetilazione deriva 

dal rapporto tra la D-glucosammina e la somma tra N-acetil D-glucosammina e D-glucosammina. 
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Tramite questo è possibile ricavare il numero di gruppi amminici presenti nella catena.  Tuttavia, 

affinché si possa considerare chitosano, è necessario che la chitina abbia un valore di deacetilazione 

maggiore del 60% [107]. In commercio sono disponibili differenti tipologie di chitosano con peso 

molecolare medio che varia trai 4 kDa fino a raggiungere i 20 kDa e grado di deacetilazione compreso 

tra il 66% e il 95%.  Questi due parametri influenzano le caratteristiche fisico-chimiche del materiale, 

tra cui la solubilità. Infatti, il chitosano presenta un comportamento pH-dipendente, che può essere 

sfruttato nella realizzazione di scaffold poiché permette la formazione di legami con altre molecole, 

quali ad esempio proteine. A pH minore di 6.5, il polimero solubilizza in soluzioni acide organiche 

(particolarmente utilizzato è l’acido acetico) o inorganiche, in seguito alla protonazione dei gruppi 

NH2. 

A causa della natura cationica in soluzione, della rigida struttura chimica e delle interazioni inter e 

intra molecolari, numerosi problemi sono stati riscontrati nel processare il chitosano mediante 

tecniche di electrospinning. Infattile soluzioni a base di chitosano si presentano estremamente viscose 

a pH acido e temperatura ambiente, per cui si rende necessario l’utilizzo di basse concentrazioni, 

spesso in combinazione con altri polimeri, come effettuato in questo lavoro di tesi [108]. Inoltre, 

come descritto per il collagene, è spesso necessario l’utilizzo di agenti reticolanti, in modo da 

aumentare la stabilità delle fibre in ambiente acquoso e neutralizzare il loro pH acido.  

 

1.5 Fabbricazione di scaffold tramite tecnica di elettrofilatura (electrospinning) 

Nella produzione di tessuti bioingegnerizzati per la rigenerazione cutanea, l’obiettivo è l’ottenimento 

di strutture quanto più simili alla ECM nativa, con caratteristiche meccaniche atte a favorire il loro 

impianto in diverse sedi dell’organismo. Come precedentemente illustrato, la presenza delle fibrille 

di collagene favorisce il corretto orientamento e l’efficace comunicazione tra le cellule nei tessuti, 

creando inoltre una microporosità ottimale per la diffusione di nutrienti ed ossigeno. Una delle 

caratteristiche fondamentali che gli scaffold devono possedere è dunque una struttura fibrillare [109].  

Una fase importante nella progettazione di uno scaffold è rappresentata dalla scelta della tecnica di 

fabbricazione del costrutto. Tecniche differenti portano infatti all’ottenimento di strutture con 

caratteristiche morfologiche, microscopiche e macroscopiche diverse che possono influenzare 

l’interazione del biomateriale con le cellule impiantate e con i tessuti dell’ospite. Tra gli elementi 

fondamentali differenziano le varie tecniche vi è la possibilità di controllare l’architettura del prodotto 

finale. L'architettura degli scaffold alla microscala ha infatti un ruolo decisivo nel guidare 

l'organizzazione tridimensionale cellulare e il successivo recupero delle funzioni tissutali. Uno 

scaffold può essere fabbricato essenzialmente con tre diverse architetture, correlate alla struttura dei 
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pori: microporosa, microfibrosa e nanofibrosa. La figura sottostante (Figura 12) rappresenta alcuni 

esempi di come l’architettura dello scaffold possa influenzare il comportamento cellulare. Le cellule 

seminate su scaffold microporosi o fibrosi, composti da strutture porose con dimensioni di decine di 

micron, tendono ad attaccarsi e appiattirsi come se fossero coltivate su una superficie piana 

bidimensionale. Questa condizione di coltura porta a uno squilibrio nell’ attaccamento del recettore 

e ligando in ambiente fisiologico, generando l’ attivazione innaturale della segnalazione intracellulare 

[110]. Negli scaffold nanofibrosi, d'altra parte, le dimensioni delle fibre sono uno o due ordini di 

grandezza inferiori rispetto a quelle delle cellule, e simulano più da vicino la matrice nanofibrosa 

naturale, aumentando i siti di legame cellulare e dirigendo il comportamento e la funzionalità 

cellulare. Scaffold con l'architettura alla nanoscala inoltre hanno un elevato rapporto superficie-

volume che è utile per un più efficace adsorbimento di proteine e molecole bioattive. Ciò significa 

che un maggior numero di siti di legame e segnalazione potranno essere inseriti nello scaffold per 

essere presentati ai recettori delle cellule avendo quindi importanti implicazioni per la biomimetica 

delle funzioni dell’ ECM nativo nella produzioni di scaffold [110]. 

 

 
 

Figura 12: Influenza della morfologia dello scaffold sull’adesione e spreading cellulare [111] 
 

Le tecniche comunemente usate per fabbricare scaffold nanofibrosi sono la separazione di fase, il 

self-assembly e l'elettrofilatura. La separazione di fase è una tecnica per la separazione di una 

soluzione polimerica in domini ricchi di polimeri e solventi, indotti termicamente o con l'aggiunta di 
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un non solvente del polimero per formare un gel. Questo è seguito da un processo di raffreddamento 

per fissare la morfologia, e un processo di liofilizzazione per rimuovere il solvente. Tuttavia, la 

produzione di scaffold con separazione di fase richiede attrezzature specializzate e non permette di 

ottenere fibre allineate come invece è possibile con l’elettrofilatura [110]. Il self-assembly è un 

processo di auto-organizzazione autonoma delle molecole in modelli e strutture senza l'intervento 

umano. Ad esempio, molecole anfifiliche che possiedono sia segmenti idrofili che idrofobici, possono 

auto-assemblarsi in strutture ben ordinate se disperse in solventi acquosi raggiungendo architetture 

nanofibrose. Tuttavia, il basso rendimento e la complessità della procedura di fabbricazione rendono 

questa tecnica di difficile applicazione per l'ingegneria dei tessuti su larga scala [110].Solo 

l'elettrofilatura è emersa quindi come una tecnica efficiente per produrre in maniera controllata una 

varietà di nanofibre polimeriche [111]. 

Nonostante la nascita di questa tecnica risalga al 1902 [112],  l’effettivo interesse scientifico per 

l’electrospinning inizia solo all’inizio degli anni novanta, quando numerosi gruppi di ricerca hanno 

cominciato ad esplorare l’applicazione di diversi materiali nella realizzazione di membrane filtranti, 

sensori ottici e chimici, elettrodi e tessuti bioingegnerizzati per la medicina rigenerativa. 

 

1.5.1 La tecnica  

L’electrospinning è una tecnica che permette di ottenere la deposizione di nanofibre polimeriche 

partendo da una soluzione o un fuso polimerico, sfruttando un sistema di guida elettrostatica e 

deposizione controllata su un substrato. Diversamente dalle altre tecniche di fabbricazione di scaffold, 

capaci di produrre fibre con diametri dell’ordine dei micrometri, l’electrospinning permette di 

realizzare scaffold nanofibrosi aventi pori interconnessi con diametri variabili tra i 3 nm e 2 µm, ma 

tipicamente aventi valori di poche centinaia di nm [113], e con possibilità di processare sia polimeri 

naturali che sintetici con sufficiente peso molecolare. Il set-up tipico per l’electrospinning, 

rappresentato in Figura 13, è costituito dai seguenti componenti [114]:  

• Alimentatore ad alta tensione in corrente continua;  

• Siringa in cui viene caricata la soluzione polimerica;  

• Pompa per l’erogazione costante della soluzione polimerica ad un flusso costante controllato;  

• Collettore conduttore tipicamente di allumino, che rappresenta la superficie sulla quale si 

depositano le fibre polimeriche. Esistono diverse tipologie possibili di collettore che 
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producono membrane con caratteristiche morfologiche differenti. Il collettore può essere: 

piano, cilindrico rotante, a piani paralleli, a griglia e a disco. 

 

 

Figura 13: Rappresentazione schematica degli elementi costitutivi del sistema 
Electrospinning [115] 

 

Il processo prevede l’applicazione di un elevato campo elettrico su un fluido polimerico in soluzione 

estruso da una siringa regolata da una pompa volumetrica. La tensione impartita (solitamente tra i 5 

e i 40 kV) genera una forza elettrostatica che prevale sulla tensione superficiale e gli sforzi viscosi 

della massa polimerica, permettendo la formazione di un getto che si proietta dall’ago in direzione 

dell’elettrodo opposto, formato da un apposito collettore generalmente metallico, per la deposizione 

delle fibre. Il getto elettricamente carico viene accelerato e assottigliato attraversando il campo 

elettrico. Con l’aumentare della differenza di potenziale il menisco della soluzione all’uscita dall’ago 

si deforma, e quando si raggiunge un valore critico di tensione in cui la forza elettrica supera la forza 

della tensione superficiale, il menisco della soluzione polimerica assume una forma conica, nota come 

cono di Taylor (Figura 14).  Il getto carico esce dalla punta del cono ed ha inizio il processo di 

electrospinning, in cui la direzione del getto è funzione della direzione del campo elettrico. Le cariche 

trasportate dal getto arrivano al collettore collegato a terra completando così il circuito elettrico. La 

distanza tra la punta dell’ago e il collettore e il tempo impiegato dalla fibra per percorrere tale spazio 

sono chiamati rispettivamente spazio e tempo di volo. Durante il tempo di volo il solvente utilizzato 

per solubilizzare il polimero evapora favorendo la deposizione di una fibra polimerica solida. Si forma 
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così un non tessuto di fibre con allineamento dipendente dal collettore usato e con diametri dell’ordine 

dei nanometri [114]. 

 
 

Figura 14: Formazione del cono di Taylor [116] 
 

Numerosi sono i parametri in grado di influenzare la buona riuscita del processo. Tra questi la 

necessità di assicurarsi che la fibra filata sia del tutto secca nel momento in cui raggiunge il collettore, 

garanzia di una completa evaporazione del solvente. La scelta del solvente, la distanza tra ago e 

collettore e la temperatura devono quindi essere valutati attentamente. Questo spiega perché la 

maggior parte dei solventi utilizzati per solubilizzare polimeri da elettrospinnare, sono solventi 

organici polari e volatili.  

Per aumentare la volatilità del materiale lavorato e promuovere la corretta evaporazione del solvente 

durante la fase di deposizione si ricorre spesso a solventi tossici e aggressivi [117], fattore che 

diminuisce la citocompatibilità finale dei costrutti elettrofilati [118]. In particolare, è stato riportato 

che questi aspetti compromettono la processabilità di polimeri di derivazione naturale come il 

collagene con tecnologie di elettrofilatura. Di conseguenza, sono attualmente in atto diverse strategie 

che sfruttano l'uso di solventi meno aggressivi e tossici con l'obiettivo di preservare le caratteristiche 

fisico-chimiche di materiali più sensibili, quali ad esempio il collagene, garantendo al tempo stesso 

un'elevata citocompatibilità dei costrutti. Tra questi solventi possiamo trovare ad esempio soluzioni 

a base di acidi relativamente innocui a basse concentrazioni, quale acido acetico, o soluzioni acquose  

a base di etanolo o sali ionici [119].  

Sebbene sia sempre descritto come una tecnica di processo semplice, l’electrospinning è governato 

da un alto numero di parametri che influenzano la formazione delle fibre e la loro struttura finale. Il 

processo di elettrofilatura è governato da molteplici fattori, classificati in parametri della soluzione, 

parametri di processo e parametri ambientali [114]. Ciascuno di questi parametri influenza in modo 
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significativo la morfologia delle fibre ottenute. La corretta ottimizzazione di questi fattori può portare 

alla creazione di matrici caratterizzate da nanofibre di morfologia e diametro desiderato. Di seguito 

sono quindi elencati i principali parametri di processo dipendenti dallo strumento utilizzato: 

- Voltaggio: è necessario applicare un voltaggio minimo per garantire la formazione delle fibre. 

All’aumentare del voltaggio le fibre mostrano dei diametri minori in quanto le forze di 

repulsione all’interno del getto aumentano favorendone l’assottigliamento. Molti studi però 

dimostrano che la dipendenza del diametro dalla differenza di potenziale applicata sia 

ambigua, probabilmente a causa della maggiore incidenza di altri parametri. In alcuni lavori 

è infatti riportato un incremento del diametro all’aumentare della tensione [114]. 

- Flusso di materiale: il flusso della soluzione incide sulla velocità complessiva del processo. 

Per bassi flussi di materiale, il processo è più lento e permette una migliore evaporazione del 

solvente prima che le fibre raggiungano il collettore. Al contrario, se il flusso è troppo elevato, 

il solvente non riuscirà ad evaporare totalmente e si ottengono spesso fibre poco omogenee 

caratterizzate dai tipici difetti di elettrofilatura ‘beads’ [114]. 

- Distanza tra ugello e collettore: è stato riscontrato in diversi studi che all’aumentare della 

distanza  tra emettitore e collettore il diametro delle fibre diminuisce  [114]. Esiste infatti una 

distanza minima al di sotto della quale non si ottiene la formazione delle fibre in quanto il 

solvente non ha sufficiente tempo per evaporare, generando quindi un flusso instabile.  

I parametri di sistema dipendono invece principalmente dalla soluzione polimerica utilizzata. Tra 

questi troviamo: 

- Concentrazione e viscosità: il livello di concentrazione di soluto è un parametro fondamentale 

poiché se tale valore è al di sotto di una soglia minima si instaura il processo dell’ 

‘electrospray’ in cui, a causa della viscosità della soluzione eccessivamente bassa, il getto si 

trasforma in goccioline [120]. Una bassa viscosità non permette la produzione di fibre 

continue (Figura 15), mentre una viscosità troppo alta rischia di far bloccare la soluzione 

nell’ugello della siringa, impedendo un processo continuo a causa della difficoltà di 

formazione del getto. L’aumento della concentrazione di polimero in soluzione, e quindi della 

viscosità finale del sistema riduce la formazione di difetti (beads), ma incrementa le 

dimensioni delle fibre  [114]. 

- Tensione superficiale: è un parametro profondamente correlato al solvente utilizzato. 

Generalmente riducendo la tensione superficiale è possibile  minimizzare la formazione  di 

goccioline e di difetti sulle fibre [114]. Infatti, se la tensione superficiale è elevata si 
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incrementa la presenza di difetti sul prodotto finale poiché le fibre vengono prodotte in 

maniera discontinua. 

- Conduttività: è legata a diversi parametri, tra cui il tipo di polimero utilizzato, il solvente in 

cui viene disciolto e la presenza di sali in soluzione. Ad esempio  il cloruro di sodio e il cloruro 

di calcio possono essere aggiunti alle soluzioni polimeriche per incrementare la conduttività 

complessiva del sistema  [114]. Da tale parametro dipende il diametro delle fibre, infatti, per 

una conduttività maggiore il diametro aumenta, mentre se la conduttività è troppo bassa le 

fibre saranno discontinue e caratterizzate da difetti. Tuttavia anche valori troppo elevati 

rendono il flusso poco stabile in presenza di campi elettrici intensi generando fibre poco 

uniformi  [121].  

- Peso molecolare: ha un effetto significativo sulle proprietà reologiche, e quindi la viscosità, 

la tensione superficiale, e la conduttività della soluzione. Se il peso molecolare del polimero 

viene aumentato mantenendo la concentrazione costante, la viscosità della soluzione aumenta 

significativamente, riducendo la velocità di evaporazione del solvente. Le fibre 

raggiungeranno il collettore ancora relativamente umide, acquistando quindi una morfologia 

appiattita. Per bassi pesi molecolari al contrario la velocità di evaporazione del solvente 

aumenta.  

 
 

Figura 15: Immagini SEM) di diverse morfologie delle fibre all’aumentare della viscosità e della 

concentrazione della soluzione polimerica [122] 
 

Il processo di electrospinning risulta anche influenzato da parametri di natura ambientale come 

temperatura e umidità, presenti nella camera. L’umidità relativa (RH) modifica la morfologia delle 

fibre perché può influenzare non solo le proprietà meccaniche che sono correlate alla rigidità, e quindi 

al diametro delle fibre, ma anche l’evaporazione del solvente e l’eventuale presenza di pori. In 

generale, un incremento nella RH comporta la formazione di fibre spesse porose superficialmente, 
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che possono evolvere in fibre eterogenee affette da beads. [121]. D’altro canto, una bassa umidità 

velocizza l’evaporazione del solvente e conferisce alle fibre una superficie liscia ed omogenea. In 

aggiunta all’umidità, anche la temperatura può fortemente influenzare la velocità di evaporazione 

del solvente e la viscosità della soluzione, e di conseguenza il diametro delle fibre. Inoltre, in base al 

polimero scelto, a volte è necessario impostare una determinata temperatura per poter mantenere la 

soluzione polimerica allo stato liquido durante l’intero processo [121]. 

