Pontificia Universidade Catolica do Rio Grande do Sul

FACULDADE DE ENGENHARIA
PROGRAMA DE POS-GRADUACAO EM ENGENHARIA E TECNOLOGIA DE

SINTESE E CARACTERIZACAO DE COMPOSITOS TIPO PLGA-
APATITA/BIOVIDRO MACROPOROSOS PARA APLICACOES
BIOMEDICAS

MARIANE GIACOMINI SCHARDOSIM
QUIMICA INDUSTRIAL
LICENCIADA EM QUIMICA
MESTRE EM ENGENHARIA E TECNOLOGIA DE MATERIAIS

TESE PARA A OBTENCAO DO TITULO DE DOUTOR EM ENGENHARIA E
TECNOLOGIA DE MATERIAIS

Porto Alegre
Agosto, 2016



FACULDADE DE ENGENHARIA

Yoge Pontificia Universidade Catélica do Rio Grande do Sul
!figi:&
PROGRAMA DE POS-GRADUAGAO EM ENGENHARIA E TECNOLOGIA DE

SINTESE E CARACTERIZACAO DE COMPOSITOS TIPO PLGA-
APATITA/BIOVIDRO MACROPOROSOS PARA APLICACOES
BIOMEDICAS

MARIANE GIACOMINI SCHARDOSIM
Quimica industrial
Licenciada em quimica
MESTRE EM ENGENHARIA E TECNOLOGIA DE MATERIAIS

ORIENTADOR: PROF. DR. ROBERTO HUBLER

Tese realizada no Programa de
Pos-Graduacdo em  Engenharia e
Tecnologia de Materiais (PGETEMA) da
Pontificia Universidade Catdlica do Rio
Grande do Sul, como parte dos requisitos
para a obtencdo do titulo de Doutor em
Engenharia e Tecnologia de Materiais.

Porto Alegre
Agosto, 2016



R KN FACULDADE DE ENGENHARIA
PROGRAMA DE POS-GRADUAGAO EM ENGENHARIA E TECNOLOGIA DE MATERIAIS

t 1

‘;q‘ﬁfs, H Pontificia Universidade Catélica do Rio Grande do Sul

SINTESE E CARACTERIZACAO DE COMPOSITOS TIPO
PLGA-APATITA/BIOVIDRO MACROPOROSOS PARA
APLICACOES BIOMEDICAS

CANDIDATA: MARIANE GIACOMINI SCHARDOSIM

Esta Tese de Doutorado foi julgada para obtengdo do titulo de DOUTOR EM
ENGENHARIA E TECNOLOGIA DE MATERIAIS e aprovada em sua forma final
pelo Programa de Pds-Graduagdo em Engenharia e Tecnologia de Materiais
da Pontificia Universidade Catdlica do Rio Grande do Sul.

//\'

DR. ROBERTO HUBLER - ORIENTADOR

BANCA EXAMINADORA

m@ﬂ ) 4/(44’

DR. CARLOS R(?Té GALIA DO/PO ijDUACAO EM MEDICINA - UFRGS

DRA. DENISE CANTAREtl;f MA{HADO D;f INSTITUTO DE PESQUISAS
BIOMEDICAS - PUCRS

DRA. SANDRA MARA OLIVEIRA EINLOFT - DO PGETEMA/FENG - PUCRS

Campus Central

PLJCRS Av. Ipiranga, 6681 - Prédio 30 - Sala 103 - CEP: 90618-900
Telefone: (51) 3353.4059 - Fax: {51) 3320.3625
E-mail: engenharia.pg.materiais@pucrs.br
www.pucrs.brifeng



“‘Once you can accept the universe as
matter expanding into nothing that is
something, wearing stripes with plaid

comes easy.”

Albert Einstein
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RESUMO

SCHARDOSIM, Mariane Giacomini. Sintese e caracterizacdo de compdsitos
tipo PLGA-apatita/biovidro macroporosos para aplicacdes biomédicas. Porto
Alegre. 2015. Tese. Programa de PoOs-Graduacdo em Engenharia e Tecnologia de
Materiais, PONTIFICIA UNIVERSIDADE CATOLICA DO RIO GRANDE DO SUL.

Danos ao tecido 6sseo sdo formas comuns de lesdes, sendo reportadas
cerca de 15 milhdes de fraturas a cada ano, em escala mundial. Parte destas lesdes
exige a utilizacdo de enxertos para regeneracdo Ossea. Atualmente, a principal
metodologia utilizada para tratamento destas lesdes € a utilizacdo de enxertos
autdlogos. Esta técnica € considerada o padrao ouro da regeneracdo 0ssea, porém,
existem algumas desvantagens como a necessidade de uma cirurgia para coleta de
material. A aplicacdo de compdésitos de polimeros biodegradaveis, como o acido poli
(latico-co-glicdlico), fosfatos de calcio e ceramicas bioativas, como as apatitas e 0s
biovidros, representa uma alternativa no tratamento de deficiéncias 6sseas. O
objetivo desta pesquisa é produzir matrizes porosas de PLGA: apatita/biovidro
através de duas metodologias: lixiviacdo de sal e liofilizacdo. As cargas utilizadas
neste trabalho foram sintetizadas através de copreciptacdo e metodologia sol-gel e
entdo avaliadas por DRX, FTIR, MEV e DLS. As estruturas porosas obtidas foram
caracterizadas por MEV, porosimetria a mercurio, compressao, microtomografia,
degradacdo in vitro e biocompatibilidade in vitro. Foram obtidos arcaboucos
compositos altamente porosos através das duas metodologias estudadas. A
concentracdo de carga e o tipo de carga adicionada a matriz polimérica alteram as
propriedades mecanicas e diferentes caracteristicas de superficie. Além disso, a
velocidade de degradacdo dos arcaboucos é altamente influenciada pela carga

inorganica adicionada.

Palavras-Chave: Engenharia de tecidos, PLGA, apatita, macroestrutura, reparo

0sseo.



ABSTRACT

SCHARDOSIM, Mariane Giacomini. Synthesis and characterization of
macroporous composite type PLGA-apatite / bioglass for biomedical
applications. Porto Alegre. 2015. PhD Thesis. Graduation Program in Materials
Engineering and Technology, PONTIFICAL CATHOLIC UNIVERSITY OF RIO
GRANDE DO SUL.

Bone injuries are a common form of trauma, being reported about 15 million
fractures each year worldwide. Some of these lesions require the use of grafts to
achieve bone regeneration. Currently, the main method used for treatment of these
lesions is the use of autologous grafts. Although this technique is considered the gold
standard of bone regeneration, there are some disadvantages such as the need for
surgery to collect material and the lack of it. The application of composite
biodegradable polymers such as poly (lactic-co-glycolic acid), calcium phosphates
and bioactive ceramics such as apatite and bioglasses, represent an alternative in
treatment of bone lesions. This is due to the possibility of combining characteristics of
both materials. The objective of this research is to produce porous matrices
PLGA:apatite/bioglass via two methodologies: salt leaching and lyophilization. The
loads used in this study were synthesized by coprecipitation and evaluated by XRD,
FTIR, SEM and DLS. The obtained porous structures are characterized by SEM,
mercury porosimetry, compression, microtomography, in vitro degradation and in
vitro biocompatibility. Highly porous composite scaffolds were obtained by the two
methods studied. The load concentration and the type of load added to the polymeric
matrix altered the mechanical properties and generated different surface features.
Furthermore, the degradation rate of the supports is highly influenced by the added

inorganic filler.

Keywords: Tissue engineering, PLGA, apatite, macrostructure, bone repair.
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2. INTRODUCAO

Ossos sdo tecidos vivos que apresentam capacidade de regeneracdo
continua. Devido a esta habilidade, é possivel que haja a recuperacdo de diversas
lesbes Osseas com terapias convencionais sem necessidade de utilizacdo de
substitutos 6sseos [1,2]. Estatisticas globais indicam a ocorréncia de 15 milhdes de
fraturas 6sseas a cada ano, dentre as quais, 10% tem elevada gravidade ou perda
O0ssea e podem requerer a utilizacdo de substitutos 6sseos [3]. Atualmente,
transplante autélogo colhido principalmente a partir da crista iliaca, do fémur, da tibia
ou das costelas do paciente constitui o padrao ouro para a regeneragao 0ssea [4,5].
Apesar de suas propriedades excelentes com relacdo a osteogénese e
imunocompatibilidade, a utilizacdo de enxertos autélogos apresenta desvantagens
como a oferta limitada de material e morbidade associada ao local doador [6-8].
Aloenxertos e xenoenxertos 0sseos sao alternativas viaveis de tratamento, porém,
apresentam capacidade de osteogénese reduzida quando comparados a enxertos

autodlogos [9, 10].

A engenharia de tecidos emprega as ciéncias bioldgicas e a engenharia de
materiais para desenvolver arcaboucos artificiais para regeneracédo de tecidos [11].
Uma abordagem possivel consiste em isolar células especificas do paciente e
cultivd-las sobre um arcabouco tridimensional preferencialmente biodegradavel.
Posteriormente, este material € implantado no local desejado com o objetivo de
formar um novo tecido ao longo da degradacdo do arcabouco [10, 12,13]. Uma
alternativa € implantar arcaboucgos biodegradaveis para crescimento interno do
tecido diretamente in vivo com o objetivo de estimular, suportar e orientar a adeséo

celular e, portanto, a regeneracéao tecidual [14-16].
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Estes substitutos ésseos devem apresentar algumas caracteristicas

como: biompatibilidade e biodegradabilidade permitindo desta forma a remodelac&o
Ossea [17, 18]; osteocondutividade e osteoindutividade para guiar o crescimento
0sseo em torno e no interior do implante; além de apresentar estrutura similar ao
0sso [19,20]. Outro requisito importante para a aplicacdo de um arcabouco na
engenharia de tecidos 6sseos é a porosidade com elevada interconectividade entre
0s poros para favorecer e guiar a adeséao celular, além de suportar a vascularizacéo
do tecido formado [16,21-23].

Os materiais mais amplamente estudados e utilizados em substitutos 6sseos
sdo as bioceramicas, dentre as quais os fosfatos de calcio sdo os materiais mais
extensivamente examinados. Este fato se deve a sua biocompatibilidade,
composi¢cdo e estrutura semelhante a fase mineral do osso [19, 24], por serem
osteocondutivos [25-28] e, em alguns casos, osteoindutivos e bioativos [29-31].
Como exemplos destas ceramicas disponiveis hoje no mercado destacam-se:
hidroxiapatita; fosfato beta-tricalcico; fosfato de calcio bifasico; fosfato de célcio
amorfo; entre outros. Arcabougos unicamente ceramicos podem ser implantes
adequados para aplicagdo como substituto 6sseo, podendo apresentar macro e
microporosidades. Estas caracteristicas favorecem a formacdo 6ssea no interior do
implante e favorecem a capacidade para liberacdo de farmacos. Contudo, estes
implantes apresentam degradabilidade insuficiente e resisténcia mecanica
inadequada, ou seja, baixa resisténcia a compressao e elevada fragilidade [10, 17,
32].

A adicao de polimeros biodegradaveis pode favorecer a biodegradabilidade
dos arcaboucos ceramicos, alterar as propriedades fisicas e mecéanicas dos
implantes, além de, potencialmente, alterar a velocidade de liberacdo de farmacos
devido a diferentes mecanismos e periodos de degradacdo [17]. Atualmente,
compositos de polimeros e cerédmicas tem sido desenvolvidos com o objetivo de

obter materiais com elevada estabilidade mecanica [33-37].

Diversos autores dividem os polimeros biodegradaveis em dois grandes

grupos: polimeros naturais, como o amido, a quitosana, polimeros derivados de
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acido hialurdénico e colageno [38-41] e polimeros sintéticos que podem ser
produzidos em condicbes controladas, apresentando propriedades mecanicas,
fisicas e quimicas estaveis e reprodutiveis, permitindo, assim, um controle das

impurezas destes materiais [16].

Os polimeros sintéticos biodegradaveis mais utilizados pela engenharia de
tecidos para construcdo de arcaboucos tridimensionais sdo poliésteres como: acido
poli glicélico (PGA), acido poli latico (PLA) e acido poli (latico-co-glicélico) (PLGA)
[41]. O PLGA é um copolimero sintético de PLLA &cido poli L-latico e PGA [41] que
tem sido aplicado na engenharia de tecidos [42,43] durante as duas ultimas
décadas, devido a sua excelente biocompatibilidade, propriedades mecanicas e
degradacdo controlada através da utilizacdo de diferentes proporcdes de PLLA/PGA
[42, 44]. Por ser um poliéster, a degradacdo deste polimero ocorre por hidrdlise,
gerando como produtos o &cido latico e o acido glicélico, ambos metabdlitos naturais
[17,45]. Contudo, estes poliésteres sdo excessivamente flexiveis e apresentam
resisténcia mecanica a compressao insuficiente para utilizagdo como substitutos
0sseos. Além disso, estes polimeros isolados ndo apresentam a superficie favoravel

para adeséo e proliferacéo celular.

Com a adicdo de fosfatos de célcio a estas matrizes poliméricas, a resisténcia
mecanica e a interacdo com células sao favorecidas, assim como, durante o periodo
de degradacdo a adicdo destas ceramicas pode ajudar a manter o pH mais estavel
na regido proxima ao implante. Isso se deve ao tamponamento gerado pela adi¢do
de fosfato de calcio aos produtos da degradacdo do PLGA [46]. Metodologias para
confeccdo de compdsitos porosos entre polimeros sintéticos biodegradaveis e
fosfatos de calcio tém sido pesquisadas, como: liofilizagdo, técnica que obtém
estruturas poliméricas porosas com eficiéncia, porém, a porosidade dos arcabougos
e de dificil controle quando € realizada a adicdo de carga ceramica [47]; adicdo de
microesferas poliméricas a matriz ceramica, metodologia que gera estruturas
ceramicas porosas apos a degradacgdo da fase polimérica, o que reduz bruscamente
a resisténcia mecanica do arcabouco [48]; eletrospinning, utilizado para producao de
fibras poliméricas com adicdo de carga ceramica, com a desvantagem de gerar
poros com tamanhos e formatos de dificil controle [49]; adicAo de agentes

porogénicos. Comparada a outras técnicas, a lixiviacdo de agentes porogénicos
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oferece algumas vantagens como facilidade no controle da estrutura e

tamanho dos poros através do controle das propriedades do agente [46].