Un ulteriore elemento da tenere in considerazione è che durante il tempo di volo, a causa 

dell’instabilità delle cariche elettriche, la traiettoria del fluido subisce delle deviazioni dando vita ad 

un processo definito ‘bending’ che causa la deposizione disordinata delle fibre con ottenimento di 

strutture interconnesse con porosità variabile. Per minimizzare gli effetti del bending, nel caso in cui 

l’applicazione dello scaffold richieda un orientamento ordinato delle fibre polimeriche che inducauna 

specifica disposizione nello spazio delle cellule, si utilizzano collettori  rotanti con alte velocità di 

rotazione [123]. Infatti, oltre alle proprietà specifiche del materiale e ai parametri di processo, la scelta 

del collettore determina in modo specifico le caratteristiche morfologiche della matrice risultante. La 

configurazione più comune prevede l'utilizzo di un collettore a lastra piana per ottenere matrici 

nanofibrose con orientamento casuale (random). In alternativa, come rappresentato in Figura 16, è 

possibile utilizzare collettori a cilindro rotante e mandrini per ottenere, rispettivamente, scaffold con 

fibre allineate o strutture tubolari [124]. È infatti noto che le cellule reagiscono in modo diverso alla 

micro-topografia e nano-topografia. La migrazione cellulare può essere diretta utilizzando vari tipi di 

segnali, inclusi segnali topografici, chimici e meccanici [114]. Se realizzate con il diametro, 

l'allineamento, la chimica di superficie e le proprietà meccaniche corretti, le nanofibre possono 

fungere da substrati o impalcature efficaci per controllare la migrazione di cellule. Sulle nanofibre 

orientate casualmente, le cellule tendono a migrare lungo tutte le possibili direzioni, determinando 

quindi una breve distanza di migrazione. Viceversa, su nanofibre allineate, le cellule sono dirette a 

migrare lungo le stesse, presentando di conseguenza una velocità di migrazione notevolmente 

aumentata [114]. 
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Figura 16: Set up dell’electrospinning con differenti collettori: a) Piatto per ottenere fibre con 
allineamento casuale; b) Cilindro rotante per ottenere fibre allineate [125] 

 

 

1.5.2 Scaffold nanofibrosi elettrofilati per rigenerazione cutanea 

Attualmente, gli scaffold nanofibrosi realizzati tramite tecniche di elettrofilatura sono ampiamente 

utilizzati nelle medicazioni delle ferite a causa della loro eccellente capacità di replicare la nano- e 

micro-architettura della matrice extracellulare naturale, la buona permeabilità e la possibilità di essere 

funzionalizzati con differenti molecole bioattive [38]. Membrane formate da fibre orientate in modo 

casuale, come quelle prodotte dall’elettrofilatura su collettore piano, possiedono una buona 

anisotropia e un'elevata resistenza a trazione, elementi chiave per la realizzazione di sostituti cutanei 

[38]. Un esempio può essere rappresentato dallo studio di Liu et al. [126] dove sono state prodotte 

nanofibre composte da acido poli(lattico-co-glicolico) (PLGA) e collagene aventi diametro medio 

pari a 250 nm. Le nanofibre non hanno dimostrato in vitro alcuna evidenza di citotossicità, 

promuovendo invece l'adesione e la proliferazione delle cellule di fibroblasti umani. Il successivo 

studio in vivo su modelli murini aventi ferite a pieno spessore ha mostrato come l'effetto curativo 

delle nanofibre di PLGA-collagene fosse più efficace e rapido rispetto alle medicazioni commerciali 

quali Duoderm ® e spugna di garza, ottenendo quindi una diminuzione dell'area della ferita in breve 

tempo grazie alla formazione di tessuto fibroso di nuova sintesi e ri-epitelizzazione completa.   

Tra i numerosi vantaggi dell’utilizzo di scaffold nanofibrosi sono da considerare la possibilità di 
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modifica superficiale e funzionalizzazione, sfruttando la vasta area superficiale esposta, creando dei 

costrutti più funzionali e bioattivi. Nel caso della rigenerazione cutanea particolarmente interessante 

è la possibilità di combinare o funzionalizzare le fibre delle membrane con molecole bioattive, 

antimicrobiche o in grado di promuovere i processi di angiogenesi. In questo contesto, nello studio 

presentato da Ahmed et al. [127]  sono state realizzate matrici nanofibrose a base di chitosano e alcool 

polivinilico (PVA) arricchite con nanoparticelle di ossido di zinco. La presenza del chitosano e delle 

nanoparticelle ha dimostrato un’efficace attività antimicrobica contro diversi tipi di batteri, tra cui 

Escherichia coli, P. Aeruginosa e Bacillus subtilis. Studi in vivo sulla rigenerazione della cute lesa 

sono stati eseguiti su conigli diabetici e le nanofibre chitosano-PVA-ZnO hanno promosso un 

aumento significativo del tasso di rimarginazione delle ferite. L'analisi istologica ha inoltre 

dimostrato la capacità delle membrane di promuovere e velocizzare la ri-epitelizzazione e la 

formazione di tessuto cicatriziale. 

 La versatilità della tecnica di elettrofilatura consente inoltre di realizzare matrici aventi 

un’architettura organizzata, con fibre allineate capaci di promuovere la proliferazione cellulare e 

guidarne maggiormente la differenziazione  [38]. Un utile esempio relativo alla realizzazione di 

matrici aventi fibre con morfologia allineata è quello di Li et al. [128] nel quale sono state fabbricate 

matrici nanofibrose allineate a base di poli-(l-acido lattico) (PLLA), grazie all’utilizzo di un collettore 

cilindrico avente velocità di rotazione elevata. Dalle analisi in vitro eseguite sulle membrane è stato 

dimostrato come tale allineamento abbia favorito un aumento della proliferazione cellulare, e un 

miglioramento in vivo nella migrazione delle cellule cutanee epidermiche attraverso la ferita grazie 

alla presenza dello scaffold in PLLA. Nell’ottica di realizzare costrutti biomimetici, sistemi a base di 

biopolimeri naturali tra cui collagene di tipo I hanno dimostrato essere particolarmente promettenti 

per mimare le caratteristiche composizionali della ECM dei principali tessuti, tra cui la cute. Un 

esempio delle potenzialità di sistemi a base di collagene elettrofilati è stato fornito dal lavoro di Su 

Rho e collaboratori [129]. In questo studio, scaffold nanofibrosi in collagene di tipo I sono stati 

elettrofilati per realizzare medicazioni per ferite croniche. Le membrane di collagene risultanti hanno 

dimostrato un’elevata porosità, eccellente resistenza meccanica, e dimensione delle fibre comparabile 

con quella dell’ECM naturale. Questi parametri sono risultati essenziali nei test in vitro per 

promuovere l'adesione e la proliferazione dei cheratinociti, le principali cellule del tessuto cutaneo. 

Sulla base delle precedenti considerazioni, l’obiettivo di questo lavoro di tesi è stato quello di valutare 

la fabbricazione di membrane nanofibrose a base di collagene di tipo I tramite tecniche di 

elettrofilatura, in grado di mimare al meglio la morfologia della matrice extracellulare dei principali 

componenti della cute, creando un potenziale strumento a supporto delle diverse fasi di rigenerazione 

cutanea. Volendo inoltre migliorare la scarsa stabilità e resistenza dei sistemi a base di collagene 
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elettrofilati, sono state valutate due diverse reticolazioni, una chimica mediante l’utilizzo dei 

reticolanti EDC-NHS, e una fisica, tramite l’utilizzo di un fotoiniziatore citocompatibile (Rosa 

Bengala). In ultimo, si è cercato di migliorare ulteriormente la processabilità del materiale e la 

resistenza dei costrutti finali valutando la combinazione con un secondo polimero, il chitosano.  

 

2. MATERIALI E METODI 

Nel seguente capitolo verranno riportati i materiali utilizzati per la realizzazione delle membrane 

elettrofilate, i processi di produzione e le diverse caratterizzazioni effettuate sugli scaffold finali. 

2.1 Preparazione delle soluzioni a base di collagene (20%NCOL in 40% AA) 

Per sviluppare formulazioni a base di collagene adatte all’elettrofilatura, le soluzioni sono state 

preparate seguendo un protocollo precedentemente ottimizzato dal gruppo di ricerca [130]. In questo 

lavoro di tesi è stato utilizzato collagene di tipo I di origine murina (NOVAICOS Srl, Novara). Il 

collagene, originariamente in forma liquida, è stato sottoposto ad un processo di liofilizzazione 

sottovuoto (< 0,1 mbar) tramite liofilizzatore Lyovapor L-200 (Büchi, Svizzera) e successivamente 

pesato per poter essere disciolto in concentrazione pari al 20% in peso (w/v) in una soluzione di acido 

acetico al 40% in acqua (AA). Per favorirne la corretta dissoluzione del collagene (COLL), 

considerate le elevate concentrazioni, la soluzione è stata lasciata in agitazione durante la notte tramite 

stirring magnetico a 100 rpm a temperatura ambiente e utilizzata subito dopo la preparazione. La 

Figura 17 schematizza i passaggi fondamentali del protocollo seguito. 

 

 

Figura 17: Rappresentazione schematica delle fasi di preparazione della soluzione a base di 
collagene. 
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2.2 Preparazione delle soluzioni di collagene contenenti Rosa Bengala (20%NCOL + 0,1%RB in 

40% AA) 

Come precedentemente descritto nella sezione 2.1 per creare la soluzione di collagene, le polveri 

precedentemente liofilizzate sono state disciolte in acido acetico al 40% v/v per ottenere una 

concentrazione finale del 20% (w/v).  Per ottenere un sistema fotoreticolabile, in questo lavoro di tesi 

è stato utilizzato un fotoiniziatore citocompatibile, Rosa Bengala (Sigma-Aldrich), avente purezza 

maggiore dell’85% e sensibile ad una lunghezza d’onda di 514 nm. Sulla base di precedenti studi 

[131], le polveri di RB sono state disciolte con una concentrazione pari a 0,1% in peso (w/v) nella 

soluzione di collagene solo in seguito alla completa dissoluzione dello stesso. La soluzione così 

ottenuta è stata mantenuta in agitazione per 24 ore a 100 rpm a temperatura ambiente (Figura 18). A 

causa dell’elevata fotosensibilità del fotoiniziatore il processo di preparazione della soluzione è stato 

svolto evitando l’esposizione di quest’ultima a fonti luminose per ridurre al minimo la possibilità di 

una prematura reticolazione. 

 

 
Figura 18: Rappresentazione schematica delle fasi di preparazione della soluzione contenente il 

fotoinziatore 

 

2.3 Preparazione delle soluzioni a base di collagene e chitosano (COLL/CS in 40%AA) 

Avendo come obiettivo finale quello di migliorare la processabilità del sistema e le caratteristiche 

finali dei costrutti, è stata testata la combinazione di collagene di tipo I (COLL) e chitosano (CS). A 

questo scopo, diverse concentrazioni di chitosano sono state testate facendo riferimento a  protocolli 

presenti in letteratura [108], [132]–[134]. Per la preparazione delle soluzioni è stato utilizzato un 

chitosano avente peso molecolare medio (190 kDA) e grado di deacetilazione compreso tra 75% e 85 

%. Le soluzioni sono state create in 40% AA mantenendo una concentrazione totale di polimero pari 
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al 20% (w/v) e variando i rapporti di massa collagene/chitosano al fine di trovare la formulazione più 

adatta per il processo di elettrofilatura. In particolare, i rapporti collagene/chitosano investigati sono 

stati: COLL/CS = 90/10 e 95/5 (w/w). In un primo momento le polveri di chitosano sono state pesate 

e inserite all’interno della soluzione di acido acetico. Per garantire una completa solubilizzazione del 

chitosano la soluzione è stata mantenuta in agitazione a temperatura ambiente per 72 ore tramite 

piastra magnetica. Solo in seguito alla completa dissoluzione del chitosano è stato aggiunto il 

collagene liofilizzato, e la soluzione dei due polimeri è stata mantenuta in agitazione per tutta la notte 

prima del suo utilizzo (Figura 19). 

 

 

Figura 19: Rappresentazione schematica delle fasi di preparazione della soluzione a base di collagene 
e chitosano 

                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                                               

2.4 Caratterizzazione reologica delle soluzioni 

Con l’obiettivo di valutare la viscosità e la processabilità complessiva delle soluzioni realizzate sono 

state effettuate analisi reologiche sulle diverse formulazioni create (20%NCOL in 40% AA, 

20%NCOL + 0,1% RB in 40% AA e COLL/CS in 40%AA).  

La reologia è la scienza che studia lo scorrimento e la deformazione della materia in seguito all’azione 

di una forza ed in relazione all’intensità, alla durata e alla velocità di applicazione della forza [135]. 

Le analisi reologiche studiano principalmente il comportamento di materiali viscoso-elastici 

complessi. Tali materiali presentano un comportamento intermedio tra solidi elastici e fluidi, e 

mostrano una risposta allo sforzo in parte di tipo elastico ed in parte di tipo viscoso. La caratteristica 

che differenzia questi materiali dagli altri è che, mentre nel caso dei solidi elastici e dei fluidi viscosi 

la risposta ad uno sforzo o ad una deformazione istantanea è anch’essa istantanea ed indipendente dal 

tempo, nel caso dei materiali viscoelastici è una funzione del tempo [136]. I principali parametri 

investigati dagli studi reologici sono la viscosità (misura della resistenza del materiale ad una 

deformazione) e il modulo di taglio complesso (dato dalla relazione tra la tensione complessa e la 

deformazione), a seguito dell’applicazione di specifiche sollecitazioni.  Durante l’utilizzo di un 
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reometro rotazione, le principali relazioni tra i parametri fisici coinvolti sono quelle espresse nella 

Figura 20: 

 

 

 
Figura 20: Rappresentazione delle sollecitazioni applicate tramite reometro rotazionale 

 

Tramite questo strumento è possibile eseguire test di flusso (in rotazione continua) per indagare la 

viscosità del materiale, impostando il moto rotatorio della geometria (shear stress; shear rate) e la 

temperatura desiderata.  

Oltre alle prove di flusso, è possibile indagare la risposta dei materiali in condizione di sollecitazione 

oscillatoria, per determinare i parametri viscoelastici come i moduli di conservazione (G’) e di perdita 

(G’’), e la loro dipendenza da tempo frequenza e ampiezza dell’oscillazione. È inoltre possibile 

eseguire prove in transitorio, per studiare la risposta del campione sottoposto a stress costante e il 

recupero una volta rimosso lo stimolo. 

Il valore della viscosità delle soluzioni realizzate è stato studiato per valutare la processabilità delle 

stesse tramite la tecnica dell’elettrofilatura.  

In dettaglio, i test sulle diverse soluzioni sono stati eseguiti utilizzando un reometro a sollecitazione 

controllata DHR-2 (TA Instruments, Waters) dotato di una geometria a piatti paralleli del diametro 

di 20 mm e di un sistema Peltier, per controllare costantemente la temperatura del sistema (Figura 

21). 

 



 55 
 

 

Figura 21: Reometro rotazionale DHR-2 utilizzato per le analisi 
 

Per ciascuna soluzione realizzata sono state condotte prove di flusso (Flow Ramps) per studiare la 

viscosità in un ampio intervallo di sollecitazione di taglio. Per l’analisi le diverse soluzioni sono state 

sottoposte a una sollecitazione di taglio crescente da 0,01 s-1 fino a 1000 s-1 mantenendo costante la 

temperatura a 23°C, ossia la temperatura di processo. 

Per poter effettuare le prove reologiche ogni campione di soluzione è stato posto sul piatto di Peltier 

e la geometria avvicinata a quest’ultimo di un gap variabile tra 500 e 800 µm. Ciascun campione è 

stato inoltre utilizzato per un solo test e la misura ripetuta per tre volte in modo da ottenere una curva 

media finale 
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2.5 Realizzazione delle membrane tramite electrospinning 

 
 

Figura 22: Strumento dell'electrospinning usato per la produzione delle membrane 

 

Con l’obiettivo di realizzare matrici nanofibrose, le diverse soluzione realizzate seguendo i protocolli 

descritti nelle sezioni 2.1, 2.2 e 2.3, sono state processate tramite tecnica dell’elettrofilatura.  

L'elettrofilatura rappresenta uno strumento promettente per la produzione di scaffold biomimetici in 

quanto consente la produzione di costrutti nanofibrosi che imitano le caratteristiche della matrice 

extracellulare su scala micro e nanometrica [108]. Questo processo consiste nella deposizione di fibre 

a partire da soluzioni polimeriche grazie all’applicazione di elevati campi elettrici che innescano la 

formazione di filamenti di materiale, successivamente depositati allo stato secco per l’evaporazione 

del solvente su uno specifico collettore posto a terra. Le soluzioni polimeriche sono normalmente 

estruse attraverso aghi metallici regolando il flusso del materiale mediante pompe a siringa. 

L'alimentazione ad alta tensione è invece responsabile della creazione di un campo elettrico che guida 

il getto materiale, creato quando le forze elettriche superano la tensione superficiale del materiale, 

verso il collettore di raccolta. 

Il dispositivo utilizzato, riportato in Figura 22, corrisponde al modello Fluidnatek LE-50 (Bionicia) 

ed è costituito dalle seguenti componenti: 

a) Generatore di tensione regolabile da 0 kV a 30 kV per la polarizzazione dell'emettitore. 
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b) Pompa volumetrica a siringa per un controllo accurato dell'estrusione delle soluzioni, con 

flussi minimi e massimi impostabili pari rispettivamente a 0,1 µL/h - 6000 mL/h e forza 

lineare pari a100-200N. 

c) Diverse tipologie di collettore collegato ad una tensione di – 2kV: 1) collettore piatto con 

piastre in acciaio inossidabile di dimensioni 200 mm x 200 mm, con supporto orientabile 

verticalmente o orizzontalmente; 2) collettore cilindrico in alluminio anodizzato avente 

diametro di 100 mm e lunghezza di 200 mm che consente di raggiungere velocità di rotazione 

da 100 giri/min fino a 2000 giri/min. 

d) Interfaccia touch screen per un controllo immediato dello strumento per la regolazione dei 

parametri di processo e ambientali. 

e) Sistema di controllo di temperatura e umidità rilevate tramite appositi sensori posti all’interno 

della camera di filatura. 

f) Telecamera analogica collegata con obiettivo per consentire il monitoraggio ravvicinato del 

Taylor Cone e del getto, per una corretta ottimizzazione dei parametri di filatura. 

Le diverse soluzioni preparate (20%NCOL in 40% AA, 20%NCOL + 0,1% RB in 40% AA e 

COLL/CS in 40%AA) sono state inserite all’interno di una siringa da 5 mL, posizionata nell’apposito 

alloggiamento collegato alla pompa volumetrica, ed estruse attraverso un ago da 21 G (diametro 

interno pari 0.8 mm). Per ogni soluzione sono state eseguite prove preliminari di stabilizzazione del 

flusso, testando diversi parametri di processo come indicato in tabella 4. Tensione, flusso di materiale 

e distanza tra ago e collettore sono stati variati fino a raggiungimento di una condizione di stabilità, 

constatata tramite l’osservazione del cono di Taylor nell’apposito monitor. Ciascun set di parametri 

è stato testato elettrofilando le soluzioni per 20 minuti, annotando le eventuali problematiche 

riscontrate per effettuare poi le successive valutazioni e confronti. Le membrane così ottenute sono 

state poi analizzate mediante microscopia elettronica al fine di definire le loro caratteristiche 

morfologiche in base ai parametri impostati.  