Liberacdo de farmacos, fatores de crescimento ou adesdo de células
diretamente no local da lesdo tém apresentado grande potencial em estudos
clinicos. A liberacdo controlada destes fatores durante a regeneracdo do tecido
0sseo pode ser realizada utilizando sistemas carreadores que apresentem as
seguintes caracteristicas: capacidade de retencdo de farmacos e fatores de
crescimento, estrutura tridimensional (facilitando assim a infiltragéo e proliferagéo de
farmacos no arcabouco) e periodo de degradacdo compativel com a velocidade de

regeneracao do tecido [15].

Embora diversos estudos tenham sido realizados nesta area, um dos
inimeros desafios ainda existentes localiza-se na composicdo e estrutura do
arcabouco utilizado, e sua capacidade de manter suas principais fungdes durante a
degradacdo e liberacdo de farmacos [9]. Além disso, o comportamento de
degradacdo dos poliésteres como o PLA e PLGA, guando utilizados como matriz
para compasitos, é influenciado pelas propriedades das cargas de fosfato de calcio
[50]. Portanto, pretende-se desenvolver e avaliar as propriedades de compdsitos de
PLGA com diferentes apatitas para aplicacdo como arcaboucos na regeneragao
Ossea e administracdo de medicamentos que apresentem as caracteristicas citadas

anteriormente.

O objetivo deste estudo € produzir arcaboucos compdsitos porosos
tridimensionais de PLGA - apatita carbonatada nanocristalina e PLGA - biovidro por
dois métodos: 1- Técnica de lixiviacdo de sal utilizando um agente porogénico e 2-
liofilizacdo. Para ambas as técnicas diferentes propor¢cdes de polimero/carga foram
utilizadas a fim de avaliar a influéncia de cada carga na porosidade, resisténcia a
compressdo e tempo de degradagédo dos arcaboucos. As cargas e 0s arcaboucgos
preparados foram caracterizados por espectroscopia de infravermelho, microscopia
eletrbnica de varredura (MEV), difracdo de raios x (DRX), granulometria,
propriedades elasticas, porosimetria de mercurio, degradacdo in vitro e

biocompatibilidade.
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2. OBJETIVOS

O objetivo deste trabalho € desenvolver e avaliar as propriedades
morfolégicas, mecanicas e biologicas de compésitos de PLGA:apatita e

PLGA:biovidro para aplicacdo como arcabouc¢o na regeneracao éssea

2.1 Objetivos Especificos

Como objetivos especificos deste trabalho destacam-se:

Desenvolver e otimizar metodologia para producdo de cargas inorganicas
(apatita nanocristalina carbonatada e biovidro) para adicdo aos arcaboucgos
poliméricos. Analisar suas composicfes quimicas, cristalinidade (somente apatita

nanocristalina carbonatada), tamanho e morfologia de particula.

Avaliar a influéncia de diferentes cargas para o PLGA bem como suas

concentracfes nas propriedades morfolégicas dos arcaboucos desenvolvidos;

Analisar a morfologia, a porosidade e o médulo de elasticidade das estruturas
formadas com diferentes metodologias de preparacdo dos arcaboucos (agente

porogénico e liofilizacao);

Avaliar as modificagbes sofridas pelos arcaboucos ao longo de sua
degradacdo in vitro e a influéncia das diferentes cargas no processo de degradacao

hidrolitica.

Avaliar a biocompatibilidade das cargas e arcaboucos selecionados através

de ensaios de MTT.
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3. REVISAO BIBLIOGRAFICA

3.1Tecido 6sseo

O tecido 6sseo apresenta propriedades resultantes da necessidade de rigidez
e ductilidade para reduzir o risco de fraturas. Como resultado, o tecido 6sseo €&
multifasico e heterogéneo, como pode ser observado na Figura 3.1, e pode sofrer
alteracOes na sua estrutura, forma e composicao de acordo com as necessidades
mecanicas e fisiologicas. Este processo de adaptacdo € conhecido como

remodelacéo Ossea (lei de Wolff).

A composicdo basica dos ossos é hidroxiapatita, proteinas (principalmente
colageno) e agua [51,52]. Esta composicdo pode variar de acordo com idade,

género e propriedades requeridas (localizacdo do 0sso) [1, 53, 54].

Osso compacto e esponjoso

Lacuna contendo ostedcitos

Trabéculas

S'SHtgffZ?sde A A ol LR g Canal de Havers
Peridsteo

Canal de wolkmann

Figura 3.1. Estrutura éssea interna exibindo osso compacto e trabecular [55].

O tecido 6sseo é dividido em dois tipos, diferenciados pela porosidade. A

por¢cdo 6ssea conhecida como trabecular apresenta entre 50 e 95% de porosidade,
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encontrada normalmente em 0ssos cuboides e nas extremidades de 0ssos longos
[56, 57].

O tecido ésseo trabecular ainda apresenta elevada interconectividade entre
0S poros, que sdo preenchidos com vasos sanguineos, nervos e diversos tipos de
células [56]. O segundo tipo é conhecido como tecido Gsseo cortical, extremamente
compacto, com porosidade entre 5 e 10% [57]. Este tecido é normalmente

encontrado no eixo de 0ssos longos e em torno do osso trabecular [1, 54].

O esqueleto do embrido consiste em um tecido 6ésseo conhecido como 0Sso
novo, formado rapidamente de forma desorganizada com um arranjo mais ou menos
aleatério das fibras de colageno, o que, apdés um periodo é substituido por 0sso
lamelar, formado lentamente com elevada organizacdo e camadas paralelas, que
tornam este 0sso mais resistente do que o 0sso novo. Geralmente, 0 0SSO novo nao
€ encontrado no esqueleto humano a partir dos cinco anos, porém, ele reaparece

durante o processo de regeneracao 0ssea (apos uma fratura) [1, 54].

Existem quatro tipos de células 6sseas classificadas de acordo com as suas
funcdes. Osteoblastos séo células mesenquimais, criadas na camada do periosteo
que formam o tecido 0sseo; Osteoclastos sdo células criadas pela medula 6ssea,
gue desmineralizam o 0sso com acido e dissolvem o colageno com enzimas; Células
de revestimento 6sseo sdo osteoblastos inativos localizados na superficie do 0sso

[1, 54]; Ostedcitos sdo osteoblastos antigos enterrados na matriz 6ssea [57].

3.1.1 Perdas O6sseas

Quando uma carga excede o limite tolerado pelo tecido O6sseo de uma
determinada regido, é observado o primeiro tipo de fratura 6ssea (gerada por trauma
produzido por impacto externo ou por contracbes musculares) [58]. Outro fator
causador de fraturas e lesbes O0sseas sao 0s tumores 0sseos por modificarem as
propriedades mecanicas do 0sso. Aléem desses, ainda sdo reportadas fraturas por

repeticbes de cargas abaixo do tolerado pelo osso, conhecidas como fraturas por
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stress. ApGs uma lesdo 0ssea, o0 processo de regeneracdo é ativado naturalmente e
realizado por grupos de células que substituem o 0sso antigo por 0SSO novo.

Entretanto, nem todas as fraturas sdo completamente reparadas [1, 54].

3.2 Biomateriais

A utilizacdo de biomateriais como se conhece hoje teve inicio na década de
1960 e, desde entdo, tem-se observado grandes evolugcbes nas areas meédica,
odontoldgica e biomédica [59]. Existem exemplos da tolerancia do corpo humano a
implantes desde a pré historia, ainda de forma néo intencional. Restos mortais
datados de 9000 anos continham a ponta de uma lanca incorporada no quadril [60],

aparentemente curado e nao impedindo a sua locomogéo.

Os etruscos, povo que habitou a peninsula italica entre 1200 e 700 D.C.
desenvolveram um método para substituicdo de dentes perdidos por pontes feitas
com 0ssos de boi esculpido [60]. Em 600 D.C. a integracdo Ossea foi alcancada a
partir de conchas do mar, pelo povo maia, Figura 3.2, e em 200 D.C. utilizando ferro,
ambos como implantes odontoldgicos. Améalgamas dentarias foram utilizadas pela
primeira vez em 659 D.C. pelos chineses com o objetivo de reparar dentes
deteriorados. Contudo, grande parte dos implantes produzidos falhava devido a falta

de conhecimento a respeito da toxicidade dos materiais utilizados [60].

Figura 3.2. Fragmento de mandibula do povo Maia encontrada na Playa de los Muertos em
1931.Fonte: [61]
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Evidéncias histéricas indicam a utilizagdo de métodos cirtrgicos ha 32000
anos, quando feridas ja eram fechadas por meio de sutura ou cauterizacdo. No Egito
antigo a realizacao de suturas era feita utilizando linho, e na Europa, durante a idade
meédia se utilizava categute (fio animal, geralmente de intestino de carneiro ou gato,
usado em cirurgias como suturas). Relatos descrevem a utilizacdo de fios de ouro
para suturas entre 130-200 D.C. e em 1816 Philip Physick sugeriu a utilizacdo de

fios de chumbo, notando porém, reacdes adversas [60].

Estudos a respeito da bioreatividade de ouro, prata, chumbo e platina
comecaram a ser realizados em 1829 em cachorros, por H. S. Levert, obtendo
resultados favoraveis na utilizacdo de platina [60]. Zierold publicou em 1924 um
estudo referente a testes de diversos materiais, também em cachorros, concluindo
que, entre todos os materiais testados, o ouro, a prata, o chumbo e o aluminio sédo
0s Unicos tolerados pelo organismo, porém nao apresentam as propriedades

mecanicas necessarias para aplicacao.

A ineficiéncia dos biomateriais puros se deve principalmente a sua
capacidade de resposta, comparando a tecidos naturais e 6rgdos, em relacdo a
flexibilidade e a reatividade [60]. Com base neste argumento, Larry Hench
desenvolveu no inicio de 1960 implantes compdésitos metalicos contendo fosfato de
calcio e obteve bons resultados com relacéo a integracdo 6ssea. Estes materiais ndo
cumprem perfeitamente as funcées mecanicas de 0ssos, mas, sdo estudados até os

dias de hoje devido a sua habilidade de desencadear a formacéo éssea [60].

Ceramicas de fosfato de célcio e biovidro tornaram-se populares ao longo dos
altimos 30 anos em diversas aplicacdes clinicas devido a influéncia positiva destes
materiais na proliferacdo e diferenciacdo celular [17]. As primeiras pesquisas
envolvendo a aplicacdo de ceramicos na regeneracdo o0ssea foram realizadas ha
muitas décadas, porém, somente a partir da década de 70 estes materiais ganharam
foco. Entre 1982 e 1983 o fosfato de calcio foi descoberto e reportado por Brown e
Chow, o que iniciou uma nova era na qual um dos principais objetivos consistia em
manipular as propriedades dos implantes para substituicdo O0ssea. Hanker et al
reportaram em 1986 a combinacdo de fosfato de calcio com outros materiais para

obtencdo de pastas bifasicas injetaveis. Em 1988 Gerhart et al desenvolveram
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compostos gelatinosos contendo B-TCP. Na década de 90 diversos cimentos de
fosfato de calcio e substitutos 6sseos foram desenvolvidos partindo do trabalho
publicado por Constantz et al [62].

Os primeiros relatos da utilizacdo de polimeros na area biomédica surgiram
em 1939 com celofane sendo aplicado como invélucro para vasos sanguineos,
provocando reacdes fibroticas e, nos anos subsequentes, fios de nylon e poli(metil
metacrilato) foram utilizados como suturas. Ingrahan et al descreveram em 1947 a
utilizacdo de polietileno como implante de material sintético, obtendo bons
resultados quanto as reacdes imunologicas a corpo estranho, que foram
caracterizadas como leves. Em 1954 foram publicados estudos toxicolégicos
realizados em silicone, sendo reconhecido como inofensivo por ndo apresentar
toxidade. Akutsu et al exploraram as possiveis utilizacbes de poliuretano,

principalmente como valvulas cardiacas, em 1959 [60].

A descoberta de polimeros obtidos através da associacao dos acidos latico e
glicdlico ocorreu h&a algumas décadas, sendo utilizados principalmente como suturas
[63]. A grande aceitacdo deste material devido a sua excelente biocompatibilidade,
propriedades mecanicas adequadas e biodegradabilidade acabou por torna-lo

atraente para outras aplicacoes [64,65]

3.3 Engenharia de tecidos

Nas ultimas décadas pesquisadores na area de biomateriais tem voltado a
sua atencdo a uma nova técnica para desenvolvimento e substituicdo de tecidos
danificados. O desenvolvimento de tecidos pertencentes ao préprio paciente, porém
produzido fora do organismo através da coleta de células sadias que séo cultivadas
sobre estruturas poliméricas bioreabsorviveis, € chamado de engenharia de tecidos
[66,67]. E valido lembrar que células isoladas n&o formam tecidos ou 6rg&os, por
iSso € necesséria a utilizacdo de uma matriz como arcabougo para o crescimento
celular [68].
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E estudada ainda a utilizagdo de células-tronco e fatores de crescimento
nesta técnica. A engenharia de tecidos apresentara vantagens também na area de
transplantes de 6rgdos devido a possibilidade de expanséo celular in vitro. Desta
forma, somente algumas células precisariam ser retiradas do doador para
diferenciacdo e formac¢éo de um novo 6rgdo sobre um material polimérico, sendo

evitada a necessidade de doacdo de um 6rgao [45].

Ensaios relacionados a engenharia de tecidos foram realizados no inicio de
1970 pelo médico e pesquisador W. T. Green que tinha como objetivo criar uma
nova cartilagem a partir da insercdo de condrocitos em espiculas de 0ssos e na
sequéncia implanta-la em ratos [68]. Apesar de seu fracasso neste experimento, 0
autor concluiu que, com o desenvolvimento de novos biomateriais e avanco da

ciéncia, novos tecidos e érgaos poderiam ser criados utilizando esta técnica [68].

Polimeros naturais biodegradaveis como serum albumina bovino (BSA),
gelatina, colageno, serum albumina humano (HSA) foram estudados para aplicacdes
na engenharia de tecidos. Entretanto, estes materiais apresentam pureza
guestionavel, o que limita o seu uso, assim como os altos precos [64]. Na década de
1990, células-tronco comecaram a ser pesquisadas pelo doutor Una Chen na
Alemanha, porém existem questfes éticas que devem ser levadas em consideracéo

na utilizacdo destas.

Vacanti e Langer, em 1999, procuraram desenvolver matrizes equivalentes a
tecidos naturais especificas para insercdo de moléculas bioativas e adesao celular, a

partir de uma gama de polimeros sintéticos biocompativeis e biodegradaveis [65].

Um polimero sintético foi implantado pela primeira vez em 1991 em um
paciente com malformacdo congénita do térax e auséncia do esterno. A matriz
confeccionada a partir deste polimero sintético passou pelo processo de insergcédo de
células condrocitas autélogas (do proprio paciente) sendo implantada para formar o

esterno [68].
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3.3.1 Enxertos autdlogos

A utilizacdo de enxertos autélogos compreende a coleta de tecido 6sseo de
uma area para implantacao no local desejado [2]. Uma das vantagens associadas a
esta técnica, é que enxertos 0sseos autdlogos possuem células osteogénicas, fator
que pode contribuir para a regeneragdo 6ssea [69]. Outras opcdes de enxertos,
como alégenos ou xendgenos, sdo utilizados por serem osteocondutores, porém,
apresentam riscos com relacdo a transmissdo de doencas e reacdo imunoldgica [27,
70]. Devido a estes fatores, transplantes autdlogos séo considerados ainda, como o

padrdo ouro para regeneracao 0ssea [71].

Apesar da exceléncia dos transplantes autélogos, esta técnica apresenta
diversos obstaculos como: limite de tecido coletado, desconforto no local doador,
dificuldade na obtencdo da forma desejada, entre outros [10, 20, 32, 72]. Para
superar estas limitacbes, substitutos O0sseos sintéticos tém sido utilizados para
reconstrucdo e regeneracdo Ossea. Materiais ceramicos sintéticos, compostos
principalmente de fosfato de célcio, tém sido utilizados nas areas odontolégica e

ortopédica nas Ultimas décadas, com algumas restricdes [20, 73].

3.3.2 Enxertos sintéticos

Substitutos ésseos sintéticos para substituicdo e arcabouco 6sseo devem ser
biocompativeis, para que ndo ocorram reacfes adversas. Idealmente, este material
deve fornecer arcabouco temporariamente, sofrendo degradacdo na mesma
velocidade em que ocorre a regeneracdo do tecido [74], para que ocorra
concomitantemente a transferéncia da carga do enxerto para o tecido regenerado.
Entretanto, no caso de utilizacdo de materiais que apresentam degradacéo rapida, a
pressdo fisioldgica no tecido ndo suficientemente desenvolvido pode ocasionar
falhas na reparacdo Ossea. Por outro lado, materiais que sofrem degradacéo
extremamente lenta podem obstruir a estimulacdo celular no tecido regenerado e
expor o local do enxerto a inflamagdes crbnicas devido & permanéncia do implante

por um longo periodo [74].
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Além destes fatores, é de extrema relevancia que 0s enxertos apresentem
uma elevada porosidade com consideravel interconectividade entre os poros. Este
fator permite adesdo celular, crescimento e reorganizacado Ossea [75], difusdo de
nutrientes para as células, além de permitir vascularizacdo do enxerto [2]. O
tamanho dos poros esta diretamente relacionado com a area superficial interna do
implante. Diversos estudos revelam que o tamanho ideal de poros para adesao
celular e regeneracdo de tecido 0sseo in vitro € entre 200 e 400 pum [76,77]. Outra
pesquisa demonstrou que implantes com poros inferiores a 200 um podem sofrer
com a oclusédo de poros por células, além de evitar em alguns casos, a permeacao

de células e formacéo de tecido diferente do tecido fibroso [2, 78].

Materiais poliméricos biodegradaveis tém sido utilizados com frequéncia pela
engenharia de tecidos 6sseos devido a habilidade de suportar a regeneragdo do
tecido durante sua vida util, sendo subsequentemente reabsorvidos pelo organismo
[74]. Polimeros naturais como o coldgeno e a quitosana apresentam potencial
bioativo, 0 que os torna capaz de interagir com o tecido circundante, oferecendo

baixo risco de reacdes adversas.

Contudo, polimeros sintéticos oferecem vantagens adicionais como a
possibilidade de controlar a taxa de degradacdo do material com base na
necessidade especifica de cada tecido [74,79]. Alguns dos polimeros sintéticos
aprovados para utilizacdo na regeneragcdo 0ssea sdo: PGA, PLLA, PLGA e PCL.
Entretanto, a baixa resisténcia mecéanica destes materiais para aplicacbes em
tecidos 6sseos torna a utilizacdo de substitutos 6sseos unicamente poliméricos de

dificil aplicagao.

Materiais inorganicos, mais habitualmente fosfatos de calcio ou biovidro,
como as apatitas, sdo investigados para utilizacdo na regeneracdo de tecidos
0sseos devido a sua biocompatibilidade [80]. Entretanto, materiais exclusivamente
ceramicos apresentam fragilidade elevada devido a baixa elasticidade (elevado

modulo de elasticidade) [81].
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Para suprir as falhas dos dois tipos de materiais isolados, em alguns casos,
se utilizam compdsitos adicionando reforcos ceramicos a matriz polimérica [82].
Estes compdsitos combinam as propriedades desejaveis dos dois materiais, obtendo
arcaboucos com caracteristicas convenientes para diferentes aplicacées [83]. Entre
0s objetivos alcancados com a adigdo de particulas ceramicas a matriz polimérica

estdo o aumento da osteocondutividade e das propriedades mecanicas [17].

A porgéo inorganica do compoésito seria também responséavel pelo aumento
da biocompatibilidade do material e melhora na integracdo do arcabougo com o
tecido oOsseo [83]. Além disso, alguns autores afirmam que quando materiais
ceramicos sdo adicionados a poliésteres alifaticos a liberacédo e reabsorcdo destes
durante a degradacdo polimérica, que muitas vezes gera produtos &cidos, poderia
evitar a geracdo de um ambiente desfavoravel para adesdo celular, devido ao

tamponamento do pH da regido préxima ao implante [83, 84].

3.3.21 PLGA

Kulkarni et al publicaram o primeiro estudo referente a utilizagdo de acido poli
latico (PLA) pela medicina em 1966. Os autores demonstraram em animais de
pequeno porte (ratos e porquinhos da india) que a degradacdo do polimero ocorre
lentamente apo6s ser implantado e ainda € tolerado pelo organismo. Gester et al
foram os primeiros pesquisadores a utilizarem PLA em cirurgia e traumatologia buco-
maxilo-facial, em 1972. Os autores utilizaram placas de PLA para fixacao interna de
fragmentos ésseos, concluindo que este polimero produz reacgfes inflamatérias

tardias, bem como formacao de cépsula fibrosa [85].

Placas de PLLA de alto peso molecular foram colocadas em dez pacientes
para reducdo de fraturas isoladas do osso zigomatico em 1993, por Bergsma et al.
Em um periodo de acompanhamento de trés anos, dois destes pacientes
submeteram-se a uma nova cirurgia para remocao das placas, sendo constatada
presenca de material fibroso, facilmente separado do tecido adjacente e de
consisténcia firme. Foram encontradas particulas de PLLA neste material
demonstrando que a aplicagdo de PLLA como implante pode gerar inflamagdes em

decorréncia provavelmente de sua cristalizagdo, se mantendo no corpo mais tempo
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7

do que o necessario. Este efeito € descrito na literatura e se deve a
semicristalinidade do polimero. Em principio, a &gua em contato com o polimero
degrada a regidao amorfa, gerando um aumento percentual na porcdo cristalina

devido ao rearranjo das cadeias originadas neste processo [86].

Algumas décadas atrds o acido poliglicolico (PGA) foi desenvolvido. A
primeira apicacdo deste polimero foi em suturas por apresentar baixa resisténcia

mecanica quando comparado a outros polimeros e alta taxa de degradacéo.

O PLGA é um copolimero criado para unir as caracteristicas dos polimeros
PLA e PGA. A reacdo de degradacao hidrolitica deste polimero pode ser observada
na Figura 3.3. Este € bioabsorvivel devido a degradacdo que ocorre apos a
implantacdo do mesmo, gerando produtos simples removidos por vias metabdlicas.
A sua degradabilidade se deve a degradacéao hidrolitica das ligacGes éster presente,
resultando na liberagcédo gradual de acido lactico e &cido glicélico. A grande aceitacao
deste copolimero pela engenharia de tecidos se deve as suas excelentes
propriedades de biocompatibilidade e propriedades mecéanicas adequadas, 0 que 0

torna atraente para diversas aplicacdes [58,59,87-88].
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Figura 3.3. Hidrolise da ligagcéo éster do PLGA [79].

A velocidade de degradacdo deste copolimero depende de diversos fatores
como a velocidade de hidrolise das ligacbes éster, do coeficiente de difusdo da
agua/solucéo tampao/meio bioldgico na matriz, difusdo e neutralizacdo dos produtos
de degradacao, localizagdo do implante (irrigacdo da area) e porosidade/quimica de
superficie (hidrofilicidade do implante) [89]. Wu et al sugerem que a degradacéo de
implantes porosos de PLGA néo ocorre de forma consistente, devido a grande
superficie em contato com a agua no exterior do implante e escassez da mesma no
interior dos poros, devido em parte a hidrofobicidade dos poliésteres. Tendo pouca

agua disponivel no interior do implante, os produtos acidos de degradacé&o néo sao
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eficientemente difundidos para o exterior do implante, gerando uma degradacao
autocatalitica acentuada. Esta teoria ainda estd4 sendo avaliada devido a exemplos
na literatura que mostram efeitos contrarios da porosidade sobre a velocidade de

degradacéao de implantes poliméricos.

Athanasiou et al mostraram a degradacdo de um poliéster com varios niveis
de porosidade, concluindo que as amostras menos porosas sao degradadas mais
rapidamente, devido a reducdo do pH no interior da amostra. JA Zhang et al
estudaram implantes de policaprolactona com varios graus de porosidade. Os
resultados obtidos por estes autores sugerem que uma elevada superficie de
contato gerada pela porosidade, acelera a degradacdo dos implantes por aumentar
o contato da &gua com ligacbes éster [90]. A Figura 3.4 exibe os processos de
degradacdo mais aceitos até o momento.

Degradagéo do implante

Baixa porosidade —> autocatalise / bulk n
—_—
-

Sem porosidade —> eroséo

Elevada porosidade —> eroséo + bulk

__:fﬁ

-
..-..

L

Figura 3.4. Esquema de degradacdo de implantes porosos e ndo porosos através da hidrdlise das

ligacGes éster e autocatélise. Imagem adaptada [90].

3.3.2.2  Apatita nanocristalina carbonatada

Biomateriais a base de fosfato de calcio sdo altamente recomendados para

bY

utilizacdo como substitutos 0sseos em lesbes, devido principalmente a sua
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biocompatibilidade [51, 91]. Albee et al reportaram em 1920 a primeira utilizacao de
fosfato de célcio para reparacdo e regeneracdo Ossea. Apesar das excelentes
propriedades biolégicas deste material, implantes compostos apenas por fosfato de
calcio ndo apresentam resisténcia mecanica apropriada para aplicagdes in vivo.
Portanto, estes materiais sdo utilizados, e alguns casos, no revestimento (plasma
spray) de préteses metdlicas (titanio em grande parte) por unir a bioatividade da

apatita com as propriedades mecanicas do metal [92].

Além dos implantes compdsitos com metais, apatitas também apresentam
excelentes propriedades quando combinadas com polimeros por assemelhar-se a
composicdo do tecido 6sseo: apatita carbonatada e colageno, que € um polimero
natural. Um dos materiais mais utilizados sdo as hidroxiapatitas altamente
cristalinas, por serem extremamente biocompativeis, porém, tem sido observado que
este material apresenta uma baixa taxa de reabsorcdo e de solubilidade em meio

fisiologico.

Nanoapatitas sdo produzidas principalmente através de coprecipitacao
quimica. A reducdo no tamanho das particulas de apatita aumenta a superficie de
contato entre o biomaterial e 0 meio, podendo alterar a velocidade de dissolucéo [92,
93]. Além disso, pode-se adicionar ions carbonato durante o processo de formacao
da nanoapatita, criando uma reduc¢éo na cristalinidade devido a desordem estrutural
criada. A incorporacdo de CO3; a apatita também afeta o tamanho das particulas
obtidas. Segundo Tadic et al, um material desenvolvido a base de fosfato de calcio,
apresentando as caracteristicas descritas, poderia ser considerado ideal para
aplicacdo em enxertos 0sseos [92, 94].

Diversos estudos in vitro e in vivo relatam que fosfatos de calcio favorecem a
adeséao celular, sem diferencas significativas encontradas para materiais cristalinos

ou amorfos [16, 95].
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3.3.2.3 Biovidro

Hench et al descobriram na década de 60 que algumas composicfes de vidro
apresentavam caracteristicas excelentes para aplicagdo in vivo como
biocompatibilidade e bioatividade [16, 96, 97].