Tabella 4: Parametri di processo per l’elettrofilatura delle soluzioni realizzate 
PARAMETRI DI PROCESSO COLLETTORE PIANO COLLETTORE ROTANTE 

TENSIONE 20-24 kV 20-24 kV 

DISTANZA AGO-COLLETTORE 8-14 cm 8-14 cm 

FLUSSO 100-300µL/h 100-300µL/h 

ROTAZIONE COLLETTORE - 200-2000 rpm 
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A seguito dell’ottimizzazione dei parametri di processo, sono state realizzate le membrane 

nanofibrose elettrofilando i diversi sistemi a base di collagene per tre ore consecutive in modo da 

ottenere uno spessore sufficiente alla seguente manipolazione dei campioni. In particolare, per 

ottenere delle matrici con fibre non allineate (random) è stato usato un collettore piano (Fig. 23 a), 

mentre un collettore cilindrico rotante è stato adoperato per la produzione di matrici con nanofibre 

allineate (Fig. 23 b). In entrambi i casi, i collettori sono stati rivestiti con un foglio di alluminio. Ciò 

ha permesso di ottenere degli scaffold con uno spessore tale da poter eseguire successivi trattamenti 

di reticolazione, e i test necessari per la caratterizzazione morfologica, fisico-chimica e meccanica. 

  
Figura 23:Differenti set-up utilizzati per la realizzazione delle membrane: a) collettore piano; b) 

collettore cilindrico rotante 
 

2.6 Reticolazione delle membrane elettrofilate 

Matrici in collagene ottenute tramite elettrofilatura risultano essere meccanicamente deboli e 

facilmente solubili in acqua, fattori che le rendono non adatte per applicazioni d’ingegneria tissutale. 

Per fornire ai costrutti finali migliore stabilità, proprietà meccaniche adeguate e più lente cinetiche di 

degradazione, sono stati studiati diversi approcci per favorire la reticolazione del collagene tramite la 

formazione di legami tra le catene del polimero. In particolare, per questo lavoro di tesi, sono stati 

valutati gli effetti di due diverse tipologie di reticolazione del materiale: una chimica tramite l’uso di 

una soluzione a base di 1-etil-3-(3-dimetilaminopropil)-carbodiimide(EDC) e N-idrossisuccinimmide 
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(NHS), e una fisica tramite l’uso di un fotoiniziatore citocompatibile (Rosa Bengala) sensibile a 

radiazioni nello spettro visibile, per lunghezze d’onda nel range dei 500-540 nm. I protocolli seguiti 

per effettuare la reticolazione delle matrici verranno descritti nei paragrafi successivi.  

 

2.6.1 Reticolazione chimica tramite EDC-NHS 

Soluzioni di EDC/NHS rappresentano tra i mezzi reticolanti più comuni per la reticolazione chimica 

di sistemi a base di collagene [88]. La reticolazione chimica delle matrici nanofibrose a base di 

collagene è stata eseguita ottimizzando un protocollo presente in letteratura [137]. Le membrane 

elettrofilate (su supporto) sono state ritagliate in campioni delle dimensioni desiderate e posizionati 

all’interno di apposite piastre multi-pozzetto. La soluzione di reticolante è stata preparata fissando il 

rapporto tra EDC e NHS pari a 2:1 e impostando una molarità pari a 10 mM per EDC e 5 mM per 

NHS. I reagenti così pesati sono stati disciolti in una soluzione di etanolo (ETOH) puro a 4°C. Ogni 

campione è stato incubato in 3 mL di soluzione reticolante e posto in frigo a 4 °C per 8 h. Al termine 

del tempo di incubazione la soluzione di reticolante è stata rimossa e sono stati effettuati 3 lavaggi 

con etanolo puro per rimuovere eventuali residui di soluzione reticolante. Una volta terminati i 

lavaggi, i campioni sono stati congelati a -20°C, e in seguito liofilizzati per 24 h. Al termine della 

liofilizzazione è stato possibile rimuovere il supporto in alluminio ottenendo così i campioni necessari 

per le successive caratterizzazioni. 

 

2.6.2 Fotoreticolazione delle membrane  

Per la reticolazione fotochimica degli scaffold di collagene contenenti il fotoiniziatore Rosa Bengala, 

le membrane sono state tagliate per realizzare dei campioni di dimensioni desiderate e posizionate 

all’interno di apposite piastre multi-pozzetto o dischi di Petri.  Prima dell’irraggiamento è stata 

eseguita un’incubazione di 15 minuti in etanolo al 99,5%. Una volta rimossa la soluzione 

d’incubazione, tutti gli scaffold sono stati irradiati con una lampada emittente nella banda del visibile 

per lunghezze d’onda nel range 400-700 nm, potenza pari a 2,5 W e dimensione dello spot di 9 cm, 

posizionata a una distanza di 12 cm dai campioni come mostrato in figura 24. Sono state testate 

diverse tempistiche di irraggiamento :10 minuti, 30 minuti e 1 ora. Dopo la reticolazione, gli scaffold 

sono stati asciugati all'aria per una notte per rimuovere eventuali residui di etanolo, e solo in seguito 

è stato rimosso l’alluminio di supporto da ciascuna membrana. 
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Figura 24: Reticolazione fisica delle membrane di collagene contenti fotoiniziatore tramite 

irraggiamento. 
 

2.7 Test delle ammine libere e spettroscopia UV-VIS 

L’effettiva reticolazione delle membrane elettrofilate è stata valutata tramite la misura del numero di 

ammine libere. Il protocollo seguito per effettuare il test è stato ottimizzato sulla base di dati di 

letteratura [10-11]. Il contenuto dei gruppi amminici primari (residui di lisina) dei campioni prima e 

dopo reticolazione è stato determinato utilizzando acido 2,4,6-trinitrobenzenesolfonico (TNBS). Le 

membrane di collagene non reticolate e quelle reticolate tramite EDC/NHS e Rosa Bengala sono state 

tagliate, rimosse dall’alluminio e pesate, per ottenere dei campioni del peso di circa 11mg ciascuno 

(in triplicato per ciascuna tipologia di campione). I campioni così ottenuti sono stati posizionati 

all’interno di falcon da 15 mL. Dopo aver preparato le soluzioni necessarie, a ciascun campione sono 

stati aggiunti 1 mL di una soluzione di NaHCO3 al 4% in peso (pH 9.0) e 1 mL di una soluzione di 

TNBS allo 0,5% in peso. Le falcon sono state coperte con un foglio di alluminio per evitare eventuale 

esposizione a fonti luminose capaci di inficiare la lettura seguente, e mantenute in agitazione a 40°C 

per 4 ore. Al termine delle 4 ore, per ciascuna falcon sono stati aggiunti 3 mL di una soluzione di HCl 

6 M e i campioni sono stati nuovamente posti in agitazione ad una temperatura di 90°C per un’ora 

per garantire una corretta solubilizzazione. Dopo essersi assicurati della completa solubilizzazione 

dei campioni, la soluzione risultante è stata diluita 1:20 con acqua distillata. Le soluzioni così ottenute 

sono state poste all’interno di apposite couvette in vetro per la misura dell’assorbanza a 345 nm 
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tramite uno spettrofotometro UV/Vis (Carry 5000 1.12, Agilent). La lettura è stata effettuata in 

modalità double, in cui il valore del campione di controllo è stato sottratto da ogni assorbanza del 

campione analizzato. Per valutare l’effettiva reticolazione dei campioni, l'assorbanza è stata correlata 

alla concentrazione di gruppi amminici liberi individuati durante l’analisi. Il grado di reticolazione è 

stato valutato come la differenza tra il valore di assorbanza a 345 nm presente tra i campioni 

diversamente reticolati, rispetto al loro controllo, analizzando le curve risultanti dall’analisi. Come 

eseguito nello studio di Ratanavaraporn et al. [140], per ottenere una stima quantitativa del grado di 

reticolazione è stata utilizzata la formula:  

% 𝑹𝑬𝑻𝑰𝑪𝑶𝑳𝑨𝒁𝑰𝑶𝑵𝑬 =  
(𝐴𝑛 −  𝐴𝑐)

𝐴𝑛
  ×  100 

 

dove Ac e An rappresentano rispettivamente l'assorbanza a 345 nm delle soluzioni relative ai 

campioni reticolati e non reticolati. 

 

2.8 Caratterizzazione morfologica delle membrane tramite microscopia a scansione elettronica 

(SEM) 

La microscopia a scansione elettronica (SEM) è una tecnica di caratterizzazione dei materiali non 

distruttiva per la valutazione la morfologia e topografia superficiale. Tale tecnica sfrutta le interazioni 

che si generano tra un fascio di elettroni accelerati e la superficie del campione su cui tale fascio 

incide. Avendo gli elettroni un valore di lunghezza d’onda inferiore rispetto a quello della luce, 

tramite questa tecnica è possibile raggiungere risoluzioni spaziali 100 volte maggiori rispetto a quelle  

di un microscopio ottico, con valori pari a 10 nm [141]. La Figura 25 riporta la struttura tipica di un 

microscopio a scansione elettronica costituito da una colonna di altezza variabile e una camera di 

alloggiamento per il campione. All’interno della colonna, gli elettroni del fascio incidente, chiamati 

elettroni primari, vengono emessi da una opportuna sorgente per effetto termoionico, tipicamente un 

filamento metallico in tungsteno portato ad alte temperature. Una volta emessi gli elettroni vengono 

accelerati tramite l’applicazione di una differenza di potenziale (0,5 kV e 30 kV).  Il fascio così 

accelerato viene collimato verso la superficie del campione attraverso un sistema di lenti 

elettromagnetiche. A livello della superficie del campione il fascio di elettroni primari subisce una 

diffusione, da cui ha origine un fascio di elettroni secondari aventi minore energia. Questi elettroni 

generano un segnale che viene catturato da specifici rivelatori e convertito in immagine visualizzabile 

tramite apposito monitor.  Per migliorare la qualità delle immagini è necessario che la superficie del 

campione sia conduttiva e che all’interno della camera venga applicato il vuoto, per evitare interazioni 
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indesiderate degli elettroni con le particelle dell’atmosfera. È dunque necessario assicurarsi che i 

campioni siano tali da non alterare lo stato di vuoto, ad esempio attraverso l’emissione di gas o 

evaporazioni, e qualora non conduttivi, dovranno essere sottoposti a trattamenti di metallizzazione 

superficiale tramite un processo di sputtering. 

  

 
Figura 25: Rappresentazione del principio di funzionamento di un dispositivo per microscopia a scansione 

elettronica [142] 
 

In questo lavoro di tesi, sono state acquisite immagini SEM per la valutazione della morfologia, del 

diametro e della disposizione delle fibre delle diverse matrici realizzate. Tramite caratterizzazione 

morfologica è stato possibile constatare inoltre le differenze esistenti tra le composizioni testate, e le 

due diverse tipologie di reticolazione. La preparazione dei campioni per la caratterizzazione 

morfologica è stata effettuata prelevando dei campioni di dimensioni ridotte da ciascuna membrana 

(con annesso supporto in alluminio). I campioni così ottenuti sono stati fissati alla superficie dello 

stub tramite l’applicazione di un nastro biadesivo in carbonio, e sottoposti a una procedura di 

sputtering per la deposizione di un sottile strato d’oro superficiale per permettere un ottimale 

visualizzazione delle immagini. A seguito della preparazione, i provini sono stati inseriti nella camera 

porta campione del microscopio a scansione elettronica SEM Phenom XL per essere poi analizzati. 

Per una adeguata ricostruzione delle immagini a diversi ingrandimenti (5000x,10000x, 15000x, 

20000x) sono state impostate una distanza lente-campione pari a 15mm e una tensione del fascio di 

20 kV.  Per valutare le dimensioni dei diametri delle fibre, le immagini ottenute al SEM sono state 
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esaminate attraverso l’apposito strumento di misura presente nell’interfaccia e sono stati ricavati 20 

diametri per ogni campione. Successivamente, i dati acquisiti, riportati in un foglio di lavoro Excel, 

sono stati utilizzati per calcolare il diametro medio e la deviazione standard.  

Tramite il microscopio a scansione elettronica è stato inoltre possibile valutare lo spessore delle 

diverse membrane realizzate. Per ricavare tale parametro le membrane sono state preliminarmente 

immerse in azoto liquido per 20 secondi, e successivamente tagliate tramite bisturi. I campioni così 

ottenuti sono stati posizionati sullo stub in modo da esporre la sezione trasversale e sottoposti ad un 

trattamento di sputtering con oro.  

 

2.9 Caratterizzazione chimico-fisica 

2.9.1 Spettroscopia infrarossa FTIR-ATR 

La spettroscopia infrarossa a trasformata di Fourier in riflettanza totale attenuata (FTIR-ATR) è una 

tecnica spettroscopica di assorbimento utilizzata per la caratterizzazione dei materiali, che permette 

di indagare i legami chimici dei campioni. La radiazione infrarossa (IR) è la parte dello spettro 

elettromagnetico che si trova tra la regione del visibile e le microonde, quella maggiormente indagata 

per la caratterizzazione chimico/fisica è compresa tra i 4000 e i 400  𝑐𝑚−1. Quando una molecola 

viene investita da una radiazione infrarossa la cui frequenza sia compresa fra 10.000 e 100 𝑐𝑚−1., 

l’energia ceduta dalla radiazione stessa viene convertita in energia vibrazionale. Esistono due modi 

fondamentali in cui la molecola può vibrare, tramite un moto di stretching e un moto di bending. I 

moti di stretching (stiramento) sono dovuti a uno stiramento ritmico lungo l’asse di legame con 

conseguente aumento o diminuzione della distanza interatomica. L’altra tipologia di movimento 

viene definito di bending (piegamento), e si verifica in seguito alla variazione dell’angolo di legame 

o ad uno spostamento di diversi atomi rispetto al resto della molecola.  

Lo spettro IR è caratterizzato da una serie di bande di assorbimento (picchi), avente diversa intensità 

esprimibile sia in termini di assorbanza che di trasmittanza, posizionate in funzione del numero 

d’onda. In particolare, la trasmittanza è calcolabile come il rapporto tra la potenza radiante trasmessa 

dal campione e la stessa grandezza incidente sul campione. Nella spettroscopia FTIR-ATR la 

radiazione IR è convogliata attraverso un particolare cristallo, che può essere formato da diversi 

materiali, tra cui Germanio, Diamante o ZnSe, trasparente agli IR, che permette la loro totale 

riflessione. Per effettuare l’analisi il campione viene posizionato a contatto con la superficie del 

cristallo, per garantire che la radiazione IR penetri nel materiale attenuandosi. In seguito alla 

riflessione, la radiazione in uscita dal cristallo viene rilevata attraverso un interferometro, che 
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trasforma l’onda in una curva definita interferogramma, in cui l’assorbimento è descritto in funzione 

del tempo. In seguito, il software associato al macchinario calcola la trasformata di Fourier 

dell’interferogramma trasformandolo nel tipico spettro IR in funzione del numero d’onda della 

radiazione. Il principio di funzionamento su cui si basa questa tecnica è rappresentato in figura 26. 

 

 

Figura 26: Principio di funzionamento della tecnica di riflettanza totale attenuata (ATR) [143] 

 

Per ottenere gli spettri FTIR, in questo lavoro di tesi è stato utilizzato uno spettrometro Bruker 

Equinox 55. Grazie a questo strumento, è stata effettuata la caratterizzazione chimico/fisica delle 

membrane in collagene e i suoi blend, per valutare l’effettiva presenza dei picchi di assorbanza 

caratteristici dei due materiali puri, ed evidenziare le differenze tra i due metodi di reticolazione 

studiati. Tale dispositivo consente di visualizzare i picchi di assorbanza, caratteristici delle vibrazioni 

dei legami, compresi tra i 4000 e i 500 cm-1, con una risoluzione spettrale di 4 cm-1 e a seguito di 32 

scansioni. Per le prove, le membrane elettrofilate sono state tagliate in campioni delle dimensioni di 

pochi millimetri e una volta rimosso l’alluminio di supporto sono stati adagiati nell’apposito alloggio 

porta-campione per effettuare la scansione. 

 

2.9.2 Caratterizzazione Termica: Analisi Termogravimetrica 

L’analisi termogravimetrica (TGA) è un’analisi termica quantitativa che permette di misurare la 

variazione di massa subita in funzione del tempo e/o della temperatura da un materiale sottoposto a 

riscaldamento controllato crescente. Lo strumento, il cui schema è mostrato in figura 27, è costituito 

tipicamente dai seguenti componenti:  

• Bilancia analitica sensibile (con precisione compresa tra i 5 e 20 mg);  

• Fornace programmabile con temperature impostabili fino a 1500 °C;  
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• Sistema di gas di spurgo che garantisce un’atmosfera inerte ed una diffusione omogenea del 

calore;  

• Sistema di elaborazione, acquisizione e visualizzazione dei dati (non presente in figura).  

 

 
Figura 27: Rappresentazione schematica dello strumento per analisi termogravimetrica [144] 

 

Una variazione nella massa del campione, posto all’interno della termobilancia, dovuta all’aumento 

della temperatura produce una deflessione del giogo che va ad interporre un otturatore tra la lampada 

ed uno dei due fotodiodi. La conseguente variazione di corrente del fotodiodo viene amplificata e 

inviata ad una bobina situata tra i poli di un magnete permanente. Tale corrente viene misurata e 

tradotta in massa o perdita di massa tramite il sistema di elaborazione [145]. Il risultato dell’analisi 

viene espresso solitamente con un termogramma, o curva di decomposizione termica che riporta in 

ascissa la temperatura o il tempo, e sulle ordinate la variazione di massa come valore assoluto o 

percentuale [145].  Il forno opera solitamente nel range compreso tra temperatura ambiente e 1500 

°C, con una velocità di riscaldamento che può essere variata da poco più di zero fino a 200°C al 

minuto. L’isolamento ed il raffreddamento dell’esterno del forno sono necessari per impedire ogni 

trasferimento di calore alla bilancia. Per spurgare il forno e prevenire l’ossidazione del campione 

vengono solitamente utilizzati azoto o argon. La temperatura registrata in un termogramma è 

teoricamente la tempera registrata con una piccola termocoppia posizionata il più possibile vicino al 

contenitore del campione. Pertanto, tali temperature sono di poco inferiori o superiori alla temperatura 

effettiva del campione. Le termobilance sono comunque dotate di appositi dispositivi di controllo 

della temperatura gestiti da un elaboratore. Questo tipo di analisi offre la possibilità dello studio dei 



 66 
 

fenomeni di decomposizione, di ossidazione, di perdita del solvente, di cristallizzazione di sostanze 

polimorfe o di sublimazione e di desorbimento [146]. L’analisi termogravimetrica risulta quindi 

particolarmente utile per lo studio dei polimeri, in quanto è in grado di fornire informazioni sui 

meccanismi e sulle cinetiche di decomposizione delle molecole, tanto che in alcuni casi possono 

essere utilizzati per il riconoscimento delle sostanze [146]. Per effettuare le analisi termiche 

necessarie alla caratterizzazione delle membrane realizzate sono stati ricavati dei campioni del peso 

di pochi mg (dai 3 ai 5 mg) e inseriti all’interno dell’apposito crogiolo porta campione dello strumento 

TGA/SDTA851 (Mettler Toledo, USA). I campioni sono stati analizzati impostando un incremento 

controllato di temperatura, pari a 10°C/min, partendo da 25°C fino a raggiungere gli 800°C. I dati 

forniti dallo strumento sono stati poi elaborati per ricavare le curve di decomposizione termica di 

ciascun campione testato e effettuare i diversi confronti tra le membrane. 