Ceramicas de biovidro apresentam como composicao principal o 6xido de
silicio, composto biocompativel que induz a formagéo e regeneracdo 6ssea devido a
sua capacidade de ligar a superficie do material ao tecido 6sseo. Estas ceramicas
apresentam, em grande parte, elevada dureza e resisténcia mecanica. Devido ao
seu elevado modulo de elasticidade em relacdo as propriedades mecanicas do 0sso,
estas ceramicas ndo séo habitualmente utilizadas sozinhas. Esses materiais s&o

empregados principalmente no revestimento de implantes [98].

A eficiéncia de vidros bioativos contendo silicio, calcio e fosforo em contato
com tecidos 0sseos, € indicada por ndo gerar fibrose na interface ou resposta
imunologica a corpo estranho [99]. Quando estes vidros sdo colocados em contato
com um meio fisiolégico, uma camada de fosfato de calcio carbonatado é formada
na superficie, favorecendo a adesdo de células pré osteoblasticas que se

diferenciam em osteoblastos, gerando o crescimento 6sseo [67, 87, 100].

Um estudo mostrou que as particulas de silicio favoreceram o crescimento
0sseo significativamente em comparacéo aos resultados encontrados com o uso de
HA quando comparados in vivo biovidros e hidroxiapatita. Estes resultados podem
ser atribuidos a influéncia exercida pelo silicio sobre os genes que controlam a

osteogénese e a producao de fatores de crescimento [101, 102].

Duas técnicas sao utilizadas para a produgéo de biovidro: “melt-quenching” e
“sol-gel”. A principal diferenga entre os biovidros preparados por estas duas técnicas
€ a nanoporosidade e elevada superficie de contato (até duas vezes superior)
apresentada pelo biovidro “sol-gel” em contraste com o biovidro denso preparado por
“‘melt-quenching”. A elevada area de superficie € capaz de aumentar a resposta e
adesdao celular a este material (103, 104). Tetraetil ortosilicato (TEOS) € o precursor

mais utilizado para producéo de biovidro pelo processo sol-gel. Este composto sofre
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hidrélise em ambiente acido e € precipitado na forma de particulas quando em
ambiente basico. O esquema da sequéncia de reacdes é apresentado na Figura 3.5.
[104].

Hidrolise
TEOS Si(OC,H;) + ey
H,O + Acido

Figura 3.5. Esquema de reacdes no processo sol-gel. Imagem adaptada [104].

3.4 Materiais compositos

Materiais compdsitos sdo obtidos através da incorporacdo de dois ou mais
materiais com propriedades extremamente diferentes. Este material deve apresentar
uma combinacédo entre as melhores caracteristicas dos seus componentes, obtendo
propriedades superiores aos materiais isolados [89]. As propriedades do compdsito
resultante da unido entre uma matriz e uma carga sao extremamente dependentes
da interacdo entre matriz e carga, tamanho de particula da carga e homogeneidade
de disperséo da carga na matriz [105, 106].

A incorporacdo de materiais ceramicos como apatitas ou biovidro [84] em uma
matriz polimérica gera um material compdésito que associa caracteristicas dos dois

materiais [83].

Bonfield et al estdo entre os primeiros pesquisadores a perceberem o
potencial da utilizacdo de fosfatos de calcio em compdsitos, associados com matriz
polimérica para melhorar o desempenho mecéanico das ceramicas isoladas. Partindo

do principio que a estrutura dos 0ssos compreende cristais minerais dispersos em
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uma matriz de colageno, estes pesquisadores desenvolveram um método de

extrusdo para obtencéo de parafusos de polietileno de alta densidade [107-109].

Como demonstrado por Niemela et al, arcaboucos compadsitos de polimero e
cargas bioativas localizadas na superficie dos poros da matriz polimérica, sdo

capazes de formar uma camada de apatita na superficie do material [110, 111].

Arcaboucos confeccionados a partir de colageno/gelatina e particulas
ceramicas ganharam a atencdo de diversos autores nos ultimos anos [112-114].
Neste sentido, ganham destaque estruturas esponjosas de gelatina/fosfato de calcio,
altamente porosas, preparadas através da metodologia de liofilizacdo. Embora este
processo produza eficientemente arcabougos porosos, as propriedades mecanicas
destes compdsitos sao inferiores as desejaveis para aplicacdo em reparos 0sseos
[115].

Compositos entre materiais ceramicos e poliméricos também podem ser
obtidos com polimeros sintéticos biodegradaveis. Uma metodologia utilizada se da
através da adicao de microesferas poliméricas a matriz ceramica. Uma das primeiras
pesquisas a utilizar esta metodologia para inserir microesferas de PLGA em cimento
de fosfato de célcio foi realizada por Simon Jr. et al em 2002 [116]. Microesferas de
PLGA com diametros entre 180-360 uym foram adicionadas a um cimento de fosfato
de célcio (fosfato tricalcico). O compdsito resultante apresentou maleabilidade e

biocompatibilidade em testes celulares.

O volume e o tamanho dos poros de uma matriz aplicada a regeneragéo
O0ssea influenciam consideravelmente a bioatividade deste material [117, 118].
Jaakkola et al observaram uma relacdo direta entre porosidade/area superficial e
bioatividade [119]. A adigcdo de particulas bioativas a matrizes poliméricas
bioabsorviveis, além de aumentar possivelmente a texturizacdo da superficie dos
poros (gerando uma maior area superficial), ainda proporciona o efeito de

tamponamento do pH proximo a superficie do polimero [120].
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Boccaccini et al observaram modificacdes nas propriedades da superficie de
uma matriz polimérica apos a adicdo de biovidro comercial (45S5 Bioglass). Estas
matrizes apresentaram elevada hidrofilicidade em comparacdo ao polimero puro,
alterando a cinética de degradacédo do material [121]. Outros estudos relatam ainda
que compdsitos poliméricos apresentam uma degradacdo mais homogénea em
relacdo ao polimero isolado. Isto se deve a facilidade de penetracdo de agua nas
regides de interface e microporos gerados normalmente pela carga [122].
Idealmente, materiais aplicados a regeneracdo Ossea apresentam cinética de
degradacdo compativel com a velocidade de regeneracao do tecido. Para tanto, é
necessario que a matriz porosa permita e estimule a adeséo e proliferacdo celular
[16, 123].

Ruhé et al e Floor et al confeccionaram microesferas de PLGA com diametro
entre 20-40 um. Estas microesferas poliméricas foram adicionadas a um cimento
injetavel de fosfato de célcio, conforme pode ser observado nas micrografias da
Figura 3.6. O objetivo destes pesquisadores era obter um arcabou¢o poroso apos a
degradacdo das microesferas, aumentando assim a superficie de contato do
material, fator de elevada importancia para a adesao celular. Foi observado, em
experimentos in vitro, que a adicdo de 20% de PLGA na forma de microesferas
causou a diminuicdo da resisténcia do arcabouco a compressao e aumentou O
tempo de injecdo [124,125]. Estes pesquisadores também observaram erosdo nas

microesferas do arcabouco, correspondendo na redugao da resisténcia mecanica.
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Figura 3.6. Micrografias de cimento ésseo com adi¢cdo de microesferas de PLGA com 20% (a) e 30%

(b) de polimero em massa [126].

Durante os estudos de degradacéo in vitro foi observada uma reducéo no pH
devido a hidrolise do PLGA, que gera os acidos latico e glicélico. Em comparacao
com o cimento de fosfato de céalcio microporoso, a adicdo de microcapsulas de
PLGA gerou uma reabsorcao elevada nas regides proximas ao polimero [48].

Shikinami et al elaboraram compdsitos densos de PLLA e HA e avaliaram
suas propriedades e sua eficiéncia quando implantados em fémures de coelhos
durante o periodo de regeneracdo Ossea. Esse material apresentou propriedades
mecanicas superiores as do osso cortical. Entretanto, a degradagéo deste material é

extremamente lenta e a completa reabsorgéo levaria anos [17,127].

Um composito altamente poroso de HA e PLLA/PLGA (com elevada
interconectividade entre os poros), foi criado através do método de liofilizagdo por
Zhang et al [17]. Estes pesquisadores observaram uma excelente adesdo das
particulas de HA na matriz polimérica. Ainda foi observado por estes pesquisadores
que fatores como a concentragdo do polimero em solvente e a concentracdo de HA
em relacdo a quantidade de polimero alteram a formacao e morfologia dos poros. Os
compdsitos exibiram propriedades mecanicas elevadas em relacdo ao polimero
isolado, sendo superiores as propriedades mecanicas do o0sso cortical. Apesar da

eficiéncia deste processo, ele apresenta algumas restricbes como relatado pelos
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pesquisadores Huang et al. Estes pesquisadores reportaram que quando € utilizada
uma elevada concentracado de PLGA em solucéo, a porosidade obtida é insuficiente,
devido ao aumento da viscosidade da solucédo. Além disso, a estrutura e tamanho
dos poros se tornam extremamente irregular com a adicdo de hidroxiapatita a matriz

polimérica [47].

A obtencdo de arcaboucos compositos de PLA/PLGA com fosfatos de calcio
através da técnica de electrospinning oferece a possibilidade de produzir compésitos
fibrosos com elevada superficie de contato e interconectividade entre os poros.
Jeong et al. desenvolveram arcaboucos nanofibrosos de PLA/HA através desta
metodologia com sucesso [128]. A principal desvantagem apontada por
pesquisadores com relacao a esta técnica € a dificuldade em controlar o tamanho e
formato dos poros [49].

Navarro et al desenvolveram um compdsito entre PLA e um vidro ceramico a
partir de uma solucdo homogénea dos mesmos com adicdo subsequente de
particulas de cloreto de sbédio para geracdo de porosidade. A concentracdo de
material inorganico utilizada nesta pesquisa é de 40 %, obtendo como resultado um
aumento nas propriedades mecanicas do material. Entretanto, a resisténcia do
produto desenvolvido a compressao foi extremamente baixa [129-130]. Da mesma
forma, Niemela et al observaram que, apesar das propriedades mecanicas do
biovidro, compdsitos desenvolvidos com este material somado a um polimero
biodegradavel apresentam baixa resisténcia ao cisalhamento e a compressao,
quando preparados por extrusdo. Apesar disso, Yao et al demonstraram que a
adicdo de particulas de vidros bioativo a uma matriz polimérica favorecem a

bioatividade do arcabouc¢o, promovendo a diferenciagdo de osteoblastos [131].

Kokubo et al mostraram que as propriedades mecanicas de um polimero
podem ser modificadas através da adicdo de particulas inorganicas a matriz. Estes
pesquisadores avaliaram o modulo de Young do biovidro e encontraram valores em
torno de 85 GPa [98, 132, 133].
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A bioatividade dos materiais inorganicos adicionados a matrizes poliméricas
se refere a habilidade do material em se conectar ao 0sso quando implantado [134].
Zhou et al compararam in vitro compasitos de PLA-fosfato de célcio/PLGA-fosfato de
calcio em relacdo ao polimero sem carga. Estes pesquisadores concluiram que 0s
materiais compositos tém maior potencial para aplicacdo clinica por apresentarem
maior biocompatibilidade e eficiéncia na formagdo 6ssea quando comparados aos
polimeros [135]. Portanto, utilizando-se diferentes tipos de cargas, pode-se obter

diferentes periodos de degradacéao [50].

A bioatividade de um arcabouco tridimensional € favorecida pelo aumento da
area de superficie, tamanho e distribuicdo dos poros. Portanto, a adicdo de
particulas bioativas altera positivamente as propriedades de bioatividade dos
arcaboucos de duas formas, modificando a quimica de superficie e proporcionando
0 crescimento 6sseo devido a sua bioatividade e aumentando a area superficial e a

rugosidade da superficie dos arcaboug¢os compasitos [136].

Estudos in vivo, utilizando materiais compdsitos de PLLA e fosfato de calcio,
mostraram que as propriedades bioldgicas da carga sédo exibidas também pelo
composito. Além disso, a adicdo de fosfato de calcio reduziu a inflamacao proxima
ao implante, quando comparado ao polimero isolado. Yasunaga et al mostraram
ainda que a ligacao entre implante e tecido 6sseo € significativamente intensificada

guando cargas de fosfato de célcio sdo adicionadas a uma matriz polimérica.

Aunoble et al obtiveram resultados semelhantes ao comparar implantes
exclusivamente de PLLA e compdsitos PLLA/B-TCP [137]. Em periodo determinado,
apos a implantacdo em coelhos, foi avaliada a osseointegracdo destes implantes,
mostrando que os compdsitos estavam em contato direto com o0 0sso, promovendo
integracédo, enquanto os implantes exclusivamente poliméricos geraram a formacao
de um tecido fibroso [138]. 64 meses apo0s a implantacdo foi observado que os
implantes preparados exclusivamente com PLLA ainda ndo estavam completamente
degradados, tendo sido encapsulado e isolado em alguns casos. Este efeito nao foi

observado para os materiais compaositos [127, 139].
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Os estudos tém mostrado que a adicdo de biovidro a implantes originalmente
exclusivamente poliméricos, ou até mesmo metélicos, promove a proliferacdo e
adesao celular mais eficiente [140]. A adicdo de biovidro comercial a um poliéster
gera a deposicdo de fosfato de célcio (elementos provenientes do meio) na
superficie do implante. A velocidade de cristalizacdo deste fosfato € diretamente
proporcional a concentracdo de biovidro adicionado ao polimero [119, 141]. Ainda,
gquando avaliada a capacidade de integracdo Ossea a partir da formacdo desta
camada de fosfato de calcio na superficie dos implantes, compdsitos contendo

particulas menores de biovidro séo favorecidos.

Um estudo avaliou o comportamento de implantes compdsitos contendo
biovidro comercial com diferentes tamanhos de particula, ao longo de seis horas em
contato com o meio de degradacédo in vitro. Os pesquisadores concluiram que a
cinética de formacdo da camada de fosfato de calcio sobre o implante € mais rapida
em compasitos contendo particulas menores da mesma carga [140, 142]. Coathup et
al também mostraram que particulas menores sofrem reabsorcédo mais rapida, sendo
substituidas por tecido 6sseo mais rapidamente quando comparadas a particulas

maiores com a mesma composicdo quimica [143].

N&o existem muitos estudos direcionados a caracterizagdo mecéanica de
compadsitos porosos ou ndo preparados com poliésteres e cargas inorganicas como
biovidro ou hidroxiapatita. Os autores que investigaram esta area mostraram que se
obtém materiais com propriedades mecanicas e médulo de Young proporcionais a
adicdo de cargas inorganicas a matriz polimérica. Blaker et al observaram efeitos
contrarios ao esperado ao adicionar particulas de biovidro a uma matriz polimérica.
Comparando o polimero puro e o material compa@sito obtido, este Gltimo apresentou
uma reducdo significativa no modulo de elasticidade. Este efeito foi atribuido a
metodologia de preparo do compdsito, que ocasionou degradacdo de parte do
polimero e reducdo da massa molecular [144].

O tamanho e formato das particulas adicionadas a uma matriz polimérica
apresentam um impacto significativo nas propriedades mecanicas do composito

preparado [145]. Todo et al avaliaram o efeito da adicdo de hidroxiapatita
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micrométrica e nanométrica, a uma matriz de PLLA na concentracdo de 10%.
Compdsitos contendo as particulas menores sofreram fraturas quando comprimidas
enquanto os compdsitos preparados com particulas maiores apresentaram maior
ductilidade [146]. Os autores atribuiram esta diferenca de comportamento a
formacdo de aglomerados com tamanhos expressivos em relacdo as particulas
nanomeétricas. Estes aglomerados promovem a ruptura fragil do material devido a

criacao de defeitos na estrutura do compaosito.

Ainda sd@o necessarios estudos referentes ao efeito de cargas inorganicas
com diferentes propriedades quimicas, tamanho e distribuicdo de particulas no
comportamento mecanico de um composito. Grande parte dos estudos encontrados
mostra um aumento no moédulo de elasticidade do compésito em relagcdo ao polimero

isolado, porém, os resultados séo bastante variaveis [144, 147].

Liberacao de farmacos

Implantes compdsitos de apatita e PLGA podem ser utilizados para liberagcédo
de farmacos através de duas metodologias. Na primeira o farmaco é incorporado a
matriz polimérica, enquanto na segunda metodologia o farmaco € aderido na
superficie do arcabouco, através de ligacdes covalentes ou microcapsulas
degradaveis pelo compésito (metodologia favorecida pela elevada porosidade) [125,
148]. Soriano et al estudaram a viabilidade da utilizacdo de compdsitos de PLA e
fosfato de célcio associada a liberacdo de gentamicina. Seus resultados mostraram
uma liberacdo acelerada no inicio do processo de degradacdo, comportamento
tipico do PLA. Apoés este periodo a liberacdo lenta de farmaco foi observada por

mais dez semanas [17].

Outra forma estudada para liberacéo de farmacos in vivo € a impregnacao de
micro e nano esferas com o farmaco desejado e a adicdo deste material a um
cimento de fosfato de calcio ou aos arcabougos porosos. Estas metodologias sdo

Uteis para liberacdo de farmacos e proteinas diretamente na falha 6ssea [17].
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3.5 Técnicas de caracterizacao

Analisar a estrutura dos implantes formados, a composicdo final e a
morfologia interna é de extrema importancia para prever a interacdo do implante com
o organismo. Portanto, esta secdo descrevera a importancia da realizacdo das

técnicas empregadas, descrevendo o principio de funcionamento de cada uma.

3.5.1 Microscopia Eletronica de Varredura

O principio fisico de operacdo de um microscopio eletronico de varredura &
baseado na emissdo de elétrons por um filamento em alto vacuo, varrendo a
superficie da amostra. A interacdo da superficie da amostra com o feixe de elétrons
provoca modificacbes no sinal destes elétrons de acordo com as modificacBes da
superficie da amostra. Desta forma, sdo emitidos elétrons secundarios, elétrons
retroespalhados, fétons, raios X caracteristicos, elétrons Auger, etc. Para formacéo
da imagem detalhada da topografia da amostra sdo detectados os elétrons
secundarios, enquanto para determinar diferencas entre 0s elementos que
constituem a amostra, sado detectados os retroespalhados. Os raios X emitidos pela
amostra apos a interacdo com o feixe de elétrons sdo caracteristicos para cada
elemento, sendo possivel, assim, identificar a composi¢cdo qualitativa e quantitativa

da superficie da amostra através de um detector de raios X [149, 150].

Quando amostras condutoras sao analisadas ndo é requerido nenhum tipo de
preparacao ou tratamento prévio. Entretanto, no caso de amostras isolantes, se faz
necessaria a cobertura da superficie da amostra com uma fina camada de ouro ou
de outros metais [150]. Huang et al caracterizaram por MEV arcaboucos de PLGA
porosos preparados através da adicéo de cloreto de s6dio como agente porogénico,
podendo analisar a morfologia das estruturas poliméricas. As micrografias mostram
que todos os arcaboucos confeccionados apresentaram elevada porosidade e

interconectividade entre os poros [151].
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3.5.2 Espectroscopia no infravermelho por Transformada de Fourier

O objetivo desta técnica é a identificacdo dos grupos funcionais presentes em
determinada amostra. Diferentes tipos de ligacbes absorvem frequéncias
caracteristicas de radiacdo infravermelha. Os atomos unidos em uma molécula
podem realizar trés tipos de movimento: translacéo, rotacdo e vibragcdo molecular.
Quando a radiacdo infravermelha atinge a amostra, a energia absorvida é
transformada nestes tipos de movimentacdo. Estas energias sdo quantizadas e
geram um espectro onde as ligacdes presentes no composto analisado podem ser
identificadas [152, 153].

Além de fornecer informacgdes qualitativas, a analise pode ser utilizada para
obter informacdes quantitativas, avaliando a intensidade e o formato dos picos no
espectro. A largura dos picos € uma funcdo da homogeneidade da ligacdo quimica
[152].

Mou et al utilizaram esta técnica para avaliar a composi¢cdo quimica dos
arcaboucos compositos de PLGA/HA/colageno identificando ligacdes especificas
pertencentes a HA e ao colageno. Estes compdsitos porosos foram obtidos com

pressdo de diéxido de carbono no interior do material [154].

3.5.3 Porosimetria a mercurio

Porosimetria a mercurio € uma técnica extremamente Gtil para caracterizacéo
de poros entre aproximadamente 35nm e 500mm. Esta caracterizacdo fornece
diferentes informacdes referentes a materiais porosos como: area superficial da
amostra, o volume total de poros, a densidade aparente e o tamanho dos poros
[155]. Esta técnica de caracterizacdo baseia-se no fato de que o mercario é um
liquido ndo-molhante que ndo reage com grande parte dos materiais e amostras. Em
funcao disto, se torna necessaria a aplicacdo de uma determinada pressao para que

0 mercurio ocupe 0s poros e lacunas nas amostras analisadas.
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No periodo em que a caracterizagdo é realizada, a amostra € mantida em um
porta amostras ligado a um capilar. E feito, entdo, vacuo neste porta amostras
seguido do preenchimento deste com mercurio. Devido a pressao negativa exercida
sobre o mercario, 0 mesmo penetrara nos poros da amostra e sensores que
detectam a variacdo sofrida pelo volume de mercurio indicam o volume injetado na
amostra [156]. A Figura 3.7 mostra como ocorre a inje¢cdo de mercurio na amostra a

ser analisada.

—— Amaoastra
Porta amostras -

hercario
Mercirio nointeriordo

capilar

Oleo ou ar preenchendo
o capilar

Aberturaporondea
pressdoeaplicada —

Figura 3.7. Seccédo transversal do equipamento utilizado para realizacdo de andlises de
porosimetria a mercurio. Imagem adaptada [157].

Kim et al confeccionaram materiais compoésitos porosos de PLGA/HA
utilizando cloreto de sddio e diéxido de carbono como agentes porogénicos. Estes
autores avaliaram a porosidade dos arcaboucos obtidos em diferentes condi¢des

através da porosimetria a mercurio com sucesso [158].

3.5.4 Microtomografia de raios X

Microtomografia de raios X € uma técnica radiografica utilizada para obtencao
de imagens tridimensionais da estrutura interna de diversos tipos de materiais com
resolucdes superiores a 1 um. Para grande parte dos materiais esta técnica € nao

destrutiva. Para obtencdo de imagens tridimensionais, a amostra é girada sobre um
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eixo e uma série de imagens de absorgcdo sao registradas. A absorcdo da luz que
passa pelo material depende de fatores como a absortividade do material, a
densidade atbmica e o tipo de atomos presentes no caminho percorrido pelo feixe.
Uma vez que uma série de radiografias sdo obtidas de uma amostra, 0 passo
seguinte € uma reconstrucdo tomogréfica. Estas imagens sédo entdo reconstruidas
para gerar uma imagem tridimensional utilizando principios matematicos da

tomografia [159].

Devido a relacdo entre a absor¢cdo de raios X e a densidade do material
analisado, a estrutura tridimensional interna pode ser deduzida a partir das imagens.
A imagem tridimensional obtida é formada por diversas por¢cdes de imagens 2D,
como pode ser observado na ilustracdo esquematica de funcionamento do

equipamento exibido pela Figura 3.8.

N

Raios X
Luz visivel

.
~_ L
|

~

Série de imagens
Cintilador Detectar projetadas

Amostra em

rotacdo
Imagem 3D N N
representaada par _~~ Reconstrugio tomografica
uma sequéncia de " '
imagens 2D

Figura 3.8. llustracdo esquemética do processo de aquisicdo de imagem através de

microtomografia de raios X. Imagem adaptada [159].

Estruturas porosas constituidas de poliuretano e poliuretano/HA foram obtidas
através da adicdo de cloreto de s6dio como agente porogénico por Laschke et al.
Estes pesquisadores utilizaram a técnica de Microtomografia de raios X para avaliar
possiveis diferencas estruturais provocadas pela adicdo de hidroxiapatita a matriz
polimérica [160].
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3.5.5 Difracéo de Raios X

A andlise por difracdo de raios X (DRX) € uma técnica utilizada para identificar
as estruturas quimicas e cristalinas de um material. Permite, também, mensurar as
propriedades de uma estrutura quanto a distor¢cdes, tamanho da particula e

composicao e defeitos de estrutura.

Esta técnica utiliza um método ndo-destrutivo, sem necessidade de contato. A
energia dispersada pelo dispositivo possui um feixe caracteristico do tubo e a
difrac@o de todas as camadas atdbmicas € obtida simultaneamente [149, 161].

O DRX pode ser usado para detectar possiveis transformacdes de fase, e
também para estabelecer comparac6es de espectros, como por exemplo o espectro
padrdo do fosfato de calcio presente no osso humano ou de animais com amostras
de tecido 6sseo neo-formado. Desse modo, podem-se comparar as tabeladas para
os diferentes tipos de o0sso neo-formado. A presenca da fase mineral da
hidroxiapatita pode ser qualificada em fung&o das diversas orienta¢des cristalinas de
seus constituintes e quantificada em funcdo da matriz do osso neo-formado presente
[162].

3.5.6 Disperséo dinamica de luz

Dispersao dinamica de luz € uma das técnicas mais utilizadas para avaliacédo
de tamanho de particulas precipitadas ou em suspencao, principalmente por ser
sensivel a particulas extremamente pequenas. Esta técnica é baseada no
deslocamento de um feixe de luz monocromatico ao atingir uma particula em
movimento, alterando o comprimento de onda do feixe de luz incidente. A alteracao

sofrida pelo feixe de luz esta relacionada ao tamanho da particula atingida [163].
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3.5.7 Ensaio de compressao

Esta analise avalia o comportamento e resisténcia de um material

guando submetido a uma determinada forca uniaxial de compresséo.

Quando esta forca é aplicada a um material, 0 estresse de compressao
é caracterizado pela razdo entre forca e area de superficie, sendo expresso em N/m?
(Pa). A deformacéo é definida como € = ho-h / h onde ho € a altura inicial da amostra

e h a sua altura sob compressao.

O equipamento utilizado para anélise de compressao € constituido por duas
placas paralelas, uma delas movel, e uma célula de carga. A compresséo sofrida
pelo corpo de prova pode ser elastica ou plastica. Na deformacéo elastica, quando a
carga aplicada é removida o material retoma o seu formato/altura inicial, enquanto
na deformacédo plastica o material retém parte da deformacao sofrida mesmo apoés a
remocao da carga. Em alguns casos, ainda ocorre uma combinacéo das duas [164].

3.5.8 Cromatografia de permeacdao a gel

A cromatografia de permeacdo a gel (GPC) € uma das técnicas mais
utilizadas para determinacdo da massa molar de polimeros, sendo relativamente
rapida e segura. Esta técnica permite a separacdo de componentes de uma mistura
através de fracionamento em coluna por tamanho das moléculas em solucdo. A
solucdo contendo o material a ser analisado percola por um leito estacionario
poroso, onde as moléculas sao fixadas conforme a sua massa molar. Desta forma,
as primeiras moléculas a serem eluidas sdo as de maior tamanho, que ndo sao
fixadas nos poros da coluna. As moléculas menores sao retidas por periodos de
tempo progressivamente maiores por ficarem detidas em poros cada vez menores,

sendo carreados em fragOes consecutivas de tamanhos decrescentes [165].
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4 MATERIAIS E METODOS

Nesta secdo serdo abordadas as metodologias de preparacdo das cargas e
dos compdsitos tridimensionais macroporosos e as técnicas de caracterizacdo

utilizadas.

As acfes para atingir os objetivos especificos aqui descritos foram realizadas
parcialmente no CIRIMAT (CNRS - Toulouse — Franca), durante o periodo do
estagio de doutorado-sanduiche e parcialmente no GEPSI-LMN da PUCRS.

4.1Sintese de particulas bioativas

4.1.1 Biovidro

O processo sol-gel utilizado para a sintese de nanoparticulas esféricas de
biovidro é normalmente baseado no método de Stdber modificado com um processo
de dois passos: os precursores sdo primeiro hidrolisados sob condi¢cdes &cidas e

depois particulas sdo precipitadas em solucdo alcalina [151, 166].