 

2.10 Test di degradazione  

Le membrane realizzate sono state sottoposte a prove di degradazione idrolitica per valutarne la 

stabilità in ambiente acquoso. I test di degradazione sono stati condotti sulle membrane a base di 

collagene e di collagene e chitosano in seguito alle diverse tipologie di reticolazione. Per ciascuna 

categoria sono stati ritagliati e pesati i campioni in triplicato, posti all’interno di piastre multipozzetto. 

Per ciascun pozzetto è stata aggiunta la soluzione di tampone fosfato (PBS), in quantità di 2 mL per 

i campioni avente peso inferiore ai 10 mg e 3 mL per i campioni con peso superiore ai 10 mg, 

seguendo un protocollo precedentemente riportato in letteratura [147] . I campioni sono stati quindi 

posti in incubatore/shaker meccanico a 37°C sotto lieve agitazione (70 rpm), e raccolti a intervalli di 

tempo predefiniti (24 ore, 7 giorni e 14 giorni). Terminato il periodo di incubazione, la soluzione 

tampone è stata rimossa dai campioni e successivamente le membrane sono state congelate. Una volta 

congelati, i campioni sono stati inseriti nel liofilizzatore per 24 ore e accuratamente pesati per 

registrare le variazioni di massa dovute a degradazione. La perdita di massa è stata valutata 

utilizzando la seguente formula: 

𝑾 =  
(𝑊0  − 𝑊𝑑)

𝑊0
  ×  100 

dove W0 rappresenta la massa iniziale del campione, Wd rappresenta la massa dopo la degradazione 

e W è la percentuale di perdita risultante. I risultati sono stati riportati come media ± deviazione 

standard. 
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3. RISULTATI E DISCUSSIONE 
 

Questo capitolo presenterà lo sviluppo di sistemi a base di collagene di tipo I per la realizzazione di 

scaffold biocompatibili e biomimetici mediante tecniche di elettrofilatura per applicazione nell’ 

ingegneria dei tessuti cutanei. 

Nel primo paragrafo verranno riportati i risultati relativi allo sviluppo e alla caratterizzazione di 

membrane a base di solo collagene di tipo I. Partendo dalle analisi al reometro verranno analizzate le 

proprietà viscoelastiche delle soluzioni da elettrofilare. Valutate le proprietà reologiche, verranno 

descritti i risultati relativi alla fase di ottimizzazione dei parametri di processo utilizzati per realizzare 

le membrane, riportando le immagini ottenute tramite SEM. Da queste analisi verrà valutata la 

morfologia e i diametri delle fibre associati ai diversi parametri testati. In seguito all’ottimizzazione 

dei parametri di processo è stato possibile realizzare le membrane da sottoporre a reticolazione 

chimica tramite EDC/NHS, basandosi su un protocollo precedentemente sviluppato nel gruppo di 

ricerca. Le matrici risultanti sono state caratterizzate morfologicamente per evidenziare eventuali 

differenze con le matrici di controllo, mentre l’efficacia del trattamento di reticolazione tramite 

EDC/NHS verrà discussa sulla base dei risultati ottenuti da diversi test, tra cui l’analisi sulla quantità 

di ammine libere, test di degradazione, e prove termogravimetriche. 

Con l’intento di incrementare maggiormente la resistenza meccanica e la biocompatibilità dei 

costrutti finali è stata testata una diversa tipologia di reticolazione. A tale scopo, sono state realizzate 

delle soluzioni a base di collagene contenenti un fotoiniziatore citocompatibile, il Rosa Bengala, per 

consentire la fotoreticolazione delle membrane elettrofilate. Nel secondo paragrafo, dunque, verranno 

riportati i risultati emersi dalla caratterizzazione delle membrane fotoreticolate, confrontando inoltre 

i risultati ottenuti nel caso di reticolazione chimica tramite EDC/NHS.  

Infine, sulla base delle limitazioni riscontrate nella realizzazione delle matrici con il solo utilizzo del 

collagene, si è cercato di migliorare la processabilità del materiale e la resistenza dei costrutti finali, 

valutando la combinazione con un secondo polimero, il chitosano.  

3.1 Sviluppo e caratterizzazione di membrane elettrofilate a base di collagene 

Sistemi a base di collagene di tipo I hanno dimostrato essere promettenti per mimare le caratteristiche 

composizionali e nano-strutturali della matrice extracellulare della cute. Partendo da questo materiale, 

l’uso di tecniche di elettrofilatura può essere sfruttato per la realizzazione di strutture nanofibrose e 

porose, capaci di fornire supporto strutturale e meccanico per la corretta rigenerazione del tessuto nel 

processo di guarigione della ferita. Nonostante la possibilità di creare scaffold biocompatibili capaci 

di imitare l'architettura definita dell’ECM nativa, il trattamento del collagene in processi di 
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elettrofilatura ha riscontrato diverse difficoltà e limitazioni dovute alla potenziale denaturazione della 

proteina a causa dei solventi aggressivi e dei parametri di processo spesso utilizzati. Si rende quindi 

necessaria una accurata ottimizzazione delle soluzioni da processare [148],[137]. Infatti, nonostante 

la semplicità e i numerosi vantaggi offerti da questa tecnica di fabbricazione, i parametri da tenere in 

considerazione per la corretta riuscita del processo sono numerosi. Tra questi la scelta e la 

concentrazione del solvente, così come quella del polimero, hanno un ruolo chiave in quanto i solventi 

utilizzati per l’elettrofilatura possono alterare significativamente le proprietà fisico-chimiche native 

dei polimeri. In particolare, l’utilizzo del collagene per la realizzazione delle soluzioni ha evidenziato 

diverse complicazioni a causa dell’elevata viscosità e la bassa solubilità del polimero, fattori che 

conducono spesso all’utilizzo di solventi organici tossici [149].   

Tra i solventi maggiormente utilizzati in letteratura per la solubilizzazione del collagene si trovano 

fluoroalcoli altamente volatili come 1,1,1,3,3,3-Hexafluoro-2-propanolo (HFP) o 2,2,2-

trifluoroetanolo (TFE), che tuttavia hanno dimostrato di influire  negativamente sulla struttura nativa 

della proteina causando una parziale denaturazione [148],[137].A causa di questi problemi, è stato 

valutato l’utilizzo di solventi meno aggressivi per ottenere membrane elettrofilate a base di collagene 

preservando la struttura nativa della proteina [148]. L’utilizzo di solventi meno aggressivi quale 

l’acido acetico, è apparsa come una strategia promettente per consentire la solubilità del collagene 

anche ad alte concentrazioni e la conservazione della struttura nativa. Sulla base di queste 

considerazioni e di precedenti studi effettuati dal gruppo di ricerca [130],[150], per la realizzazione 

delle membrane è stata utilizzata una soluzione avente una concentrazione di collagene pari al 20% 

disciolta in una soluzione al 40% di acido acetico (20% NCOL in 40%AA). Per valutare la 

processabilità delle soluzioni a base di collage così realizzate e confermare l’efficacia dell’acido 

acetico come solvente, sono state condotte delle analisi reologiche in regime di flusso. 

Le proprietà reologiche di un materiale sono considerate importanti fattori fisico-chimici capaci di 

influenzare la sua processabilità tramite tecniche di elettrofilatura. In questo contesto, è necessaria 

una comprensione dei parametri reologici delle soluzioni utilizzate per la formazione di nanofibre. 

Le analisi reologiche  permettono  infatti di ottenere informazioni predittive sul comportamento dei 

diversi sistemi in risposta all’applicazione di sollecitazioni e deformazioni, utili nella fase di 

impostazione dei parametri di processo, quale voltaggio e flusso [151]. Tra i parametri reologici di 

potenziale interesse, la viscosità delle soluzioni è quello che maggiormente influisce sul risultato 

finale del processo [152]. Nello specifico per questo lavoro sono state eseguite delle rampe di flusso 

ad una temperatura di 23°C (temperatura di processo) per valutare la viscosità e la processabilità 

complessiva dei sistemi di solo collagene, variando il range di shear rate tra 0.1 e1 1000 s-1. La figura 
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28 riporta i risultati dei test eseguiti, risultante dalla media di tre curve di flusso della soluzione 20% 

NCOL in 40%AA. 
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Figura 28: Rampa di flusso della soluzione 20% NCOL in 40%AA 
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Come mostrato nel grafico, la soluzione realizzata utilizzando come solvente una soluzione di 40% 

di acido acetico ha mostrato un comportamento di pseudo-plasticità (‘shear thinning behaviour’) 

evidenziando valori di viscosità decrescenti nell'ampia gamma di shear rate applicati. I dati ottenuti 

mostrano valori di viscosità maggiori per condizioni di stress prossime allo zero (0,1 s-1) con valore 

massimo pari a 2,4 Pa.s,  fino a raggiungere 0,44 Pa.s per condizioni di stress elevate (1000 s-1). Tali 

valori di viscosità risultano coerenti con i dati presenti in letteratura relative alle analisi reologiche di 

soluzioni di collage in acido acetico, confermando i benefici del protocollo precedentemente 

ottimizzato da Montalbano et al. [130]. Questi risultati confermano inoltre il ruolo chiave dell’acido 

acetico nel promuovere la dissoluzione di molecole di collagene, nonostante le alte concentrazioni di 

polimero, generando  soluzioni dai valori di viscosità bassi e favorendo quindi il processo di 

elettrofilatura [149].  

Sulla base dei risultati ottenuti dalle prove reologiche, la soluzione 20% NCOL in 40%AA è stata 

utilizzata per eseguire dei test preliminari, con l’obiettivo di ottimizzare i parametri di processo di 

elettrofilatura e al fine di discriminare meglio il contributo di ciascun parametro nella realizzazione 

finale della matrice fibrosa, valutando l’uso di due tipologie di collettore. Infatti, accanto alla scelta 
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del solvente e alla sua concentrazione, le condizioni di processo che maggiormente influiscono sulla 

morfologia e sulle caratteristiche finali dello scaffold sono il flusso di materiale, la tensione, la 

distanza tra emettitore e collettore e la velocità di rotazione di quest’ultimo nel caso di collettori 

rotanti. 

Durante i test preliminari di ottimizzazione del processo, ogni set di parametri è stato testato 

elettrofilando la soluzione al 20% di collagene in acido acetico per 20 minuti, utilizzando inizialmente 

un collettore piano ricoperto con un foglio di alluminio per facilitare la rimozione delle membrane 

risultanti. Condizioni di processo diverse, quali tensione applicata, flusso di materiale, distanza tra 

l'emettitore e il collettore sono state variate per ottenere un flusso stabile e la deposizione di nanofibre 

omogenee di collagene. In particolare, è stata valutata l’influenza della distanza sulla morfologia e 

sui diametri delle fibre ottenute diminuendo per ciascuna prova la distanza tra emettitore e collettore, 

testando i seguenti valori: 14, 12, 10, 8 e 6 cm. Le membrane sono state poi raccolte e analizzate 

mediante microscopia a scansione elettronica al fine di definire le loro caratteristiche morfologiche e 

le dimensioni delle fibre in base ai parametri impostati, come mostrato nella figura 29.  

 

 

Figura 29: Immagini SEM delle membrane 20% NCOL in 40%AA ottenute variando la distanza tra 

emettitore e collettore di: A) 14 cm; B)12 cm: C) 10 cm; D) 8 cm; E) 6 cm; 

In accordo con diversi studi precedentemente riportati in letteratura, il processo di elettrofilatura su 

collettore piano ha prodotto matrici fibrose orientate in modo casuale e interconnesse su scala 
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nanometrica. Come mostrato nella figura 29, una concentrazione di collagene pari al 20% ha portato 

alla formazione di matrici omogenee prive di difetti significativi aventi fibre continue e dalle 

dimensioni nanometriche.  I diversi parametri di processo impostati e le condizioni ambientali 

presenti nella camera di elettrofilatura durante ciascun test sono riportati in tabella 5. 

 

 DISTANZA 
COLLETTORE TENSIONE FLUSSO TEMPERATURA UMIDITÀ 

RELATIVA 
A 14 cm 22 kV 200 μL/h 24.1 °C 31% 

B 12 cm 22 kV 300 μL/h 24.2 °C 32% 

C 10 cm 20 kV 200 μL/h 24 °C 33% 

D 8 cm 17 kV 200 μL/h 23.9 °C 32% 

E 6 cm 16 kV 200 μL/h 23.9 °C 32% 
 

Tabella 5: Parametri ambientali e di processo impostati per l’elettrofilatura su collettore piano 
delle membrane 20% NCOL in 40%AA 

 

Per meglio valutare le differenze morfologiche associate ai parametri di processo è stato inoltre 

misurato il diametro medio scegliendo in maniera casuale 20 fibre per ciascuna matrice. Dai valori 

ricavati sono stati calcolati valor medio e deviazione standard per poi rappresentare la distribuzione 

dei diametri in funzione della distanza emettitore-collettore (Figura 30 e Tabella 6). 

 

 

Figura 30: Parametri ambientali e di processo impostati per l’elettrofilatura su 

collettore piano delle membrane 20% NCOL in 40%AA 
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Distanza [cm] 14 12 10 8 6 

Diametro medio [nm] 100 107 94 118 104 

Deviazione standard 13 18 17 20 17 

 
Tabella 6: Valori di diametro medio e deviazione standard delle fibre delle fibre al 

20% NCOL in 40%AA al variare della distanza emettitore-collettore 
 

Come è possibile notare dagli istogrammi relativi alla distribuzione dei diametri e dalla tabella 6, in 

tutte le condizioni sono state realizzate delle matrici aventi fibre con dimensione inferiore ai 120 nm. 

Inoltre, non sono state rilevate differenze significative confrontando le diverse distanze testate in 

quanto i diametri delle fibre differiscono tra di loro di poche decine di nm. Benché risultati ottimali 

dal punto di vista morfologico siano stati ottenuti per tutte le matrici, la soluzione elettrofilata a 22 

kV, 300 μL/h e 12 cm di distanza dal collettore ha mostrato i migliori risultati, dando una matrice 

fibrosa risultante omogena, priva di difetti e con fibre di circa 100 nm. Sulla base di queste evidenze, 

questo set di parametri è stato scelto per la realizzazione degli scaffold da sottoporre al seguente 

processo di reticolazione. 

I risultati ottenuti hanno quindi confermato i diversi studi presenti in letteratura circa l’utilizzo 

dell’acido acetico in acqua per incrementare la solubilità complessiva delle molecole di collagene 

aventi concentrazione non superiore al 30% [150]. Grazie alla processabilità delle soluzioni risultanti 

è stato possibile ottenere fibre omogenee aventi diametri nel range dei 100 nm, capaci dunque di 

imitare la naturale architettura dell’ECM dei diversi tessuti costituenti la cute. 

Membrane fibrose orientate in modo casuale caratterizzate da una buona anisotropia e un'elevata 

resistenza sono l'obiettivo principale nella ricerca di sostituti per la rigenerazione del tessuto cutaneo 

in seguito ad una lesione [153]. Tuttavia, un numero sempre maggiore di studi ha dimostrato come 

membrane costituite da fibre allineate possano controllare la proliferazione cellulare e promuovere 

significativamente l’ angiogenesi [38]. Per tali ragioni in questo lavoro di tesi è stato valutato 

l’utilizzo del collettore cilindrico rotante, con l’obiettivo di esaminare la processabilità delle soluzioni 

mediante set-up di elettrofilatura differenti e verificare la corretta riuscita del processo. 

Test preliminari analoghi a quelli eseguiti con collettore piano sono stati eseguiti usando un collettore 

rotante da 10 cm di diametro con l’obiettivo di realizzare delle matrici con fibre allineate. Diversi 

parametri sono stati quindi testati elettrofilando la soluzione di 20% NCOL in 40%AA per 20 minuti 

utilizzando un collettore cilindrico rotante rivestito con alluminio. Per valutare l’influenza della 

velocità di rotazione del collettore sulla morfologia delle matrici, per ogni test è stata utilizzata una 

velocità differente combinando tale parametro con una specifica distanza tra ugello e collettore. La 
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velocità di rotazione del collettore è stata variata da 200 a 2000 rpm testando nello specifico 200, 400, 

600, 800, 1200, 1600 e 2000 rpm. Tutte le velocità di rotazione selezionate sono state testate a diversi 

valori di distanza tra emettitore e collettore: 6, 8, 10, 12 e 14 cm. Per ciascuna condizione, flusso e 

voltaggio sono stati impostati in modo da ottenere la stabilità del getto. La successiva osservazione 

delle matrici risultanti non ha evidenziato significative differenze al variare della distanza tra 

emettitore e collettore. Sulla base di questa osservazione si è scelto di mantenere una distanza pari a 

12 cm per la realizzazione delle membrane, come impostato per l’uso del collettore piano. In tabella 

7 sono riportati i parametri di processo e le condizioni ambientali impostati per ciascun test.  