Para preparar o biovidro neste trabalho, duas solu¢cdes foram utilizadas:

1 - Etanol 94 gl (61,5 mL) + 4gua (108 mL) + &cido nitrico até que a solucao

apresente pH=2; A esta solucéo adicionou-se 12,9 g de TEOS.

2 - Etanol 94 gl (198 mL)+ &gua (54 mL)+ hidroxido de aménio (VWR,

concentracéo de 30%) até que a solucdo apresente pH=11,5.



48

A solucdo 1 foi agitada durante uma hora e, apés este periodo, a solugéo 2 foi
lentamente adicionada a primeira. Adicionou-se entdo 5,2 gramas de nitrato de
calcio Carlo Erba, com pureza de 97%. Esta suspencdo foi agitada durante oito
horas. ApoOs este periodo a suspencao foi centrifugada 3 vezes, trocando o
sobrenadante a cada vez. Foram realizados dois processos diferentes com o
material filtrado: no primeiro, o filtrado foi congelado e liofiizado a -80°C; no
segundo, ao filtrado foi adicionado nitrogénio liquido a fim de congelar antes de
prosseguir com a liofilizacdo a temperatura de -80°C. A primeira sera chamada de
BV1 e a segunda BV2. Para ambos os métodos o filtrado foi liofilizado durante 72

horas (tabela 1).

4.1.2 Apatita nanocristalina carbonatada

A apatita nanocristalina carbonatada (ANC) foi preparada pela codissolucéo
de um sal de calcio e um sal de fosfato em solucdo aquosa. A solucao foi

tamponada por um excesso de ions fosfato. As solucdes utilizadas neste trabalho:

1- Nitrato de calcio {Ca(NO3),, 4H,0} : 104,4 g em 1500 mL de agua destilada.

2- Di-hidrogenofosfato de aménio - {(NH4), HPO4}: 180 g + carbonato de sddio
{NaHCOg3}: 180 g em 3000 mL de agua destilada.

A primeira solucdo foi adicionada lentamente a segunda a temperatura
ambiente agitando constantemente. Uma vez que foi assegurada a homogeneidade
da suspensédo, o pH foi medido em torno de 7,2 e o baldo foi mantido fechado
durante os dez dias de maturacdo. Apés este periodo, a suspenséo foi filtrada em
Buchner e lavada repetidamente com &agua deionizada, a fim de garantir a

eliminacdo dos ions que n&o reagiram.

Para este método também foram realizados dois processos diferentes com o
material filtrado: no primeiro, o filtrado foi congelado e liofilizado a -55°C; no
segundo, ao filtrado foi adicionado nitrogénio liquido a fim de congelar antes de
prosseguir com a liofilizacdo a temperatura de -55°C. A primeira sera chamada de


http://pt.wikipedia.org/wiki/Di-hidrogenofosfato_de_am%C3%B4nio
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ANC1 e a segunda ANC2. Usando diferentes temperaturas de congelamento
aglomerados com tamanhos diferentes sdo obtidos. Para ambos os métodos o

filtrado foi liofilizado durante 72 horas (tabela 4.1).

Tabela 4.1. Temperaturas de congelamento e liofilizacdo utilizadas para geracdo de particulas de
tamanhos diferentes.

Amostra Composicgéo Temperatura de Temperatura de
congelamento (°C) liofilizacéo (°C)
ANC1 Apatita nanocristalina -55 -55
carbonatada
ANC?2 Apatita nanocristalina -196 -55
carbonatada
BVv1 Biovidro -55 -55
BV2 Biovidro -196 -55

4.2Preparacdo dos Corpos de Prova (PLGA-apatita; PLGA-biovidro)

Os arcaboucos compdsitos foram preparados através de duas metodologias
diferentes: lixiviagéo de sal e liofilizacéo.

O PLGA (PURAC - Holanda) utilizado apresenta uma razao entre mondémeros
de 81/19 (acido latico/acido glicdlico) com uma viscosidade inerente de 1,79 dL/g. O
cloroférmio PA (Merck) com pureza entre 99 - 99,4% e o dimetil carbonato PA

(Merck) foram usados sem purificacdo adicional.

4.2.1 Lixiviacao de sal

Arcabougos porosos de PLGA/apatita e PLGA/biovidro foram confeccionados
atravées da metodologia de lixiviagdo de sal. O copolimero foi dissolvido em
cloroférmio a uma concentracdo definida (3,5%), de forma a obter 10 mL durante 3
horas em ultrassom. Apés a obtencdo de uma solucdo homogénea, adicionou-se a

carga escolhida (apatita ou biovidro) na concentracdo predefinida polimero:carga
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[100:0, 80:20, 60:40, 40:60, 20:80]. Particulas de cloreto de sédio foram entéo
adicionadas a suspencao. As suspensdes (polimero + carga inorganica + solvente +
NaCl) foram sonicadas durante 3 minutos e depois agitadas em vortex durante 1
minuto. Os produtos resultantes foram vertidos em placas de Petri para evaporacao
do solvente sob agitagdo mecanica constante. Os compositos obtidos foram ent&o
colocados em uma prensa hidraulica durante 10 minutos a pressao de 60MPa. Apos
este periodo, os compdsitos foram colocados em agua deionizada por 72 horas,
durante as quais, a agua foi renovada a cada 8 horas pra remocao completa dos
cristais de cloreto de sodio. Finalmente, os arcaboucos foram mantidos durante 48
horas em uma camara de vacuo com pressao de 10 Pa para remoc¢do do solvente

residual.

4.2.2 Liofilizacao

Os arcaboucos de PLGA, PLGA:apatita e PLGA:biovidro foram preparados
pelo método de separacdo de fases induzida termicamente. Dimetil carbonato foi
utilizado como um solvente de PLGA; O polimero foi primeiro dissolvido em dimetil
carbonato em banho de ultrassom para obter concentracdes finais de 3,5 e 7%. As
cargas inorganicas (apatita, biovidro) foram adicionadas as solu¢des de PLGA em
proporcdes definidas [100: 0, 80:20, 60:40, 40:60, 20:80]. As suspensodes (polimero
+ carga inorganica + solvente) foram sonicadas durante 3 minutos e depois agitadas
em vortex durante 1 minuto. Este processo foi repetido até ndo serem observados

aglomerados. As suspensdes foram, em seguida, vertidas em moldes de Teflon.

A fim de congelar os arcaboucos e avaliar diferencas em suas propriedades,
foram utilizados dois métodos: Banho de nitrogénio liquido (-196°C) e o congelador
(-20°C).

- Nitrogénio liquido: os moldes de Teflon contendo as suspensdes foram
colocados em um recipiente ao qual foi adicionado nitrogénio liquido até que os
moldes se encontrem totalmente cobertos. Eles foram deixados submersos durante
30 minutos e mais nitrogénio liquido foi adicionado quando necessario. Apos este

periodo, os moldes foram retirados do nitrogénio liquido e liofilizados, para remover
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0 solvente, até que a amostra apresentasse peso constante (72 horas), gerando a

estrutura porosa.

- Congelador: os moldes de Teflon contendo as suspensdes de polimero
foram colocados no congelador a uma temperatura de -20°C durante 5-7 horas. Os

moldes foram entao abertos e liofilizados durante 72 horas.

A tabela 4.2 exibe a classificacdo e nomenclatura das amostras preparadas.

Tabela 4.2. Classificagdo dos grupos de arcaboucos, de acordo com o tipo de carga inorgénica e a

raz&o entre polimero:carga utilizados.

Amostra Razdo entre PLGA:carga Carga
P1 100:0 --
P6 80:20 ANC2
P7 60:40 ANC2
P8 40:60 ANC2
P9 20:80 ANC2
P10 80:20 BV2
P11 60:40 BV2
P12 40:60 BV2
P13 20:80 BV2

4.3 Testes in vitro

Os arcabougos desenvolvidos na primeira etapa deste projeto foram
submetidos a degradacdo in vitro durante dois meses. Estes testes tém como
objetivos: avaliar a velocidade de degradacdo dos arcaboucos, bem como as
mudancas morfologicas sofridas durante o processo; Avaliar o comportamento
mecanico dos arcaboucos durante a degradacdo; Avaliar a influéncia das cargas

utilizadas e as diferentes concentracdes na velocidade de degradacéo.
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Primeiramente, os arcaboucos de PLGA/cargas foram avaliados em triplicatas
e adicionados em frascos de polipropileno contendo 300 mL de TRIS a 37°C com
agitacdo de 100 RPM. Apds os periodos de 14 e 28 dias as amostras foram
pesadas, lavadas com agua deionizada e secas sob fluxo de capela durante 48h.
AplOs este periodo, as amostras foram pesadas novamente. Os parametros
avaliados nos tempos definidos foram: massa de agua absorvida; perda massica e

variagdo da massa molar média.

A absorcéo de agua foi determinada usando a seguinte equacao:

A, um - A, sec
Absorcdo de agua (%) = X 100
A, sec

Onde A, um, é o peso da amostra molhada em cada periodo de tempo e A,

sec, € 0 peso seco dos arcaboucos.

A percentagem de perda de peso foi determinada utilizando a seguinte

equacao:

Ai

Perda de massa (%) =

Onde Ai é o peso inicial do arcabouco.

4.3.1 Testes celulares — Biocompatibilidade

Preparo da cultura de fibroblastos

Os fibroblastos linhagem NIH/3T3 derivados de camundongo e provenientes
do Banco de Células do Laboratério de Biologia Celular e Molecular da Pontificia
Universidade Catodlica do Rio Grande do Sul (PUCRS) foram descongelados e
cultivados em garrafas de cultura 25 cc em meio DMEM (Dulbecco's Modified Eagle

Medium Invitrogen®), suplementado com 10% de soro fetal bovino, penicilina 10
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unidades ml e estreptomicina 10 unidades ml, a 37°C em uma estufa (Sanyo®) sob
uma atmosfera umedecida com 5% de CO, até atingirem uma confluéncia de 80%.

Apébs esse periodo as células foram destacadas do frasco de cultura em que
estavam aderidas por processo de tripsinizagcdo com tripsina EDTA 0,1%, coradas
com Azul de Tripan e contadas em uma camara de Neubauer com auxilio de

microscopio optico.

Ensaio MTT

A biocompatibilidade dos arcaboucos desenvolvidos (P11 e P12) e das cargas
inorganicas (BV2) foi avaliada in vitro através da marcacgdo dos fibroblastos tipo
NIH/3T3 com brometo de 3-(4,5-dimetilazol-2il)-2,5-difeniltetrazolio (MTT), Sigma-
Aldrich®, diluido a 0,5% em meio DMEM. As amostras foram submetidas a

esterilizacdo com oOxido de etileno.

Para esse ensaio foi realizada a andlise indireta, sendo adicionado as trés
concentracfes (100%, 75% e 50%) das por¢cbes das cargas inorganicas sintetizadas
e por¢cdes dos arcabougcos compadsitos porosos 2500 ul de DMEM suplementado e
incubado nas condicdes citadas anteriormente por 72 horas, sendo que 100% € a
quantidade maxima de material colocado em contato com DMEM para formar a
solucdo de extracdo. Apds a contagem de células e vinte e quatro horas antes de
atingir o tempo de exposicdo dos tratamentos, respectivamente, foram preparadas
as placas de 96 pocos com a densidade celular de 3,2X10° células por poco. Sendo
cada poco preenchido com 200 pL de meio DMEM suplementado e a quantidade de

células estabelecidas.

Em vinte e quatro horas as células 3T3 estavam aderidas. A solugéo de
extracdo foi entdo adicionada a uma placa de 96 pocos contendo fibroblastos NIH
3T3 aderidos (n=3) e incubada nas condi¢des citadas anteriormente por 24, 48 e 72
horas. Hipoclorito de sédio foi utilizado como controle negativo e o meio de cultura
sem contato com 0s materiais avaliados foi utilizado como controle positivo. Apos 0s

trés periodos predefinidos de incubagcdo, o meio de cultura foi substituido e o
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reagente MTT foi adicionado. ApGs o periodo de incuba¢édo a 37°C (2 horas e 30
minutos), o meio de cultura foi substituido por DMSO (dimetilsulféxido) Sigma-

Aldrich, com pureza de 99.5%, e a absorbancia medida a 570 nm.

O efeito das amostras testadas sobre as células foi calculado através da

seguinte formula:

Viabilidade celular % = abs(amostra)/ @bS(controre) X 100

Onde: abs(amostta) € @ absorbancia média encontrada para a amostra e

abs(controle) € @ absorbéancia média encontrada para o controle positivo.

4.4  Preparo das amostras para as caracterizacdes

As cargas sintetizadas foram caracterizadas por FTIR. Uma pequena
quantidade de cada carga foi adicionada ao brometo de potéassio. A mistura sofreu
pressdo de 60MPa durante 10 segundos, formando pastilhas translucidas. Estas
amostras foram analisadas em um espectrofotbmetro Nicolet 5700 no intervalo de
400-4000 cm™ (resolucdo 4cm™), para avaliar a carbonatacdo da apatita e obter
dados complementares sobre o biovidro. Esta andlise foi realisada no CIRIMAT,

Toulouse, Franca.

A difracdo de raios x foi realizada nas amostras de apatita em um
equipamento Shimadzu XRD-7000 com o objetivo de avaliar a cristalinidade da
apatita carbonatada obtida. As amostras foram escaneadas com 20 entre 20° e 70°
usando geometria 6-260 e monocromador de carbono. O banco de dados do Centro
Internacional de Dados de Difracdo (ICDD) para hidroxiapatita (ICDD PDF 9-432) foi

utilizado para indexar os picos de difracéo.

O grau de cristalinidade Xc das amostras foi calculado baseado na largura do
pico (002) na metade de sua altura (FWHM B1/2), aplicando a seguinte equacgao
[167]:
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m 0,24

- B1/2

O tamanho do cristalito foi determinado pela equacédo de Scherrer [167, 168]:

ky
B % cos(0)

D =

Onde D é o tamanho do cristalito, k € a constante de Scherrer, yé 0

comprimento de onda dos raios X.

Esta analise foi realisada no GEPSI-LMN, faculdade de fisica, PUCRS.

O tamanho de particulas do biovidro foi avaliado utilizando um equipamento
Nanosizer Nano Series da marca Malvern Instrument. O biovidro preparado foi
disperso em alcool e avaliado em suspencdo. A apatita foi avaliada em um
equipamento mastersizer 2000 da marca Malverner com um alimentador de poé
Scirocco 2000 a presséo de 2 Bar. Esta analise foi realisada no CIRIMAT, Toulouse,

Franca.

Para a realizacdo de MEV, as cargas sintetizadas foram aderidas a fitas de
carbono. As amostras tridimensionais foram mantidas durante trés minutos em
nitrogénio liquido para manter a integridade estrutural durante o corte para analise
da seccédo transversal. Por se tratar de implantes confeccionados a partir de
materiais ndo condutores, ouro foi depositado na superficie dos arcaboucos e cargas
antes da analise. As micrografias das amostras foram realizadas no Centro de
Microscopia e Microanalise — CEMM — da Pontificia Universidade Catdlica do Rio
Grande do Sul, em um equipamento FEG-MEV (Field Emission Gun-Scanning

Electron Microscope), FEI, modelo Inspect F50.
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As andlises de porosimetria a mercurio foram realizadas utilizando um
porosimetro de intrusdo de mercurio (AutoPore Ill, Micromeritics Instruments Inc.,

Norcross, GA). Esta analise foi realisada no CIRIMAT, Toulouse, Franca.

As caracterizacfes por microtomografia de raios x foram realizadas em um
equipamento Phoenix/GE nanotom 180 utilizando um alvo de tungsténio, a uma
voltagem de 90 kV e uma corrente de 100 mA. O software Datosx foi usado para

processar 0os dados e reconstruir imagens em 3D dos arcaboucos.

Os testes de resisténcia a compressdo dos arcaboucos de PLGA/
PLGA:carga foram realizados utilizando um MTS Synergie 100 equipado com uma
célula de carga de 50 kN. Foi utilizada uma velocidade de deformacéo de 0,2 mm/s.
Resumidamente, uma primeira carga de 2 kN foi realizada seguindo-se o
descarregamento até 1 kN antes de realizar uma segunda carga de 10 kN.
Arcaboucos selecionados foram submetidos a uma carga de até 50 kN para
identificar possiveis falhas e comportamento a pressfes mais elevadas. Trés
amostras foram testadas para cada condi¢do. Esta analise foi realisada no CIRIMAT,
Toulouse, Franga.

A variacdo na massa molar do polimero foi acompanhada por cromatografia
de permeacdo em gel ao longo do processo de degradacgéo in vitro. Para tanto, as
estruturas poliméricas submetidas ao processo de degradacao foram dissolvidas em
cloroférmio e, na sequéncia, a solucdo obtida foi diluida com THF até 2 mL obtendo
a concentracdo de 15 mg/mL para posterior injecdo no cromatégrafo HPLC pump-
1515 isocrético, utilizando detector de indice de refracdo Waters Instruments 2412 e
THF como eluente. Esta andlise foi realizada no laboratorio de cromatografia na
faculdade de quimica da PUCRS.
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5 RESULTADOS E DISCUSSOES

Nesta secdo serdo apresentados os resultados deste trabalho, privilegiando
as etapas de sintese das cargas inorganicas (5.1), confeccdo dos arcaboucos e

discussao dos resultados obtidos.

5.1 Cargas inorganicas

As cargas inorganicas preparadas foram analisadas por FTIR, DRX,

espalhamento de luz Dinamico e MEV.

5.1.1 FTIR

A composicdo quimica das cargas inorganicas sintetizadas foi avaliada por
FTIR (Figura 5.1). O espectro de absorcéo IV da apatita carbonatada é semelhante
aos espectros de fosfatos de calcio encontrados na literatura [167]. Os dois picos
entre 500 e 600 cm™ e entre 1000 e 1200 cm™, correspondem aos grupos fosfato. O

pico largo entre 3000 e 3600 cm™ corresponde ao grupo hidroxila.
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Figura 5.1. Analise de FTIR das cargas sintetizadas: BV2 (a) e ANC2 (b).
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E possivel observar na Figura 5.1 (a) o espectro obtido para o biovidro, onde
0s primeiros trés picos a 470 cm™, 800 cm™ e entre 1000 e 1200 cm™ referem-se
aos grupos de silicio. Estes picos estdo de acordo com resultados da literatura [169],
indicando que o biovidro sintetizado apresenta caracteristicas quimicas semelhantes
aos biovidros amplamente utilizados, que favorecem a osteogénese. Além destes
picos, observa-se em torno de 3500 cm™ é possivel obeservar uma banda
caracteristica das ligacdes O-H, pertencentes a agua e, possivelmente, as ligacdes
presentes na superficie do biovidro. Este grupo funcional poderia aumentar a forca
de interacdo entre carga e polimero [169].

O espectro apresentado na Figura 5.1 (b) exibe picos caracteristicos de
fosfato, indicando, devido ao seu formato, que a ANC obtida apresenta baixa
cristalinidade. Os picos referentes a v;PO,4> (980-940 cm™) e vsP0O,> (1200-900 cm”
1y estdo sobrepostos e v4PO,> (650-500 cm™) apresentou dois picos [167]. Os picos
referentes ao carbonato sdo encontrados entre 1600-1350 cm™ e 890-850 cm™.
Ambos os espectros exibem picos largos em torno de 3700-2500 cm™ pertencentes
as ligacbes O-H. Estes resultados sao corroborados por Querido et al [167]. Ambas
as cargas inorganicas avaliadas sdo derivadas de minerais reconhecidamente
osteocondutivos, osteoindutivos, hidrofilicos e capazes de ativar a expressdo do
gene osteogénico, favorecendo a formacao e regeneracao de tecido 0sseo devido a
sua composicao [90, 167, 168, 170].

Como ja foi discutido anteriormente, a aplicacdo destes minerais bioativos na
engenharia de tecidos 6sseos favorece a adesao e diferenciacdo de células dando
inicio a regeneracao tecidual. Apesar desta grande vantagem, a lenta degradagéo e
biorreabsorc¢éo exibida por alguns minerais, dependendo do tamanho e cristalinidade
das particulas, ainda representa desafios, como a permanéncia de material no local
do implante por periodos mais longos do que o necessario para a regeneracédo do
tecido [171]. A ANC sintetizada neste trabalho apresenta uma desordem estrutural, o
que diminui a cristalinidade. Isso se deve a presenca de ions de carbonato na
apatita nanocristalina, e potencialmente aumenta a velocidade de degradagéo [17,
172].
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5.1.2 DRX

Com o objetivo de avaliar a cristalinidade dos minerais sintetizados, as

amostras das apatitas carbonatadas 1 e 2 foram analisadas por DRX (Figura 5.2).
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Figura 5.2. Difratograma das ANCs 1 e 2, onde ndo foi encontrada diferenca significativa na fase
cristalina de ambas as apatitas. Os picos foram indexados com base no ICDD PDF 9-432 para a
hidroxiapatita.

Ambas as apatitas sintetizadas apresentaram uma estrutura cristalina
semelhante, indicando que o diferente processo de secagem né&o alterou a estrutura
cristalina da carga inorganica obtida. A Figura 5.3 apresenta em detalhe o pico de
reflexdo (002), que foi considerado para os calculos de tamanho de cristalito e grau
de cristalinidade por ser o pico mais bem definido e isolado no espectro obtido para
as ANCs, além de ser o pico mais amplamente utilizado para este céalculo em

amostras de fosfato de calcio na literatura [167, 168].
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Figura 5.3. Difratograma das ANCs 1 e 2, plotado entre 30° e 34° para evidenciar o pico (002). As
amostras apresentam picos largos e sobrepostos.

Os valores de FWMH (largura na metade da altura) para as duas curvas
foram utilizados para calcular o tamanho do cristalito e grau de cristalinidade das
amostras preparadas. Os resultados obtidos sugerem que nao existem diferencas
significativas nestes fatores para ambas as cargas inorganicas (ANC1 e ANC?2).
Ambas apresentaram tamanho de cristalito proximo a 2,2 nm e cristalinidade
extremamente baixa, 0,038 e 0,039 respectivamente. De acordo com Kim et al, os
melhores resultados com relacdo a osteoconducdo sao obtidos com apatitas de
baixa cristalinidade, tamanhos reduzidos de cristal e elevada carbonatacao[173]. Isto
se deve a fase mineral encontrada em 0ssos ser descrita como apatitas de baixa
cristalinidade apresentando cristais de até algumas dezenas de nandmetros,
contendo COs*. De acordo com Querido et al, nanocristais de fosfato de célcio com
2-3 nm de didametro podem ser encontrados em tecidos recentemente formados
préximos a biomateriais, sugerindo que estes cristais servem como centros de
nucleagao para regeneracdo 6ssea [167, 174]. Estes nanocristais com elevada area
superficial sdo parcialmente responsaveis pela angiogenese e adesédo do tecido
0sseo ao implante. Portanto, um implante contendo as ANCs sintetizadas, que
apresentam propriedades semelhantes as produzidas para dar inicio a regeneracao

apos um trauma, pode acelerar este processo.
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5.1.3 DLS e MEV (morfologia)

Para avaliar o tamanho das particulas dos vidros bioativos e das apatitas
carbonatadas, analises de dispersdo dinamica de luz foram realizadas. A Figura 5.4
exibe os diferentes tamanhos e distribuicbes de particulas inorganicas (ANCS)
obtidos através da modificacdo da temperatura de congelamento das amostras antes

da liofilizacao.
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Figura 5.4. Andlises de dispersao de luz dinamica das ANCs 1 (a) e 2 (b) que mostra o efeito do
processo de secagem sobre a distribuicdo do tamanho de particula.

Na Figura 5.4 (a) e em detalhe (b) é possivel observar o efeito direto do
processo de congelamento com nitrogénio liquido do material Umido antes do

processo de secagem por liofilizac&o.

As caracterizacGes por andlises de dispersao de luz das ANCs sintetizadas
mostrou que a ANC1, liofilizada sem prévio congelamento em nitrogénio liquido,
apresentou particulas dimensionadas em uma ampla gama entre 1 e 400 um. A
ANC2, por outro lado, exibiu um tamanho de particula em torno de 5 um variando de
1 a 16 um. O tamanho reduzido de particulas e a maior homogeneidade na
distribuicdo do mesmo torna a ANC2 uma carga com propriedades mais indicadas
para aplicagcbes na forma de biomateriais e compositos bioabsorviveis. Além das
vantagens ja discutidas em relacdo a degradacdo destas particulas menores, no

caso de compositos o material particulado é mais facilmente e homogeneamente

disperso na amostra. Uma vez que ambas as apatitas carbonatadas foram
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preparadas com 0S mesmos precursores e tempo de maturagdo, a reducdo no
tamanho das particulas e aglomerados pode ser atribuida unicamente ao novo
processo de secagem. Ao congelar a suspensdo de apatita carbonatada com
nitrogénio liquido antes de se iniciar a liofilizacdo, é possivel diminuir de forma
significativa a aglomeracdo que ocorre durante o processo de remocao de agua
possivelmente devido a criacdo de cristais de gelo na carga umida.

Considerando a aplicacdo destes materiais a engenharia de tecido 6sseo, as
propriedades dos arcaboucos compdsitos dependem fortemente da interface entre a
carga inorganica e a matriz polimérica, bem como o tamanho e distribuicdo desta
carga [92, 175-177]. Ao se utilizar particulas menores e homogeneamente
distribuidas na matriz polimérica, como € o caso das amostras congeladas com
nitrogénio liquido antes da secagem, deveremos obter as melhores caracteristicas
mecanicas. A Figura 5.5 (a, b) apresenta micrografias de ANC1, preparadas

utilizando o processo convencional de secagem.

Figura 5.5. Micrografias das apatitas produzidas em duas magnificacbes diferentes. ANC1 (a, b) e
ANC2 (c, d).
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Estas micrografias mostram particulas com aproximadamente 200-300 pum,
com estrutura homogénea. Esta estrutura pode ser observada em grande parte das
particulas, possivelmente devido a remocédo lenta da agua durante o processo de
secagem, sem congelamento prévio da amostra. J4 as imagens exibidas pela Figura
5.5 (c, d) séo referentes a ANC2, que apresentam tamanho reduzido e morfologia
heterogénea em relacdo a ANC1, possivelmente devido ao congelamento
extremamente rapido com nitrogénio liquido, por formar cristais de agua distribuidos
aleatoriamente na amostra. Estes resultados corroboram com os dados exibidos
pelas andlises de DRX, DLS e FTIR. A Figura 5.6 exibe micrografias do BV2 (a,b) e

analise de DLS deste material (c).
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Figura 5.6. Micrografias (a,b) e anélise de dispersao de luz dindmica em triplicata (c) da amostra BV2.
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Através das micrografias exibidas na Figura 5.6 (a,b) € possivel observar
estruturas esféricas com tamanho de particulas meédio igual a 170,8 nm e com um
desvio padrao de 38,6 nm, corroborando com os resultados de DLS apresentados
na Figura 5.6 (c). O tamanho das particulas obtidas € de elevada importancia pois
esta propriedade influencia na distribuicdo das particulas na matriz polimérica, na
area superficial e portanto na bioatividade deste material, conforme descrito na
literatura por Onishi et al [178].

Para o biovidro desenvolvido neste trabalho pelo método sol-gel com uma
alteracdo no processo de secagem, a elevada area de superficie (particulas com
diametro médio de aproximadamente 170,8 nm) pode, além de aumentar a
superficie de contato do implante com o meio biolégico, acelerar a degradacédo do

biovidro, conforme discutido por Jones et al [104].