 

 
VELOCITÀ 

DI 
ROTAZIONE 

DISTANZA 
COLLETTORE TENSIONE FLUSSO TEMPERATURA UMIDITÀ 

RELATIVA 

A 200 rpm 12 cm 22 kV 300 μL/h 23.5 °C 22% 

B 400 rpm 12 cm 22 kV 300 μL/h 23.3 °C 22% 

C 600 rpm 12 cm 22 kV 300 μL/h 23.5 °C 23% 

D 800 rpm 12 cm 22 kV 300 μL/h 23.6 °C 23% 

E 1200 rpm 12 cm 22 kV 300 μL/h 24.8 °C 30% 

F 1600 rpm 12 cm 22 kV 200 μL/h 25.8 °C 30% 

G 2000 rpm 12 cm 22 kV 200 μL/h 25.8 °C 30% 
 

Tabella 7: Valori di diametro medio e deviazione standard delle fibre delle fibre al 20% NCOL in 
40%AA al variare della distanza emettitore-collettore 

 

Le diverse membrane sono state analizzate mediante microscopia a scansione elettronica al fine 

evidenziare le differenze morfologiche e le dimensioni delle fibre in base ai parametri impostati, come 

mostrato nella figura 31.  
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Figura 31: Immagini SEM delle membrane al 20% NCOL in 40%AA al variare della velocità di 
rotazione del collettore cilindrico rotante: A) 200 rpm; B) 400 rpm: C) 600 rpm; D) 800 rpm; E) 

1200 rpm; F) 1600 rpm; G) 2000 rpm 

 

Da un'osservazione qualitativa preliminare delle immagini, è evidente come anche in questo caso le 

membrane realizzate risultino omeogene e complessivamente prive di difetti. Dall’analisi è inoltre 

evidente un effettivo incremento dell’allineamento delle fibre all’aumentare della velocità di 

rotazione del collettore e come queste risultino allineate lungo la direzione di movimento del cilindro 

rotante. Le fibre realizzate impostando 2000 rpm (Figura 31 G) come velocità di rotazione presentano 

infatti un’architettura altamente organizzata rispetto a quelle ottenute per velocità di rotazione 

inferiori.  Per una più accurata analisi si è inoltre proceduto alla misura dei diametri delle fibre, per 

poter confrontare le matrici random e allineate quantitativamente. I dati ottenuti, riportati tramite gli 

istogrammi in figura 32, hanno evidenziato come per tutte le tipologie di nanofibre i diametri risultino 

inferiori di 200 nm, e come il diametro delle fibre effettivamente diminuisca per velocità di rotazione 

superiori e quindi in matrici maggiormente allineate. 
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Figura 32: Istogrammi relativi al diametro medio delle fibre al 20% NCOL in 40% AA al variare 

della velocità di rotazione del collettore cilindrico rotante 
 

RPM 200 400 600 800 1200 1600 2000 
Diametro medio [nm] 154 162 169 150 95 93 87 
Deviazione standard 28 29 17 18 11 11 14 

 
Tabella 8: Valori del diametro medio e deviazione standard delle fibre delle fibre al 20% NCOL in 

40% AA al variare della velocità di rotazione del collettore cilindrico rotante 
 

 

Come dimostrano i valori riportati in tabella 8 è stata riscontrata una effettiva diminuzione nelle 

dimensioni delle fibre all’aumentare della velocità di rotazione [53], specialmente per velocità 

superiori a 1000 rpm. Confrontando i valori relativi ai diametri delle fibre orientate modo casuale 

(riportati in tabella 6) e quelli delle fibre allineate (tabella 8) non sono emerse differenze significative. 

Sono stati calcolati valori medi di diametro non superiore ai 120 nm per le fibre orientate in modo 

casuale e un valor medio inferiore ai 90 nm nel caso delle fibre ottenute sul collettore rotante 

impostando la più alta velocità testata (2000 rpm). Inoltre, come ragionevolmente previsto, il 

diametro medio delle fibre allineate è diminuito all’aumentare della velocità di rotazione del 

collettore, passando da un valore di 154 nm per velocità pari a 200 rpm, a 87 nm di diametro per 2000 

rpm di rotazione. I valori relativamente elevati ottenuti per le prime 3 velocità di rotazione testate 

(200, 400 e 600 rpm) potrebbero essere attribuiti alle condizioni ambientali presenti nella camera di 

elettrofilatura, come temperatura e umidità relativa presenti al momento della realizzazione delle 

membrane. Tali parametri risultano infatti difficilmente controllabili e altamente dipendenti a loro 

volta dalle condizioni ambientali del laboratorio. Se confrontata con l’umidità presente nella camera 

al momento della realizzazione delle fibre con allineamento casuale (circa 32%), l’umidità registrata 

durante l’elettrofilatura delle matrici allineate è risultata inferiore (22%). Malgrado sia noto che valori 
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di umidità bassi favoriscano la completa evaporazione del solvente e la deposizione di fibre dai 

diametri ridotti, alcuni lavori in letteratura come quello di Haider et al. [121], hanno dimostrato come 

in alcuni casi bassi valori di umidità possano portare a fibre con diametri elevati. 

Sulla base di tali considerazioni, la membrana realizzata impostando una tensione variabile tra 21-22 

kV, 200 μL/h, 12 cm di distanza dal collettore e velocità di rotazione del collettore pari a 2000 rpm 

ha mostrato i migliori risultati. Questa matrice risulta omogenea caratterizzata da un evidente 

allineamento delle fibre, e diametro medio di quest’ultime inferiore ai 90 nm. 

In seguito all’ottimizzazione dei parametri di processo è stato possibile realizzare gli scaffold a base 

di collagene di tipo I, elettrofilando le soluzioni 20% NCOL in 40%AA per tre ore consecutive 

valutando l’uso dei due diversi collettori (piano e cilindrico rotante), in modo da ottenere membrane 

omogenee, nanofibrose e con diverse morfologie. Le membrane così realizzate sono state analizzate 

tramite SEM per confermare i dati ottenuti dai test preliminari e la stabilità del processo per tempi 

più lunghi, valutando quindi la morfologia e la dimensione delle fibre. È stato inoltre valutato lo 

spessore degli scaffold realizzati. La figura 33 riporta le immagini a diversi ingrandimenti relative 

alla morfologia e lo spessore delle membrane realizzate. 

 

 

Figura 33: Immagini SEM degli scaffold 20%NCOL in 40% AA realizzati a seguito di 3 ore di 
electrospinning su collettore piano (A1, A2), collettore cilindrico rotante (B1, B2), e spessore di un 

campione realizzato su collettore piano (C) 
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Le analisi morfologiche mostrate in figura rappresentano un’ulteriore conferma della processabilità 

della soluzione 20% NCOL in 40%AA. Il confronto tra gli scaffold con orientamento delle fibre 

casuale (A) e quelli con fibre allineate (B), ha evidenziato come in entrambi casi le matrici risultino 

omogenee con porosità variabile e complessivamente prive di difetti, con fibre aventi diametri nel 

range dei 100-150 nm, e un evidente allineamento (2000 rpm) nel caso dell’uso del collettore rotante. 

È stata dunque confermata l’efficienza dei parametri di processo selezionati durante le prove 

preliminari. Inoltre, in accordo con altri studi presenti in letteratura, gli scaffold  realizzati tramite 

collettore piano presentano uno spessore uniforme con valori di poco superiori ai 100 µm, come 

evidente in figura 33 C [10],[11]. Tuttavia, non è stato possibile rilevare tale misura nelle membrane 

realizzate mediante collettore cilindrico rotante poiché troppo sottili. Infatti, la particolare 

conformazione del collettore combinata alla velocità dello stesso porta alla deposizione del materiale 

su un’area più estesa se confrontata con il collettore piano, generando membrane più sottili e 

difficilmente maneggiabili. Le tre ore di electrospinning sono risultate dunque insufficienti per la 

fabbricazione di matrici con morfologia allineata, motivo per il quale per la realizzazione dei 

campioni da utilizzare per le diverse caratterizzazioni si è scelto di utilizzare esclusivamente le matrici 

realizzate su collettore piano. 

L'elettrofilatura dei sistemi a base di collagene ha così evidenziato il promettente vantaggio di 

replicare la nano- e micro-architettura della matrice extracellulare dei principali componenti del 

tessuto cutaneo, caratterizzata  da fibre di collagene di tipo I aventi dimensioni  nel range dei 50- 300 

nm [156]. Le membrane realizzate risultano quindi ottimi candidati per fornire un supporto 

temporaneo nella fase di rigenerazione cutanea che si verifica in seguito ad una lesione, imitando la 

naturale struttura dell’ECM persa. Inoltre, la possibilità di fabbricare fibre di collagene orientate 

capaci di  influenzare la crescita cellulare e le funzioni correlate [149], evidenzia le potenzialità della 

tecnica di electrospinning nel realizzare costrutti aventi una vasta gamma di applicazioni. È infatti 

dimostrato come l’allineamento delle fibre elettrofilate rappresenti un  meccanismo di segnalazione 

topografica capace di controllare con precisione l'allineamento cellulare e l'espressione fenotipica 

speciale [157]. Pertanto, membrane nanofibrose, porose e con morfologie allineate, come quelle 

ottenute in questo lavoro, eserciterebbe un effetto benefico multiplo sulla crescita cellulare endoteliale 

e sull'angiogenesi [38],[158] accelerando dunque il processo di rigenerazione cutanea. Tuttavia, una 

ulteriore ottimizzazione del processo si rende necessaria per permettere la realizzazione di matrici 

sufficientemente spesse tramite collettore rotante. Studi futuri potrebbero quindi valutare l’uso di 

collettori rotanti aventi un diametro inferiore in modo da ridurre la superficie di deposizione. 
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Sulla base dei risultati ottenuti, le membrane di 20% NCOL in 40%AA realizzate tramite collettore 

piano posto ad una distanza di 12 cm dall’ago di estrusione, sono state selezionate per ottenere 

scaffold con stabilità e proprietà adeguate ad applicazioni di rigenerazione cutanea. 

 

Caratterizzazione delle membrane a base di collagene e reticolate chimicamente tramite EDC/NHS 

L’utilizzo del collagene come materiale per la realizzazione di tessuti ingegnerizzati per guarigione 

delle ferite è ampliamente riportato in letteratura, grazie alle eccellenti caratteristiche biologiche e 

buone proprietà fisico-chimiche della proteina. Ciononostante, uno dei più grandi limiti dei costrutti 

a base di collagene è la scarsa resistenza meccanica, dovuta ad uno scarso livello di reticolazione 

nella matrice di collagene ricostituita in vitro [83].  Di conseguenza, nel tempo sono state valutate 

diverse strategie per aumentare la stabilità, meccanica e la resistenza a degradazione di costrutti a 

base di collagene. Nello specifico, per membrane create tramite elettrofilatura, la reticolazione tramite 

EDC/NHS è tra le strategie maggiormente riportate per migliorare la stabilità in ambiente acquoso 

della matrice [150]. La scelta dell'agente di reticolazione deve tener conto della sua efficacia nella 

stabilizzazione della morfologia fibrosa, che può essere completamente persa se le condizioni di 

reticolazione non sono ottimizzate, nonché dell’effetto della citotossicità. La reticolazione tramite 

EDC/NHS si ottiene grazie alla capacità delle cabodiimididi di formare legami covalenti tra i residui 

amminoacidici adiacenti di molecole di collagene [86]. Questi legami incrociati si verificano tra 

glutammati e arginine/lisine, tra cui si creano legami covalenti tra gruppi carbossilici e amminici, 

generando l’urea idrosolubile come unico prodotto di reazione, che può essere facilmente rimosso 

limitando quindi la citotossicità. 

Con l’obiettivo di garantire una migliore stabilità dei costrutti a base di collagene, in seguito 

all’ottimizzazione dei parametri di processo, sono stati realizzati i campioni da sottoporre a 

reticolazione chimica tramite EDC/NHS per valutare gli effetti di quest’ultima sulla morfologia e 

sulle proprietà fisico-chimiche e meccaniche delle membrane. Per la realizzazione dei campioni da 

sottoporre a reticolazione, la soluzione 20% NCOL in 40%AA è stata elettrofilata su collettore piano 

impostando i parametri precedentemente ottimizzati, e reticolati seguendo il protocollo descritto nel 

paragrafo 3.3.1. 

In breve, le membrane sono state incubate in una soluzione di reticolante, preparata fissando il 

rapporto tra EDC e NHS pari a 2:1 e impostando una molarità pari a 10 mM per EDC e 5 mM per 

NHS. Ogni campione è stato incubato in 3 mL di soluzione reticolante e posto in frigo a 4 °C per 8 

ore. Al termine del tempo di incubazione la soluzione di reticolante è stata rimossa e sono stati 
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effettuati 3 lavaggi con etanolo puro per rimuovere eventuali residui di reticolante. I campioni così 

ottenuti sono stati congelati e in seguito liofilizzati per 24 h. L’effetto del trattamento di reticolazione 

sulle proprietà finali delle membrane è stato analizzato tramite diverse tecniche di caratterizzazione 

partendo da un’analisi morfologica sulle membrane risultanti (20%NCOL-EDC/NHS). La figura 34 

riporta il confronto tra le membrane prima (A) e a seguito della reticolazione chimica (B), in aggiunta 

all’indicazione dello spessore dello scaffold finale (C). 

 

 

Figura 34: Immagini SEM delle diverse membrane 20% NCOL in 40%AA (A) pre-reticolazione; 
B) post-reticolazione tramite EDC/NHS; C) Spessore campioni 20%NCOL in 40%AA -EDC/NHS; 

 

Dal confronto delle immagini appare evidente come il trattamento di reticolazione influisca sulla 

morfologia della membrana. I risultati morfologici relativi alle membrane reticolate, hanno 

dimostrato come benché il processo alteri la morfologia complessiva, la struttura fibrosa e la porosità 

della membrana vengano mantenute. Le fibre risultano infatti appiattite con un incremento nella 

dimensione, raggiungendo valori di diametro medio pari a 250 nm, contro i 120 nm delle membrane 

non reticolate. Inoltre, come osservabile nella figura 34 C sono stati riscontrati valori di spessore pari 

a 125 µm, valore che ha permesso una semplice rimozione delle membrane dal supporto in alluminio 

per le successive caratterizzazioni, passaggio altrimenti impossibile per le membrane non reticolate.  
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In accordo con alcuni studi presenti in letteratura tra cui quello effettuato da Dong e collaboratori 

[149], i campioni reticolati tramite EDC/NHS, sono risultati resistenti e compatti, permettendo una 

manipolazione effettiva dello scaffold,  senza però alterare significativamente la morfologia 

nanofibrosa e porosa originale delle membrane necessaria per l’applicazione finale.  

Per confermare l’effettiva reticolazione del materiale è stata inizialmente eseguitala misura del 

numero di ammine libere nei campioni pre e post reticolazione. Il contenuto di ammine libere nei 

campioni di collagene è stato determinato in seguito alla reazione dei gruppi amminici primari con 

l’acido 2,4,6-trinitrobenzenesolfonico (TNBS). Per realizzare il test, i campioni reticolati e non 

reticolati sono stati sottoposti a idrolisi, tramite incubazione in diverse soluzioni. In una prima fase 

del test è stata eseguita un’incubazione di 4 ore a 40°C dei diversi campioni nelle soluzioni di 4% di 

NaHCO3 e 0.5% di TNBS. Questo primo step ha permesso la reazione dei gruppi amminici primari 

del collagene con il TNBS, producendo una soluzione dal caratteristico colore giallo. Al termine delle 

4 ore, i campioni sono stati incubati in una soluzione di HCl 6 M e posti in agitazione ad una 

temperatura di 90°C per un’ora per garantire una corretta solubilizzazione delle membrane. Al 

termine di tale incubazione le soluzioni risultanti dalla completa solubilizzazione dei campioni sono 

state diluite 1:20 con acqua distillata per poter essere successivamente analizzate tramite 

spettrofotometro UV/Vis. Per valutare l’effettiva reticolazione dei campioni, l'assorbanza rilevata è 

stata correlata alla concentrazione di gruppi amminici liberi individuati durante l’analisi. Basandosi 

sul lavoro di Ratanavaraporn et al. [140], per ottenere una stima quantitativa de grado di reticolazione 

è stata calcolata la differenza tra il valore di assorbanza a 345 nm rilevato nei campioni reticolati (Ac) 

e quelli di controllo non reticolati (An), analizzando le curve risultanti dall’analisi e utilizzando la 

formula: 

% 𝑹𝑬𝑻𝑰𝑪𝑶𝑳𝑨𝒁𝑰𝑶𝑵𝑬 =  
(𝐴𝑛 −  𝐴𝑐)

𝐴𝑛
  ×  100 

Il test delle ammine libere è stato eseguito in triplicato sui campioni reticolati e sulle membrane non 

reticolate utilizzando queste come controllo, riportando la curva media risultante come mostrato in 

figura 35. 



 81 
 

300 400 500 600
-0,5

0,0

0,5

1,0

1,5

Ab
so

rb
an

ce

 20% NCOL in 40% AA
 20% NCOL in 40% AA - EDC/NHS

Wavelength (nm)

345 nm

 

Figura 35: Spettro relativo all’analisi UV-Vis delle membrane di collagene pre e post 
trattamento con EDC/NHS 

 

Considerando che durante la reticolazione chimica della proteina un buon numero di ammine viene 

interessato nei legami inter e intramolecolari, l’efficacia del trattamento viene quindi ricondotta   a 

una generale riduzione del valore di assorbanza registrato a 345 nm. Tale reticolazione, come 

riportato precedentemente, si basa infatti sull’attivazione mediata dall’EDC del gruppo carbossilico 

dei residui di acido glutammico e aspartico delle molecole di collagene, seguiti dalla loro reazione 

con gruppi amminici liberi di un'altra catena polipeptidica. Come ragionevolmente previsto, il metodo 

di reticolazione tramite EDC/NHS si è dimostrato estremamente efficace ed è stato calcolato un grado 

di reticolazione superiore al 62%.  Tale risultato ha confermato l’efficienza dell’uso di soluzioni 

reticolanti a base di EDC/NHS per incrementare il grado di cross-linking di sistemi a base di collagene 

[159].  

In seguito alla conferma della reticolazione delle membrane realizzate, sono state eseguite diverse 

tipologie di caratterizzazioni per indagare l’effetto del reticolante sulle proprietà fisico-chimiche delle 

membrane.  

Per comprendere il beneficio della reticolazione dal punto di vista della resistenza finale dei costrutti 

in ambiente acquoso, sono stati eseguiti dei test di degradazione idrolitica sui campioni. Tale tipo di 

degradazione è attribuibile alla scissione idrolitica dei legami peptidici della molecola del collagene. 

Questo porta alla formazione regioni non polari all’interno delle molecole di collagene, o alla 

formazione di un'unica catena alfa generando quindi l’instabilità complessiva del costrutto e 
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favorendo la sua degradazione [15],[19]. La degradazione degli scaffold di collagene reticolati è stata 

dunque valutata monitorando la perdita di massa in percentuale dopo diversi tempi di incubazione (1, 

7 e 14 giorni) in soluzione acquosa salina (PBS), come mostrato in Figura 36. 
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Figura 36: Degradazione idrolitica delle membrane 20%NCOL in 40%AA reticolate tramite 

EDC/NHS fino a 14 giorni. 
 

Come illustrato in figura, il processo di degradazione dei campioni reticolati con EDC/NHS ha 

mostrato una perdita di massa superiore al 50% nelle prime 24 ore, raggiungendo un valore dell’85% 

al giorno 14. Nonostante sia evidente un effettivo miglioramento della resistenza dei costrutti a base 

di collagene in ambiente acquoso grazie al trattamento di reticolazione, tali risultati mostrano delle 

percentuali di degradazione superiori se confrontati con i dati presenti in letteratura azione 

[20],[21],[22]. Nel lavoro di Walters et al. [117] sono state calcolate percentuali di degradazione pari 

a circa il 30% nelle prime 24 ore per registrare poi una degradazione pari al 60% al terzo giorno di 

analisi. Tuttavia, la maggiore velocità di degradazione delle matrici 20%NCOL in 40% AA- 

EDCC/NHS potrebbe essere ricondotta all’elevata porosità mantenuta anche in seguito al trattamento 

di reticolazione, caratteristica che favorisce la degradazione del costrutto grazie alla semplice 

infiltrazione della soluzione salina al suo interno. Il mantenimento della morfologia, e quindi della 

struttura porosa,  non sempre è  riscontrato in letteratura in seguito al trattamento di reticolazione 

[117]. 

Il test di degradazione ha comunque dimostrato l’efficacia della reticolazione tramite cabodiimididi, 

mostrando una degradazione graduale delle membrane fino a due settimane, evitando la repentina 

dissoluzione e perdita della struttura caratteristica delle matrici non reticolate. Il profilo di 
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degradazione delle matrici è risultato coerente con i dati presenti in letteratura circa membrane 

elettrofilate per applicazioni di rigenerazione cutanea [162]. Infatti, come dimostrato nel lavoro di 

Bonvallet et al. [163] la degradazione ideale per uno scaffold con ruolo di sostituto cutaneo durante 

il processo di rigenerazione delle ferite dovrebbe avvenire tra i 14 e 21 giorni. Cinetiche di 

degradazione di questa durata garantiscono un corretto supporto per il reclutamento e la 

comunicazione delle cellule coinvolte nella prime fasi del processo di guarigione, consentendo al 

tempo stesso, grazie alla graduale degradazione dello scaffold, di non interferire con la formazione 

di tessuto cicatriziale nell’ultima fase della rigenerazione cutanea.  Il processo di guarigione delle 

ferite è infatti un processo multi-step che comprende complesse sequenze biologiche volte a ristabilire 

la funzione della pelle. Dopo la comparsa di una ferita, le prime due fasi, emostasi e infiammazione, 

iniziano immediatamente, mentre la fase proliferativa, la più importante, inizia il terzo giorno dal 

verificarsi della lesione e ha una durata di 2 settimane  [162]. I valori ottenuti dagli scaffold reticolati 

tramite EDC-NHS risultano dunque adattabili al processo di rigenerazione del tessuto che si verifica 

in seguito a una lesione cutanea. Per investigare ulteriormente la stabilità delle membrane post-

reticolazione, sono state eseguite analisi termogravimetriche, sottoponendo i campioni a 

riscaldamento graduale a partire da 25 °C fino a raggiungere una temperatura di circa 500 °C, 

valutando e confrontando i campioni reticolati e non reticolati, come mostrato in figura 37. 

 

 

Figura 37: Curve termogravimetriche relative ai campioni 20%NCOL pre e post reticolazione 
EDC/NHS 
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Come osservabile in figura, le diverse matrici nanofibrose hanno mostrato un profilo 

termogravimetrico simile. Per tutti i campioni sono state infatti riscontrate due fasi. La prima fase 

corrisponde ad una leggera perdita di massa (circa 12-15%) nell'intervallo di temperatura 25-50 °C 

dovuta all'evaporazione di acqua non legata (cioè umidità) assorbita dal collagene [164],[165]. La 

seconda regione è attribuita alla denaturazione del collagene, e alla combustione del collagene 

organico residuo nella matrice [166]. Tale fase si è presentata come una perdita di massa brusca e 

veloce nel range di temperature comprese tra i 200 e 450°C. In particolare, è stata registrata una 

perdita di massa pari al 53% per i campioni non reticolati e del 48% per quelli sottoposti a 

reticolazione, dimostrando un incremento seppur minimo della resistenza delle membrane in seguito 

a trattamenti di reticolazione e confermando ancora una volta il beneficio di quest’ultima sulle 

proprietà di sistemi a base di collagene. 

Volendo inoltre valutare l’effettiva conservazione delle proprietà fisico-chimiche del collagene in 

seguito al processo di elettrofilatura e reticolazione sono state eseguite delle analisi ATR-FTIR sulle 

membrane. In figura 38 sono rappresentati gli spettri FTIR delle membrane a base di collagene prima 

e dopo il trattamento di reticolazione. 
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Figura 38: Confronto tra gli spettri FTIR delle membrane prima e dopo 

reticolazione tramite EDC/NHS 
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Gli spettri delle diverse membrane a base di collagene mostrano la presenza dei picchi caratteristici 

associati alla proteina. Le diverse regioni spettrali relative alle bande dell’ammide A, B, I, II e III 

appaiono rispettivamente alle frequenze di 3330, 2940, 1636, 1528 e 1240 cm-1 per entrambi gli 

spettri, non mostrando differenze significative nell’alterazione e nello spostamento dei picchi 

caratteristici tra i campioni prima e dopo reticolazione. 

La larga banda a 3330 cm-1, relativa alla ammide A, è dovuta allo stretching dei legami peptidici N-

H tra gli amminoacidi in catena, e al contributo dei gruppi OH, che conferma la partecipazione attiva 

dell'acqua nella molecola di collagene [167]. La banda relativa all’ammide I appare tipicamente 

nell'intervallo 1600-1700 cm-1 con un massimo vicino a 1636 cm-1. Tale banda è prodotta 

principalmente dallo stretching del legame peptidico C=O. La banda relativa all’ammide II con un 

massimo a 1528 cm-1 è attribuibile invece al bending del legame N-H in combinazione con lo 

stretching di C-N. La mancanza di spostamenti significativi delle bande dell’ammide I e II verso una 

lunghezza d'onda inferiore, tipicamente associata alla perdita della struttura a tripla elica del 

collagene, nonché l’evidente presenza del picco relativo all’ ammide III a circa 1240 cm-1, dimostrano 

l’integrità strutturale della proteina in seguito al processo di elettrofilatura e a seguito del trattamento 

di reticolazione [168]. Inoltre, sulla base del lavoro di Ahamad et al. [169], per confermare 

ulteriormente la mancata denaturazione del collagene e conservazione della struttura tripla elica, è 

stato calcolato il rapporto tra il valore di assorbanza dei picchi a 1240 cm-1 (ammide III) e 1450 cm-

1.  Dai risultati è emerso un rapporto pari a 0,8 e 0,7 rispettivamente per i campioni non reticolati e 

reticolati. Secondo quanto riportato in letteratura [169] valori del rapporto tra i due picchi  prossimi 

a 1 sono indicativi del mantenimento della struttura a tripla elica del collagene, al contrario valori 

inferiori a 0,5 indicherebbero la denaturazione della proteina. È stato quindi confermato come la 

reticolazione e il precedente processo di elettrofilatura non abbiano influito significativamente sulla 

naturale struttura della proteina [169]. 

 

I risultati delineati dalle diverse caratterizzazioni effettuate hanno confermato i noti benefici della 

reticolazione tramite EDC/NHS per migliorare la stabilità e la forza finale dei costrutti elettrofilati a 

base di collage. Inoltre, i dati suggeriscono il mantenimento delle proprietà fisico-chimiche della 

proteina a seguito dei diversi trattamenti di elettrofilatura e reticolazione. Nonostante i buoni risultati 

evidenziati dall’utilizzo delle carbodiimidi per la reticolazione delle membrane a base di collagene, è 

noto che l'efficienza di questa reticolazione chimica sia limitata. Tale limite è dovuto all’incapacità 

delle carbodiimidi di formare legami covalenti oltre a quella che viene definita ‘lunghezza zero’. 

Questo meccanismo di reticolazione ostacola quindi il legame tra residui amminoacidici distanti 

all’interno della stessa molecola di collagene, o fibrille di collagene adiacenti [86]. Ciò conduce ad 



 86 
 

un incremento delle proprietà meccaniche dei costrutti finali limitato se paragonato ad altri trattamenti 

di reticolazione seppur meno citocompatibili [86].  In aggiunta, alcuni studi in letteratura hanno 

riportato perplessità circa il beneficio delle cabodiimididi sulle interazioni cellula-collagene, 

dimostrando come la reticolazione inibisca la naturale proliferazione cellulare [170]. 

Per migliorare e incrementare le proprietà meccaniche e la resistenza dei costrutti a base di collagene, 

così come la biocompatibilità dei prodotti finali, la ricerca si è spostata verso reticolazioni alternative. 

Tra i metodi innovativi, particolare attenzione è stata posta nella possibilità di sfruttare fotoiniziatori 

per ottenere la reticolazione di sistemi a base di collagene sfruttando l’esposizione a diverse fonti 

luminose, evitando così l’utilizzo di agenti chimici potenzialmente nocivi. Particolarmente 

interessante per le applicazioni nell’ambito della rigenerazione della cute, è l’utilizzo del Rosa 

Bengala, fotoiniziatore recentemente utilizzato nella pratica clinica per la rigenerazione di ferite senza 

suture. Sulla base delle osservazioni precedenti, in questo lavoro di tesi è stato valutato l’utilizzo di 

una reticolazione alternativa, creando dei sistemi a base di collagene contenenti rosa bengala per 

consentire la fotoreticolazione degli scaffold. 

 

3.2 Sviluppo e caratterizzazione di membrane fotoreticolabili a base di collagene 

Sulla base dei precedenti risultati, la formulazione ottimizzata di collagene 20%N_COL in 40%AA 

è stata utilizzata per creare un sistema fotoreticolabile. A questo scopo, una volta creata la soluzione, 

è stato inserito nella formulazione un fotoiniziatore citocompatibile, il rosa bengala, per ottenere una 

concentrazione finale dello 0,1% in peso, dove la percentuale è stata scelta sulla base di precedenti 

studi in letteratura [21-30]. Nonostante l’uso del rosa bengala sia stato già documentato ampliamente 

in campo clinico, ad oggi pochi studi ne riportano la combinazione con matrici di collagene per la 

realizzazione di membrane tramite elettrofilatura. 

È stato dunque esplorato l'uso di questo fotoiniziatore con lo scopo di ottenere matrici nanofibrose 

biocompatibili e contemporaneamente sensibili a lunghezza d’onda nella banda del visibile 

(compresa tra i 400-700 nm) per favorirne la reticolazione fisica, valutando in seguito le differenze 

con le membrane reticolate chimicamente. In tale reticolazione il reagente fotosensibile attivato 

dall’irraggiamento interagisce con l'ossigeno producendo delle specie molto reattive di quest’ultimo 

capaci di ossidare le molecole circostanti. La reticolazione e l'aggregazione delle proteine all’interno 

del costrutto potrebbe quindi essere ricondotta alla attivazione delle specie reattive formatesi in 

seguito a questa reazione sulle proteine fotoossidate [99- 100]. Ciò potrebbe quindi a favorire 

un’interazione di tipo elettrostatico tra molecole proteiche adiacenti. 



 87 
 

 Prima della realizzazione degli scaffold tramite elettrofilatura, la viscosità delle nuove soluzioni 

contenenti il fotoiniziatore (20% NCOL + 0,1%RB in 40%AA) è stata valutata e confrontata con 

quella registrata in precedenza per le soluzioni 20% NCOL in 40% AA, eseguendo delle rampe di 

flusso ad una temperatura costante di 23 °C. Il confronto tra i due sistemi è riportato in figura 39. 
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Figura 39: Confronto delle curve di flusso ottenute dalla soluzione 

prima e dopo l’inserimento del rosa bengala. 
 

La figura 39 mostra la viscosità della due diverse soluzioni di collagene in un ampio range di shear 

rate. Come precedentemente riscontrato per le soluzioni 20%NCOL in 40%AA anche il sistema 

contenente il RB presenta un comportamento visco-elastico, presentando un andamento della 

viscosità decrescente all’aumentare della sollecitazione applicata. Infatti, valori di viscosità maggiori 

sono stati evidenziati per shear rate prossimi allo zero (0,1 s-1), con valore massimo pari a 2,6 P.s e 

ultimo valore di viscosità registrato pari a 0,54 Pa.s per condizioni di stress elevate (1000 s-1).  Tali 

valori risultano quindi simili a quelli precedentemente calcolati per il sistema 20% NCOL in 40% AA 

per il quale sono stati registrati valori di viscosità massima e minima pari rispettivamente a 2,4 Pa.s 

e 0,44 Pa.s. Benché, la soluzione contenente il fotoiniziatore abbia complessivamente dimostrato una 

viscosità più elevata dei sistemi di solo collagene, tale aumento è non significativo, come osservabile 

dal simile andamento delle curve. 

Tali valori hanno evidenziato come il fotoiniziatore non alteri le proprietà reologiche del sistema, non 

influendo  in maniera significativa nella solubilità della proteina in soluzione, confermando ancora 

una volta il ruolo chiave dell’acido acetico nel promuovere la dissoluzione di molecole di collagene, 
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generando  soluzioni dai valori di viscosità contenuti e adatte al processo di elettrofilatura proposto 

[1-5].  

Tenuto conto delle proprietà reologiche analoghe registrate tra i due sistemi sperimentati, le 

membrane elettrofilate sono state ottenute utilizzando gli stessi parametri di processo 

precedentemente ottimizzati e definiti per il sistema 20% COL in 40% AA. Le membrane sono state 

dunque realizzate elettrofilando le soluzioni per tre ore testando l’uso sia del collettore piano (A, 

Tabella 9) che del collettore cilindrico rotante (B, Tabella 9), avendo cura durante il processo di 

evitare l’esposizione a fonti luminose per prevenire una prematura reticolazione. Per verificare la 

presenza della struttura nanofibrosa i campioni sono stati analizzati tramite microscopia a scansione 

elettronica (Figura 40). 

 
VELOCITÀ 

DI 
ROTAZIONE 

DISTANZA 
COLLETTORE TENSIONE FLUSSO TEMPERATURA UMIDITÀ 

RELATIVA 

A - 12 cm 24 -25 kV 300 μL/h 23-25°C 40-43% 

B 2000 rpm 12 cm 23-24 kV 300 μL/h 24-24°C 36-39% 
 

Tabella 9: Parametri ambientali e di processo impostati per l’elettrofilatura su collettore piano (A) e 

cilindrico rotante (B) delle membrane 20%NCOL + 0,1% RB in 40% AA 
 

Le membrane così ottenute sono state successivamente preparate per effettuare una valutazione delle 

caratteristiche morfologiche tramite microscopia a scansione elettronica, come mostrato in Figura 40. 

 

Figura 40: Immagini SEM delle membrane 20% NCOL + 0,1 %RB in 40% AA realizzate tramite 3 
ore di electrospinning su: (A1, A2) collettore piano; (B1, B2) collettore cilindrico rotante. 
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La morfologia degli scaffold ottenuti dalle soluzioni di collagene contenenti il Rosa Bengala è 

risultata coerente con quanto osservato dalle membrane a base di solo collagene precedentemente 

realizzate. Come previsto le matrici realizzate utilizzando il collettore piano presentano una 

organizzazione casuale delle nanofibre. Al contrario le membrane elettrofilate su collettore cilindrico 

rotante a 2000 rpm hanno dimostrato di avere un’organizzazione ben definita delle fibre con un 

allineamento marcato nella direzione di movimento del collettore. In entrambi i casi le membrane 

appaiono porose, prive di difetti e omogenee. Anche in questo caso le matrici sono composte da fibre 

aventi diametri nel range dei 100-120 nm, con valori di poco inferiori nel caso delle matrici allineate. 

Dalle immagini è inoltre possibile notare un lieve appiattimento delle fibre se confrontate con quelle 

costituenti le matrici di solo collagene. Tale risultato è presumibilmente attribuibile ai diversi 

parametri ambientali (Tabella 9) presenti durante la realizzazione delle membrane quali valori di 

umidità particolarmente elevati (40-43%), che hanno portato ad utilizzare un voltaggio superiore (23- 

25 kV) per raggiungere la stabilità del flusso. Benché membrane nanofibrose omogenee siano state 

ottenute utilizzando entrambi i collettori, come precedentemente osservato per i sistemi 20%NCOL 

in 40%AA, le tre ore di electrospinning su collettore rotante non sono state sufficienti per realizzare 

degli scaffold con uno spessore adeguato alla seguente manipolazione dei campioni. Questi risultati 

hanno ulteriormente confermato la necessità di raddoppiare il tempo di lavorazione per ottenere dei 

prodotti aventi uno spessore equivalente a quello ottenuto utilizzando il collettore piano o l’uso di 

collettori cilindrici con un diametro inferiore. Pertanto, per la successiva reticolazione e 

caratterizzazione sono state selezionate le sole membrane realizzate tramite l’uso di collettore piano.  

Con l’obiettivo di ottimizzare il processo di fotoreticolazione, le membrane realizzate sono state 

tagliate per realizzare dei campioni di dimensioni desiderate e sottoposte a un’incubazione di 15 

minuti in etanolo al 99,5% come suggerito dal protocollo ottimizzato nello studio di Liu et al. [131]. 

Una volta rimossa la soluzione d’incubazione, tutti gli scaffold sono stati irradiati con una lampada 

emittente nella banda del visibile per lunghezze d’onda nel range 400-700 nm, potenza pari a 2,5 W 

posizionata a una distanza di 12 cm dai campioni. Sono state testate diverse tempistiche di 

irraggiamento: 10 minuti, 30 minuti e 1 ora.  

A seguito del trattamento, le membrane sottoposte a diverse tempistiche di irraggiamento sono state 

caratterizzate in termini di proprietà morfologiche, fisico-chimiche e di degradazione. Inizialmente, 

la morfologia delle membrane fotoreticolate è stata osservata tramite analisi SEM, facendo inoltre un 

confronto con le matrici reticolate tramite EDC/NHS, come mostrato in figura 41.  
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Figura 41: Immagini SEM delle diverse membrane sottoposte a differenti trattamenti di 
reticolazione: A) 20%NCOL in 40% AA- EDC/NHS; B) 20%NCOL + 0,1%RB in 40%AA 

fotoreticolata per 30 min; 

 

Non essendo stata riscontrata alcuna differenza nella morfologia delle membrane fotoreticolate con 

diverse tempistiche di irraggiamento è stata riportata solo l’analisi SEM del campione reticolato per 

30 minuti. Dal confronto delle immagini appare evidente la differenza morfologica causata dai diversi 

trattamenti di reticolazione. Infatti, se confrontati con gli scaffold reticolati tramite EDC/NHS in cui 

è visibile un mantenimento della struttura fibrosa, per le membrane fotoreticolate (Figura 41 B) è 

emersa una perdita totale della struttura fibrosa e della porosità della matrice. Benché l’esatto 

meccanismo di interazione tra Rosa Bengala e collagene rimanga da chiarire, tale risultato potrebbe 

essere ricondotto a problematiche emerse nella fase di incubazione effettuate prima del trattamento. 

Nel lavoro Li et al. [171] è stato suggerito ad esempio l’utilizzo dell’isopropanolo come solvente per 

l’incubazione. Resta quindi da ottimizzare il processo di reticolazione valutando non solo l’utilizzo 

di diversi solventi per l’incubazione pre-reticolazione, ma anche differenti tempistiche e condizioni 

di processo per tale fase. Infatti, i risultati positivi ottenuti precedentemente nell’ottimizzazione della 

reticolazione tramite EDC/NHS hanno suggerito come una bassa temperatura (4°C) durante 

l’incubazione nella soluzione di reticolante favorisca il mantenimento della struttura fibrosa. Si 

potrebbe quindi valutare di incubare le matrici 20%NCOL + 0,1%RB in 40%AA alla medesima 

temperatura o testare differenti temperature di incubazione e valutarne gli effetti. Inoltre, per 

l’irraggiamento delle membrane è stata utilizzata una lampada emittente in un’ ampia banda di 

lunghezze d’onda (400-700 nm), tuttavia è noto che il rose-bengal sia particolarmente sensibile per 

lunghezze d’onda variabili tra i 514-532 nm [172]. Un ulteriore strategia per ottimizzare il processo 

di fotoreticolazione potrebbe coinvolgere l’utilizzo di strumenti capaci di emettere in lunghezze 

d’onde specifiche come laser ad argon, utilizzati in diversi lavori tra cui quello di Liu et al.[131] 
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Nonostante le analisi morfologiche abbiano dimostrato l’effettivo cambiamento delle membrane in 

seguito all’irraggiamento, sono state eseguite diverse tipologie di caratterizzazioni per confermare 

l’avvenuta reticolazione e meglio comprendere i processi legati a questo processo.  

Come precedentemente eseguito sulle membrane di solo collagene reticolate tramite EDC/NHS, è 

stato analizzato il contenuto di ammine libere presenti nei campioni fotoreticolati valutando il 

risultato della reazione dei gruppi amminici primari con l’acido 2,4,6-trinitrobenzenesolfonico 

(TNBS). Per realizzare il test i campioni 20%NCOL + 0,1%RB in 40% AA reticolati e non reticolati 

sono stati incubati in diverse soluzioni tra cui: una soluzione NaHCO3 al 4%, soluzione di TNBS allo 

0,5% e in ultimo una soluzione di HCl 6 M per ottenere una completa solubilizzazione delle 

membrane. Al termine di tale incubazione le soluzioni risultanti dalla completa solubilizzazione dei 

campioni sono state diluite 1:20 con acqua distillata per poter essere analizzate tramite 

spettrofotometro UV/Vis e valutare l’effettiva reticolazione dei campioni analizzando i dati relativi 

all'assorbanza dei diversi campioni.  Come precedentemente descritto, basandosi sul lavoro di 

Ratanavaraporn et al. [140], è stata calcolata una stima quantitativa del grado di reticolazione 

eseguendo il rapporto tra il valore di assorbanza a 345 nm dei campioni di controllo e di quelli 

reticolati con diverse tempistiche di irraggiamento. Il test TNBS è stato eseguito in triplicato sui 

campioni reticolati e sulle membrane non reticolate utilizzando queste come controllo, riportando la 

curva media risultante come mostrato in figura 42. 
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Figura 42: Spettro relativo all’analisi UV-vis di campioni 20%NCOL+ 0,1%RB in 40%AA pre e 
post reticolazione con diverse tempistiche di irraggiamento. 
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Anche nel caso dei campioni fotoreticolati è stata riscontrata una significativa diminuzione del 

numero di ammine libere post trattamento. Come si osserva dai grafici sopra riportati, il valore di 

assorbanza a 345 nm risulta diminuito per tutti i tempi di irraggiamento valutati. Tuttavia, 

contrariamente a quanto previsto, l’efficienza di reticolazione maggiore è stata riscontrata per un 

irraggiamento pari a 30 min corrispondente ad un grado di reticolazione del 70%, contro il 58% e 

53% per i campioni reticolati rispettivamente per 10 minuti e 1 ora.  I risultati ottenuti per i campioni 

sottoposti a un irraggiamento di 30 min suggeriscono un’efficienza di reticolazione superiore rispetto 

a quella ottenuta dalla reticolazione chimica con carbodiimidi. Infatti, i dati precedentemente ottenuti 

per il sistema 30%NCOL in 40% AA-EDC-NHS (mostrati in figura 35) hanno evidenziato un grado 

di reticolazione pari al 62%, inferiore quindi al 70% registrato per le membrane fotoreticolate per 30 

min. 

Tali risultati sono stati ulteriormente supportati dalle analisi di degradazione idrolitica tramite 

incubazione in PBS per 1,7 e 14 giorni, eseguita sui campioni reticolati con le diverse tempistiche di 

irraggiamento, come riportato in Figura 43. 
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Figura 43: Degradazione idrolitica delle membrane fotoreticolate a diverse tempistiche di 
irraggiamento e confronto con membrane reticolate con EDC/NHS. 

 

I campioni contenenti il fotoiniziatore e reticolati con diverse tempistiche di irraggiamento hanno 

mostrato comportamenti diversi.  Benché ci si aspettasse una diminuzione della perdita di massa 

inversamente proporzionale alle tempistiche di irraggiamento, i migliori risultati sono stati ottenuti 
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dai campioni reticolati per 30 minuti, confermando i risultati ottenuti dalla analisi sul contenuto di 

ammine libere, e quindi relativo al grado di reticolazione delle matrici. Come osservabile dalla curva 

azzurra in figura 43 i campioni 20%NCOL +0,1%RB in 40%AA reticolati per 30 minuti hanno 

raggiunto il 40% della perdita di peso dopo circa 24 ore per poi arrivare a valori di poco superiori al 

50% alla fine del tempo di osservazione. I dati ottenuti precedentemente dal test delle ammine libere 

sembrerebbero quindi essere confermati. Anche in questo caso i campioni reticolati per 30 minuti 

hanno dimostrato un’efficienza di reticolazione maggiore rispetto a quella ottenuta precedentemente 

per le matrici reticolate tramite EDC/NHS, per le quali era stata riscontrata una perdita di massa pari 

circa al 60% già nelle prime 24h. Tale incremento di resistenza nei campioni fotoreticolati potrebbe 

essere ricondotto alla diversa morfologia delle matrici. Infatti, come mostrato in figura 43, la perdita 

della struttura fibrosa e la conseguente porosità emersa per i campioni fotoreticolati potrebbero 

rendere le matrici più resistenti in ambiente acquoso (quale quello simulato dalla soluzione di PBS), 

impedendo la penetrazione del fluido nella matrice e rallentando quindi il processo di degradazione. 

L’architettura e la morfologia del costrutto sono infatti dei parametri fondamentali che ampliamente 

influiscono sulla resistenza complessiva delle membrane elettrofilate [38]. Al contrario, i campioni 

reticolati per 10 min hanno mostrato complessivamente il grado di degradazione maggiore, con 

perdite di massa pari al 60% già nelle prime 24 ore fino ad arrivare ad una quasi completa 

degradazione al quattordicesimo giorno. Infine, i dati relativi ai campioni sottoposti a 1 ora di 

irraggiamento dimostrano un comportamento intermedio rispetto a quelli precedenti, raggiungendo il 

70% di perdita di massa a 14 giorni di incubazione.  

Anche in questo caso la velocità di degradazione è risultata adattabile al normale decorso di 

rigenerazione cutanea in seguito a una lesione, in quanto tutti i campioni hanno mantenuto la loro 

struttura fino a 14 giorni nonostante la evidente perdita di massa. I dati ottenuti, risultano 

complessivamente conformi ai profili di degradazione presentati nel lavoro di Liu et al.[131] per la 

quale è stata riscontrata una perdita di peso pari circa al 40% nelle prime 24h fino a raggiungere una 

degradazione maggiore all’80% nel giorno 14. 

Le membrane sono state ulteriormente caratterizzate eseguendo delle analisi termogravimetriche per 

valutare la resistenza termica dei campioni dopo il trattamento di reticolazione alle diverse 

tempistiche, come mostrato in figura 44. 
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Figura 44: Curve termogravimetriche delle membrane 20% NCOL + 0,1%RB 

in 40% AA pre-reticolazione e post-reticolazione a diverse tempistiche di 
irraggiamento. 

 

Come osservato per le matrici reticolate chimicamente, sono state riscontrate due fasi. La prima, 

corrispondente alla perdita di massa nell'intervallo di temperatura 25-50 °C dovuta all'evaporazione 

di acqua assorbita dal collagene [164],[165]. La seconda regione caratterizzata da una marcata perdita 

di peso, è stata attribuita invece  alla denaturazione del collagene [166]. I dati hanno evidenziato una 

perdita di massa contenuta con valori non maggiori del 40% sia per le matrici non reticolate (curva 

rosa), che per le matrici reticolate con diverse tempistiche di irraggiamento. Nello specifico lo 

strumento ha registrato una perdita di peso pari al 33%, 35 % e 39% per i campioni fotoreticolati 

rispettivamente per 10 min, 30 min e 1 h. Tuttavia, come nel caso dei campioni reticolati 

chimicamente i range di temperatura in cui è stata riscontrata la maggiore degradazione corrispondo 

agli intervalli compresi tra 200- 400°C.  

 La perdita di peso dei campioni fotoreticolati risulta dunque nettamente inferiore se paragonata a 

quella dei campioni 20%NCOL in 40% AA-EDC/NHS (mostrati in figura 39) per la quale erano stati 

riscontrati dei valori di perdita di peso pari al 40%. I campioni 20%NCOL + 0,1%RB in 40%AA 

fotoreticolati risultano quindi più resistenti rispetto ai campioni reticolati tramite EDC/NHS anche 

alla degradazione termica, fattore anche in questo caso attribuibile alla diversa morfologia osservata 

per queste matrici, prive di struttura nanofibrosa e porosità e caratterizza da una struttura più compatta 

e resistente. 
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I risultati ottenuti confermano quindi quanto suggerito precedentemente dai test di degradazione 

idrolitica e dall’efficienza di reticolazione stimata tramite calcolo delle ammine libere, secondo il 

quale la reticolazione indotta da fotoiniziatore RB potrebbe essere più efficiente da un punto di vista 

della resistenza delle matrici a base di collagene rispetto a quella realizzata tramite EDC/NHS. 

Infine, per verificare l’effetto della reticolazione sulle proprietà fisico-chimiche del collagene sono 

state eseguite le analisi ATR-FTIR, per confrontare lo spettro delle membrane prima e dopo la 

fotoreticolazione, come rappresentato nella figura 45. 
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Figura 45: Spettri ATR-FTIR delle diverse membrane a base di collagene prima e dopo i diversi 

trattamenti di reticolazione. 

 

Come evidente dalle curve riportate in figura, lo spettro dei diversi campioni mostra la presenza dei 

picchi caratteristici del collagene, confermando le osservazioni precedentemente fatte nel caso dei 

campioni reticolati chimicamente. Gli spettri relativi ai sistemi 20%NCOL + 0,1%RB in 40% AA e 

quelli relativi al sistema 20%NCOL in 40% AA appaiono simili sia nel caso delle matrici di controllo 

che per i campioni reticolati con le due diverse tipologie di reticolazione. L’unica differenza 

riscontrata nel caso dei campioni contenenti il RB è stata un valore di frequenza nella banda 

dell’ammide I inferiore rispetto a quello calcolato per i sistemi di solo collagene, pari a circa 1620 

cm-1 contro i 1650 cm-1 dei sistemi 20%NCOL in 40%AA pre e post reticolazione. Questo risultato 
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potrebbe essere tuttavia attribuibile a parziali residui di acido acetico nelle membrane [173]. Inoltre, 

per i campioni fotoreticolati per 30 minuti sono emersi dei valori di intensità inferiori se paragonati a 

quelli riscontrati per le altre tempistiche di irraggiamento testate. Ciononostante, l’evidente presenza 

del picco relativo all’ammide III per tutte le membrane contenenti RB, ha suggerito la buona 

conservazione dell'integrità della struttura a tripla elica del collagene. Per confermare ulteriormente 

questo risultato, il rapporto tra i picchi a 1240 cm-1 (ammide III) e 1450 cm-1 è stato calcolato per tutti 

i campioni reticolati tramite irraggiamento. I risultati di tale rapporto hanno evidenziato valori 

compresi tra 0,7 e 0,8 sia per il campione non reticolato che per le matrici reticolate con diverse 

tempistiche di irraggiamento. Come riportato in letteratura [169] valori di tale rapporto intorno a 1 

sono indicativi del mantenimento della struttura a tripla elica del collagene, confermando quindi come 

il fotoiniziatore e i successivi trattamenti di reticolazione non influiscano  sulla struttura nativa  della 

proteina. 

Le caratterizzazioni eseguite sulle membrane contenenti il rosa bengala hanno evidenziato la 

possibilità di ottenere migliore stabilità e resistenza degli scaffold a base di collagene tramite un più 

semplice e veloce trattamento di irraggiamento dei campioni, evitando inoltre la presenza di residui 

chimici dovuti alla reticolazione, come tipicamente avviene per le reticolazioni chimiche. Nonostante 

la maggiore stabilità delle matrici ottenute, la perdita della morfologia fibrosa post-irraggiamento 

risulta una grande limitazione di questo processo.  Sulla base di queste osservazioni, sono attualmente 

in corso delle valutazioni per ottimizzare il processo in modo da ottenere una buona efficienza di 

reticolazione, preservando la struttura fibrosa dello scaffold.  

Tuttavia, come riportato in diversi studi in letteratura, il solo trattamento di reticolazione può non 

essere sufficiente in alcuni casi per garantire adeguate proprietà meccaniche e stabilità alle matrici di 

collagene. Di conseguenza, la scelta di usare biomateriali compositi è sempre più frequente, in modo 

da combinare le ottime caratteristiche biologiche e di superficie del collagene, adatte a promuovere 

l'adesione cellulare, ad una maggior resistenza meccanica e strutturale caratteristica di altre fasi.  

 

3.3 Sviluppo e caratterizzazione morfologica delle membrane a base di collagene e chitosano 

Sulla base dei precedenti risultati, si è quindi valutata la combinazione del collagene con un altro 

biopolimero, il chitosano. Ad oggi pochi studi riportano la combinazione di questi due polimeri per 

la realizzazione di scaffold tramite electrospinning, dove inoltre si esplicita l’uso di solventi più 

aggressivi come ad esempio fluoroalcoli altamente volatili come 1,1,1,3,3,3-Hexafluoro-2-propanolo 

(HFP) o 2,2,2-trifluoroetanolo (TFE) o soluzioni a base acida ad elevata concentrazione (tipicamente 

soluzione al 90% di acido acetico) [174],[132]. Il chitosano è noto per la sua buona biocompatibilità 
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e le ottime proprietà antimicrobiche contro batteri e virus, particolarmente utili per applicazioni di 

rigenerazione cutanea. 

Una seconda fase dello studio ha quindi valutato la combinazione di collagene di tipo I e chitosano 

con l’obiettivo di migliorare la processabilità del materiale e le caratteristiche finali dei costrutti. A 

questo scopo, diverse concentrazioni di chitosano sono state testate e la formulazione ottimizzata è 

stata processata per ottenere membrane nanofibrose, successivamente caratterizzate 

morfologicamente e confrontata con le precedenti matrici di solo collagene.   

Le soluzioni sono state create mantenendo come solvente la soluzione al 40% di acido acetico e una 

concentrazione totale di polimero pari al 20% (w/v), variando i rapporti di massa collagene/chitosano 

al fine di trovare la formulazione più adatta per il processo di elettrofilatura. In particolare, i rapporti 

collagene/chitosano (COLL/CS) investigati sono stati: 90/10 e 95/5 (w/w).  

In un primo momento, è stata testata la soluzione COLL/CS 90/10 realizzata seguendo il protocollo 

descritto nel paragrafo 2.3. In breve, le polveri di chitosano sono state pesate per ottenere una 

concentrazione pari al 2% di chitosano da inserire all’interno della soluzione al 40% di acido acetico. 

Per garantire una completa solubilizzazione del chitosano la soluzione è stata mantenuta in agitazione 

per 72 ore e solo in seguito alla completa dissoluzione del chitosano è stato aggiunto il collagene 

liofilizzato, e la soluzione composta dai due polimeri è stata mantenuta in agitazione per tutta la notte 

prima del suo utilizzo. 

Tale soluzione è risultata non processabile tramite electrospinning a causa dell’elevata viscosità che 

non ha permesso di ottenere una stabilità del flusso. Per tali ragioni si è deciso di dimezzare la 

concentrazione di chitosano, testando un rapporto COLL/CS di 95/5, corrispondente ad una 

concentrazione di chitosano pari all’1% in peso nel sistema finale.  Per valutare la viscosità della 

soluzione ottimizzata sono state eseguite le rampe di flusso delle soluzioni contenenti chitosano, e 

confrontate con i precedenti sistemi realizzati, come mostrato in Figura 46. 
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Figura 46: Confronto delle curve di flusso ottenute dalle diverse soluzioni 

 

Le curve mostrate nel grafico in figura 46 evidenziano la netta differenza nella viscosità della 

soluzione contenente i due polimeri. Benché anche in questo caso il sistema dimostri un 

comportamento pseudo-plasitico come evidente dall’andamento decrescente dei valori di viscosità, i 

dati relativi alla viscosità delle soluzioni COLL/CS 95/5 sono risultati complessivamente superiori, 

con valore massimo pari a 8.2 Pa.s per shear rate di 0.1 s-1 e valore minimo di viscosità registrato pari 

a 1,2 Pa.s per shear rate applicati pari a 1000 s-1. Tali valori risultano quindi nettamente superiori se 

confrontati con i dati ottenuti precedentemente per le soluzioni a base di solo collagene per le quali i 

valori massimi di viscosità registrati corrispondevano a 2,4 Pa.s e 2,6 Pa.s rispettivamente per i 

sistemi 20%NCOL in 40%AA e 20%NCOL + 0,1%RB in 40% AA. Tuttavia, l’incremento di 

viscosità risulta normale considerando che la soluzione analizzata è costituita da due polimeri aventi 

diverse miscibilità nel solvente, e che la miscibilità di blend polimerici è dipendente dalle interazioni 

specifiche tra i componenti polimerici [175]. Tali interazioni possono infatti  essere relative 

all’energia libera negativa di miscelazione  che porta ad un aumento di viscosità [175]. Inoltre, come 

riportato da diversi studi tra cui quello di Lin et. al [132], valori di viscosità inferiori per soluzioni di 

chitosano in acido acetico vengono solitamente ottenuti per concentrazioni di acido pari al 90 %. 

Nonostante ciò, i valori di viscosità ottenuti per le soluzioni COLL/CS 95/5 in 40% AA hanno 

dimostrato una buona processabilità del sistema tramite elettrofilatura. 

In seguito all’ottimizzazione della soluzione polimerica è stato possibile realizzare le membrane base 

di collagene e chitosano valutando l’uso del collettore piano e cilindrico rotante. Anche per queste 

membrane sono state eseguite delle prove preliminari della durata di 20 minuti partendo dai parametri 

di processo precedentemente ottimizzati per le matrici di solo collagene. È stata dunque scelta una 



 99 
 

distanza emettitore-collettore pari a 12 cm, e nel caso del collettore rotante, una velocità di rotazione 

pari a 2000 rpm. In seguito all’ottimizzazione dei parametri sono state realizzate le matrici definitive 

elettrofilando le soluzioni per 3 ore sulle due diverse tipologie di collettore. In tabella 10 sono riportati 

i parametri ambientali e di processo impostati per la fabbricazione delle membrane.  

 

 VELOCITÀ DI 
ROTAZIONE 

DISTANZA 
COLLETTORE FLUSSO TEMPERATURA UMIDITÀ 

RELATIVA 
A - 12 cm 100 μL/h 23°C 30-31% 
B 2000 rpm 12 cm 100 μL/h 23-24°C 30-33% 

 
Tabella 10: Parametri ambientali e di processo impostati per l’elettrofilatura su collettore 

piano (A) e cilindrico rotante (B) delle membrane COLL/CS in 40% AA 
 

I campioni così realizzati sono stati caratterizzati morfologicamente tramite SEM per indagare la 

morfologia e la dimensione delle fibre realizzate. In figura 47 sono riportati i risulti relativi all’analisi 

morfologica e lo spessore delle matrici realizzate. 

 

 

Figura 47: Immagini SEM degli scaffold COLL/CS 95/5 in 40% AA realizzati a seguito di 3 ore di 
electrospinning su collettore piano (A1, A2), collettore cilindrico rotante (B1, B2), e spessore di un 

campione realizzato su collettore piano (C) 
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La morfologia degli scaffold ottenuti dalle soluzioni contenenti il chitosano è risultata coerente con 

quanto emerso dalle membrane a base di solo collagene precedentemente realizzate. Come previsto 

le matrici realizzate utilizzando il collettore piano presentano una organizzazione casuale delle 

nanofibre. Al contrario le membrane elettrofilate su collettore cilindrico rotante hanno dimostrato di 

avere un allineamento delle fibre nella direzione di rotazione del collettore. In entrambi i casi le 

membrane appaiono porose e complessivamente omogenee, anche se confrontate con le matrici di 

solo collagene è possibile osservare la presenza di qualche difetto (beads). È apprezzabile, inoltre, 

una riduzione nelle dimensioni dei diametri delle fibre con valori nel range dei 90-100 nm per 

entrambe le tipologie di matrici. Ciò può essere ricondotto alla variazione dei parametri di processo 

utilizzati durante gli esperimenti. Come dimostrano i dati in tabella 10 al fine di raggiungere la 

stabilità del flusso e poter elettrospinnare le soluzioni è stato necessario diminuire il valore di flusso 

a 100 µL/h, mantenendo dei voltaggi elevati (fino a 25 kV). Tali parametri risultano differenti rispetto 

a quelli utilizzati per l’elettrofilatura della soluzione 20% NCOL in 40%AA, per la quale era stato 

impostato un flusso pari a 300 µL/h e tensioni variabili tra i 21-22kV. Queste variazioni di parametri, 

specialmente di flusso, hanno portato alla realizzazione di matrici aventi uno spessore inferiore 

rispetto a quello ottenuto per le matrici di solo collagene per la quale era stato calcolato uno spessore 

di circa 100 µm. Al contrario, come visibile in figura 47 C, per le matrici COLL/CS 95/5 in 40% AA 

ottenute su collettore piano è stato misurato uno spessore pari a 40 µm, valore inferiore alla metà di 

quello delle matrici di solo collagene. In aggiunta, così come per le matrici precedentemente 

realizzate su collettore rotante, le 3 ore di electrospinning per gli scaffold allineati sono risultate 

insufficienti per ottenere dei prodotti separabili dal supporto in alluminio.  

Lo spessore è risultato particolarmente influente nella corretta riuscita del protocollo di reticolazione. 

Le membrane COLL/CS 95/5, realizzate tramite 3 ore di electrospinning sono state infatti sottoposte 

a reticolazione chimica tramite EDC/NHS seguendo lo stesso protocollo utilizzato per le matrici di 

solo collagene. Tuttavia, non è stato possibile ottenere dei campioni utili per le caratterizzazioni in 

quanto troppo sottili per poter essere separati dal supporto di alluminio.   

I risultati morfologici ottenuti hanno comunque confermato l’effettiva processabilità delle soluzioni 

contenenti chitosano per la realizzazione di membrane dalla caratteristica struttura nanofibrosa 

ricercata per le applicazioni di ingegneria tissutale. Rimangono tuttavia da ottimizzare i parametri di 

processo e di lavorazione delle membrane per poter ottenere dei campioni dalle dimensioni e 

caratteristiche adeguate. 
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4. CONCLUSIONI E SVILUPPI FUTURI 

L’ingegneria tissutale è un ramo della medicina rigenerativa che ormai da anni si propone di 

investigare nuove strategie e materiali innovativi per la rigenerazione di tessuti danneggiati. Tale 

necessità nasce dall’esigenza di soluzioni alternative o complementari alle più comuni pratiche 

cliniche nella rigenerazione di diversi tessuti, tra cui quello cutaneo. L’elevata incidenza delle 

patologie correlate a questo tessuto, tra cui ulcere acute o croniche, ha portato la ricerca a concentrarsi 

sulla sintesi di nuovi biomateriali biomimetici e bioattivi in grado di favorire la rigenerazione di 

tessuti epiteliali e connettivi in seguito a lesioni o condizioni patologiche. La fabbricazione di sostituti 

ingegnerizzati per wound dressing è emersa come una strategia determinante per un corretto e 

accelerato processo di guarigione delle ferite. Tuttavia, le caratteristiche dei materiali e dei dispositivi 

finali utilizzati nella rigenerazione di ferite cutanee sono multiple, in quanto è necessario sempre 

garantire una buona biocompatibilità, protezione dei tessuti da infezioni batteriche, ma anche capacità 

di assorbimento degli essudati e mantenimento di un adeguato grado di umidità nel letto della ferita. 

La realizzazione di tali sostituti richiede un’accurata valutazione non solo dei materiali ma anche 

della tecnica di lavorazione di quest’ultimi.  

In questo scenario sistemi a base di collagene di tipo I fabbricati tramite tecniche di elettrofilatura 

hanno dimostrato essere la combinazione più promettente per mimare le caratteristiche 

composizionali e nano-strutturali della matrice extracellulare (ECM) dei principali tessuti, tra cui la 

cute.  La scelta di tale tecnica per la realizzazione di sostituti ingegnerizzati della cute è dovuta ai 

numerosi vantaggi offerti dall’elettrofilatura. Tra questi, la potenziale scalabilità, in cui il processo 

può essere condotto in un laboratorio o scalato per una produzione su larga scala a seguito di alcune 

modifiche [176]. Tuttavia, la lavorazione di diversi biopolimeri, tra cui il collagene, con questa 

tecnica ha spesso dimostrato diversi punti critici e limitazioni dovuti all'uso di solventi tossici e 

aggressivi sfruttati per garantire l'elevata processabilità dei sistemi, che al contrario, possono 

compromettere le proprietà fisico-chimiche dei materiali e la loro finale citocompatibilità.  

Sulla base delle precedenti considerazioni, l’obiettivo di questo lavoro di tesi è stato quello di valutare 

la processabilità di soluzioni di collagene di tipo I in acido acetico tramite tecniche di elettrofilatura 

per la fabbricazione di scaffold nanofibrosi in grado di mimare al meglio la morfologia della matrice 

extracellulare dei principali componenti della cute, creando un potenziale strumento a supporto delle 

diverse fasi di rigenerazione cutanea. 

Inizialmente, una soluzione di acido acetico al 40% è stata utilizzata per sciogliere alte concentrazioni 

di collagene di tipo I (20% in peso) e ottenere un sistema finale in grado di essere lavorato mediante 
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elettrofilatura. Nello specifico la processabilità di tale soluzione è stata valutata ottimizzando i 

parametri di elettrofilatura, quali flusso, tensione applicata e distanza emettitore-collettore, e 

valutando l’uso di diversi collettori (piano e cilindrico rotante), in modo da ottenere membrane 

omogenee, nanofibrose e con diverse morfologie. I risultati ottenuti dalle caratterizzazioni 

morfologiche relative all’elettrofilatura su collettore piano hanno evidenziato la possibilità di ottenere 

scaffold caratterizzati da una struttura nanofibrosa, omogenea e priva di difetti con spessori pari a 

circa 100 µm, con fibre orientate in modo casuale e aventi diametri nel range dei 100-120 nm, per 

tutti i parametri impostati.  

Inoltre, l’utilizzo del collettore cilindrico rotante ha dimostrato la possibilità di realizzare matrici 

nanofibrose aventi una morfologia definita, mostrando un incremento dell’allineamento delle fibre 

dipendente dalla velocità di rotazione del collettore. Anche in questo caso è stato possibile ottenere 

delle matrici omogenee, prive di difetti, con fibre aventi diametri nel range dei 90-150 nm, e maggiore 

allineamento per velocità di rotazioni pari a 2000 rpm. Tuttavia, analizzando e confrontando gli 

spessori delle matrici realizzate utilizzando le diverse tipologie di collettore è emerso che il collettore 

cilindrico rotante ha portato alla realizzazione di matrici dallo spessore eccessivamente ridotto. Una 

ulteriore ottimizzazione del processo si rende dunque necessaria per permettere la realizzazione di 

matrici sufficientemente spesse tramite questo tipo di collettore. Studi futuri potrebbero quindi 

valutare l’uso di collettori rotanti aventi un diametro inferiore in modo da ridurre la superficie di 

deposizione. 

L'elettrofilatura dei sistemi a base di collagene ha così evidenziato il promettente vantaggio di 

replicare la nano- e micro-architettura della matrice extracellulare dei principali componenti del 

tessuto cutaneo, caratterizzata  da fibre di collagene di tipo I aventi dimensioni  nel range dei 50- 300 

nm [156]. Le membrane realizzate risultano quindi candidati ideali per fornire un supporto 

temporaneo nella fase di rigenerazione cutanea che si verifica in seguito ad una lesione, imitando la 

naturale struttura dell’ECM danneggiata. Ciononostante, essendo ben nota la scarsa resistenza di 

sistemi a base di collagene elettrofilati, con l’obiettivo di garantire una migliore stabilità dei costrutti 

finali, sono stati valutati gli effetti di due diverse tipologie di reticolazione del materiale: una chimica 

tramite l’uso di una soluzione contente i reticolanti EDC /NHS, e una fisica tramite l’uso di un 

fotoiniziatore citocompatibile (Rosa Bengala) sensibile a radiazioni nello spettro visibile. 

I risultati ottenuti dalle diverse caratterizzazioni effettuate in seguito alla reticolazione chimica dei 

sistemi 20%NCOL in 40%AA, hanno confermato le potenzialità delle cabodiimididi nel migliorare 

la stabilità e la resistenza a degradazione finale dei sistemi elettrofilati senza alterare eccessivamente 

la morfologia delle membrane e allo stesso tempo la struttura nativa della proteina. Tale reticolazione 
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ha infatti permesso non solo di mantenere la struttura nanofibrosa e porosità tipica delle matrici 

elettrofilate, ma anche di ottenere degli scaffold con una migliore stabilità come dimostrato dai test 

di degradazione termica e idrolitica eseguiti. Nonostante i buoni risultati evidenziati dall’utilizzo delle 

carbodiimidi per la reticolazione delle membrane a base di collagene, diversi studi riportano che 

l'efficienza di questa reticolazione chimica sia limitata, in aggiunta ad opinioni contrastanti riguardo 

alla finale citocompatibilità dei costrutti [86].  

Per migliorare e incrementare le proprietà e la resistenza dei costrutti a base di collagene è stato 

valutato un secondo metodo di reticolazione creando dei sistemi a base di collagene contenenti rosa 

bengala per consentire la fotoreticolazione degli scaffold. Il fotoiniziatore è stato incorporato con 

successo nelle soluzioni di collagene come dimostrato dalle analisi reologiche del sistema 20%NCOL 

+ 0,1%RB in 40%AA per la quale è emerso un valore di viscosità simile a quello dei sistemi di solo 

collagene. Utilizzando i parametri di processo precedentemente ottimizzati per le soluzioni 

20%NCOL in 40%AA, le matrici ottenute hanno evidenziato una morfologia omogenea e priva di 

difetti, con fibre aventi diametri nel range dei 100-120 nm sia nel caso delle matrici con orientamento 

casuale, che nel caso delle matrici allineate. Per quest’ultime sono stati inoltre riscontrati gli stessi 

problemi di spessore precedentemente evidenziati per le matrici realizzate su collettore cilindrico 

rotante, riscontrando dunque la necessità di un’ottimizzazione del processo.  

Le matrici così realizzate sono state sottoposte a fotoreticolazione eseguendo un iniziale step 

d’incubazione in soluzione di etanolo puro, e irraggiando poi le diverse membrane tramite una 

lampada emittente nella banda del visibile (400-700 nm) con diverse tempistiche di esposizione. 

I risultati ottenuti dalle diverse caratterizzazioni effettuate hanno dimostrato l’effettiva efficacia del 

fotoiniziatore nel generare legami tra le molecole di collagene del sistema se sottoposto a 

irraggiamento. In particolare, i test relativi al calcolo delle ammine libere (tramite TNBS) hanno 

riportato per il sistema reticolato per 30 min un’efficienza di reticolazione pari al 70%, superiore 

quindi a quella riscontrata per la reticolazione tramite EDC/NHS (62%), risultato ulteriormente 

confermato dal test di degradazione in vitro. I dati relativi alla fotoreticolazione hanno dunque 

suggerito la facilità con la quale si possa effettivamente migliorare la stabilità e le proprietà dei 

costrutti finali utilizzando degli strumenti relativamente semplici quale una lampada a emissione nella 

banda del visibile, che ha permesso di ottenere degli scaffold con una resistenza e stabilità in ambiente 

acquoso superiore a quella riscontrata nelle matrici reticolate chimicamente. Tuttavia, tra le 

limitazioni constatate vi è la perdita quasi totale della morfologia fibrosa rilevata per qualsiasi 

tempistica di irraggiamento. Questa osservazione porta alla necessità di un’ottimizzazione 
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complessiva del processo, valutando l’utilizzo di diversi strumenti per l’irraggiamento e diverse 

condizioni per l’incubazione pre-reticolazione, come solventi alternativi o differenti temperature. 

Inoltre, per investigare e confrontare ulteriormente gli effetti delle due tecniche di reticolazione 

utilizzate sulle proprietà meccaniche dei costrutti finali, sono attualmente in corso in collaborazione 

con l’Università di Pavia dei test meccanici a trazione sugli scaffold 20%NCOL in 40%AA-

EDC/NHS e 20%NCOL +0,1%RB in 40%AA fotoreticolati per 30 min. 

Come riportato in diversi studi in letteratura, il solo trattamento di reticolazione può non essere 

sufficiente per garantire adeguate proprietà meccaniche e stabilità alle matrici di collagene. Di 

conseguenza è stata inoltre valutata la combinazione di collagene e chitosano per ottenere delle 

matrici maggiormente resistenti e funzionali. In seguito all’ottimizzazione della formulazione 

contenente un 1% totale in peso di chitosano, sono state realizzate delle matrici nanofibrose tramite 

elettrofilatura. La diversa viscosità della soluzione, confermata dalle analisi reologiche, ha portato 

all’utilizzo di parametri di processo diversi se confrontati con quelli impostati con le soluzioni di solo 

collagene. In particolare, l’utilizzo di flussi bassi, pari a 100 µL/h per il raggiungimento della stabilità 

del flusso ha influenzato notevolmente lo spessore finale delle matrici, pari circa a 45 µm, valore 

eccessivamente ridotto per poter effettuare degli ulteriori trattamenti sulle membrane. I risultati 

morfologici ottenuti hanno comunque confermato l’effettiva processabilità delle soluzioni contenenti 

chitosano per la realizzazione di membrane dalla caratteristica struttura nanofibrosa, omogenee e 

prive di difetti, aventi diametri inferiori ai 120 nm e con allineamento marcato nel caso dell’utilizzo 

del collettore cilindrico rotante. Rimangono tuttavia da ottimizzare i parametri di processo e di 

lavorazione delle membrane per poter ottenere dei campioni dalle dimensioni e caratteristiche 

adeguate.   

Questi risultati suggeriscono che i materiali realizzati ed i processi utilizzati permettono di ottenere 

scaffold biomimetici, sfruttabili per la rigenerazione del tessuto cutaneo grazie all’eccellente capacità 

dei costrutti elettrofilati di mimare la naturale architettura dell’ECM. È inoltre risultato evidente come 

un trattamento di post reticolazione permetta di produrre degli scaffold stabili in ambiente acquoso.  

Di conseguenza, studi futuri, potrebbero testare diverse combinazioni di polimeri per migliorare 

ulteriormente la processabilità dei sistemi a base di collagene. Inoltre, vista la necessità di realizzare 

costrutti in grado di favorire la rivascolarizzazione del tessuto leso per accelerare il processo di 

guarigione delle ferite, potrebbero essere testate diverse tipologie di funzionalizzazione delle 

membrane elettrofilate con fattori di crescita quali VEGF, HGF e PDGF, sfruttando la grande area 

superficiale caratteristica delle nanostrutture realizzate.  
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