5.2 Arcaboucos

Conforme citado no item 3.4, arcaboucos tridimensionais temporarios
(bioabsorviveis) podem guiar a regeneracdo 0Ossea, idealmente estimulando os
mecanismos naturais de regeneracdo do tecido 6sseo [104]. Com este objetivo,
foram desenvolvidos arcabougos de PLGA e PLGA associado a cargas bioativas. Os
arcaboucos obtidos foram analisados por MEV, uCT, porosimetria de mercurio,

compressdo mecanica, velocidade de degradacédo e biocompatibilidade.
5.2.1 MEV e uCT (morfologia)
- Lixiviagdo com sal
O processo de lixiviagdo de sal utilizado neste trabalho para criar matrizes
porosas permitiu controlar o tamanho dos poros, através do controle da

granulometria dos cristais de sal adicionados a suspensdo de polimero/carga. A

analise MEV dos cristais de NaCl usados para preparar estes arcabougos séo
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exibidos na Figura 5.7 (a,b). As micrografias exibidas na Figura (c, d) séo referentes
as amostras de PLGA preparadas utilizando estes cristais.

2 ' i S : f . of
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Figura 5.7. Micrografias dos cristais de sal utilizados na para producéo de arcaboucos porosos (a,b) e
micrografias dos arcabouc¢os de PLGA confeccionados (c,d).

As micrografias do sal utilizado no processo de lixiviagdo mostram particulas
com tamanho entre 400 e 600 um. Esta faixa de tamanhos foi escolhida com o
objetivo de produzir arcaboucos contendo poros suficientemente grandes para
infiltracBo e adesédo de células Osseas. Os arcaboucos obtidos com este sal
apresentam poros menores do que as particulas de sal devido ao processo de
compressdo. De acordo com Le Bolay, um dos fatores mais importantes a ser
considerado para o sucesso de um arcaboug¢o na regeneracao 0ssea é a porosidade

e interconectividade entre os poros. [177, 179].

A Figura 5.8 apresenta uma microtomografia computadorizada do arcabouco

preparado por lixiviacdo de sal.
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Figura 5.8. Micro CT analise de um arcabouco de PLGA preparado através de lixiviagéo de sal.

Esta amostra exibiu elevada porosidade, com poros em tamanhos da ordem
de 600 um distribuidos homogeneamente no arcabouco, adequados para aplicacao
em regeneracao 6ssea. No entanto, é possivel observar que as paredes dos poros
d&o densas, o que limita a interconectividade entre os mesmos. E possivel observar
gue os poros assimétricos ndo exibem uma direcao preferencial. A  Figura 5.9
apresenta micrografias de arcaboucos preparados por lixiviacdo de sal com
proporcdes de PLGA:ANC2 60:40 e 40:60, permitindo observar a morfologia interna

dos arcaboucos obtidos.

Dase

Figura 5.9. Micrografias dos arcaboucgos preparados por lixiviacdo de sal. A imagem a mostra

um arcaboug¢o com propor¢fes PLGA:ANC?2 60:40 (a) e aimagem b 40:60 (b).

Analisando estas imagens e as comparando com as imagens exibidas

na Figura 5.7 (c,d), € possivel observar que o tamanho de poros nao sofre alteracao
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com a adicdo de diferentes concentracdes de cargas ao polimero. Contudo, pode-se
perceber um aumento na densidade e espessura das paredes dos poros, reduzindo

ainda mais a interconectividade.

Nossos resultados estdo de acordo com Cazalbou et al [176], que afirma que
uma elevada porosidade em um arcabouco € a propriedade responsavel pela
adesado e proliferacdo celular, transporte e difusdo de nutrientes e finalmente
angiogénese. Contudo, € dificil manter uma distribuicAo homogénea das particulas
porogénicas e controlar a direcdo destas particulas, o que provoca obtencdo de

arcabouc¢os com baixa interconectividade.

Liofilizac&o

Arcaboucos liofilizados exibiram uma organizacdo superior de
macroporos e maior nivel de interconexdo entre 0s poros em relacdo aos
arcaboucos lixiviados. Além disso, os arcaboucos lixiviados mostraram paredes mais
espessas, poros maiores, menor nimero de interconexdes entre 0s poros do que 0s
arcaboucos liofilizados que apresentam uma melhor organizacdo controlada por

cristalizacdo in situ do solvente e temperatura de congelamento.

A Figura 5.10 mostra dois arcaboucos de PLGA liofilizados preparados
com diferentes temperaturas de congelamento. A amostra a) foi congelada a -20°C e
a amostra b) foi congelada a -196°C. A magnificacdo permitiu reconhecer o tamanho

dos poros e a sua distribuicdo nestes arcaboucos.
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Figura 5.10. Micrografias dos arcaboucos liofilizados de PLGA. Arcaboucgo congelado a -20°C (a) e
arcabouco congelado a -196°C (b).

A estrutura porosa dos arcaboucos congelados a temperatura mais
elevada apresentou poros significativamente maiores quando comparado com
arcaboucos congelados em nitrogénio liquido, as quais, por outro lado, apresentam
poros pequenos porém em grande quantidade, aumentando assim a possibilidade
de interconectividade. O aumento do tamanho dos poros em temperaturas maiores
de congelamento se deve, provavelmente, a formacdo de cristais de solvente
maiores e mais organizados durante o processo de congelamento. Ambos o0s
processos de congelamento possuem possiveis aplicacbes na engenharia de
tecidos [180, 181]. Contudo, tamanho de poros favoravel a adeséo celular, capazes
de servir como suporte e também, de controlar e favorecer a proliferacdo de células
e difusdo de nutrientes, € uma necessidade em arcaboucos aplicados a engenharia
de tecidos [182]. Entre as amostras estudadas neste trabalho, as mais propicias
para aplicacbes na engenharia de tecidos 6sseos sdo aquelas preparadas a
temperatura de -20 °C, motivo pelo qual apenas este tipo de amostra sera analisada

nos arcaboucos com cargas.

As Figuras 5.11 e 5.12, exibem micrografias dos arcabougos porosos
contendo, respectivamente, PLGA-ANC2 e PLGA-BV2. As imagens séo
apresentadas com a mesma ampliacdo. Arcabou¢cos com concentracdes elevadas

de apatita apresentam porosidade reduzida e paredes de poros mais espessas.



69

Além disso, estes arcaboucos exibem microporosidade adicional, bem como maior

rugosidade proporcionando maior area de superficie.
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Figura 5.11. Micrografias de arcaboucos P6 (a,b), P7 (c,d) e P8 (e,f).



70

Arcaboucos com diferentes propriedades podem ser obtidos através dos
mesmos biomateriais quando utilizados métodos de confeccdo e concentracdo de
cargas inorganicas diferentes, como pode ser observado na Figura 11 (a, c, e).
Essas imagens mostram um aumento na densidade do arcabouco diretamente
proporcional ao aumento na concentragdo da carga adicionada. Este aumento na
densidade pode ser observado em relacdo a reducdo no tamanho dos poros nas

imagens (c, ) em relacdo a imagem (a).

A Figura 5.11 (c) exibe micrografia de uma amostra contendo uma
concentracdo intermediaria de apatita. Esta amostra é claramente mais densa do
gque as amostras contendo menor concentracdo de apatita (Figura 5.11 - a).
Contudo, é possivel observar nesta imagem um poro que ndo segue esta tendéncia,
apresentando um diametro de 852,9 um. Isso demonstra que apesar da tendéncia a
aumentar a densidade dos arcaboucos, através da reducdo do tamanho de poros e
aumento da espessura das paredes, com o aumento da concentracdo de ANC2,
alguns pontos das amostras podem destoar do restante relativamente homogéneo.
Isso se deve possivelmente ao gradiente de temperatura das amostras durante o
periodo de congelamento. Ao aumentar-se a magnificacdo nestas amostras (Figura
5.11 b, d, f) vé-se entre as lamelas as cargas adicionadas distribuidas na superficie

das paredes dos poros.

A Figura 5.12 (a, c, e) apresenta micrografias de amostras contendo BV2 em
diferentes concentracdes. Estas amostras apresentam a mesma tendéncia exibida
pelas amostras contendo diferentes concentracbes de ANC2. Contudo, na amostra
contendo a maior concentracdo de BV2 (Figura 5.12 e, f) além da maior densidade,
uma menor homogeneidade na distribuicdo dos poros é observada. Além disso, a
imagem (e) mostra paredes de poros sobrepostas, indicando uma fragilidade mais
elevada desta amostra em relacdo as amostras contendo menores concentragdes de
BV2. Esta sobreposicdo de lamelas foi produzida, provavelmente, durante o
processo de clivagem para realizacdo da andlise. Ao observar-se as imagens com
maiores magnificacdes, exibidas pela Figura 5.12 (b, d, f), pode-se perceber o
aumento na espessura das paredes dos poros. Além disso, a micrografia exibida

pela imagem (f) mostra em detalhe caracteristicas que podem ser interpretadas
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como maior rigidez, e portanto menor elasticidade desta amostra em relacdo as

amostras exibidas nas imagens (b, d).
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Figura 5.12. Micrografias de arcaboucos liofilizados de PLGA:biovidro P10 (a,b), P11 (c,d) e P12 (e,f).
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Na figura 5.13 sdo exibidas micrografias de amostras contendo diferentes
concentragbes de ANC2 e BV2 com magnificagdo de 10000X para permitir a
observacdo da estrutura das lamelas dos arcaboucos e distribuicdo de cargas na
superficie.
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Figura 5.13. Micrografias de arcaboucos liofilizados. P6 (a), P10 (b), P7 (c), P11 (d), P8 (e) e P12 (f).
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As imagens (a, ¢, e) exibidas na Figura 5.13 mostram a presenca de
particulas de ANC2 no interior das paredes dos poros (a) e na sua superficie (c, e).
Este efeito observado é intensificado com o aumento da concentracdo de ANC2
adicionada. A Figura 5.13 (a) mostra particulas de ANC2 medindo aproximadamente
5 um no interior de uma parede de poros. Em contrapartida, na imagem (e) pode-se
observar uma cobertura mais homogénea da parede dos poros por particulas de
ANC2. Isso se deve a maior concentragdo de ANC2 nesta amostra, além da

distribuicdo homogénea desta carga na amostra.

Comparando as imagens (a, b) exibidas pela Figura 5.13, pode-se observar
uma maior quantidade de particulas de BV2 nas paredes dos poros. Isso se deve ao
tamanho consideravelmente menor das particulas de BV2 em relacdo a ANC2.
Analisando as imagens (d, f), é possivel observar um aumento evidente na
rugosidade nanométrica exibida pelas paredes dos poros e, consequentemente, um
aumento na superficie de contato. A presenca de cargas presentes na superficie dos
poros pode ser um bom método de manipular o desempenho e diferenciacdo das
células, sem perder as propriedades e funcionalidades dos materiais poliméricos.
Segundo Tellado et al, superficies de implantes em nanoescala e com quimica
superficial favoravel ao crescimento 6sseo sdo capazes de induzir a diferenciacao
celular apropriada a regeneracdo do tecido Osseo (diferenciagdo em células
osteogénicas) [182]. Essa superficie pode favorecer a proliferacdo de osteoblastos e
fibroblastos, e portanto, a regeneracdo do tecido. Portanto, entre os resultados
exibidos até o momento, os arcaboucos preparados através da técnica de
liofilizacdo, contendo elevadas concentracfes de cargas seriam o0s melhores

candidatos para aplicacdo na engenharia de tecidos, devido a interconectividade

entre os poros e elevada rugosidade superficial.

A eficacia da metodologia de liofilizacdo para a producdo de arcabougos
interligados altamente porosos e o efeito da razao entre carga inorganica e polimero
na estrutura e distribuicdo dos poros nos implantes tridimensionais foram avaliados
por uCT. A Figura 5.14 exibe imagens de uct de uma amostra de PLGA, preparada

por liofilizag&o.
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Figura 5.14. Microtomografias reconstruida em 3D (a) e corte (b) do arcab

A Figura 5.14 exibe imagens reconstruidas em 3D e de corte de um
arcabouco sem adicdo de cargas inorganicas. Essa analise evidencia a
homogeinidade de distribucdo de poros gerados pela processo de liofilizagao.
Também € possivel observar que este arcabouco apresenta poros que tendem, em
grande parte, a seguir uma direcdo. Este efeito se deve ao processo lento de
congelamento a temperaturas mais baixas, que permite o crescimento e organizacao

dos cristais de solvente.

O efeito da adicdo de cargas na morfologia dos arcaboucos desenvolvidos foi
analisado por microtomografia. A figura 5.15 apresenta imagens de u—CT de uma
amostra contendo ANC2 em propor¢cdo PLGA:ANC2 (60:40). Os pontos mais
luminosos exibidos por essas imagens referem-se a presenca de ANC2
homogeneamente distribuida na estrutura compésita. Esta analise mostra que
mesmo com 0 congelamento mais lento, a dispersdo de ANC2 na amostra se
mantem constante, ndo ocorrendo deposi¢cdo ou aglomeragdo de particulas em um

determinado ponto.
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Figura 5.15. Microtomografia de um arcabouco P7 preparado pelo processo de liofilizagdo.

A distribuicBo destas cargas é facilmente observada, principalmente na
imagem (b) da Figura 5.15, devido a densidade da ANC2 ser superior a densidade
do polimero presente no composito. Em analises de u—CT, a escala de cinzas é
relacionada diretamente a densidade do material, onde estruturas com elevadas
densidades apresentam maior brilho. A organizacdo da carga ANC2 observada
nesta imagem corrobora com os resultados de MEV encontrados para amostras

iguais.

Efeito semelhante ao descrito acima para amostras contendo ANC2 foi
observado para amostras contendo BV2, como exibido pela Figura 5.16. No entanto,
a estrutura dos poros da primeira é substancialmente mais uniforme. Isto pode ser
explicado pela dispersdo das micro e nano particulas de apatita e biovidro,
respectivamente, na matriz polimérica. Em todos os arcaboucos 0s poros maiores

estdo interligados por poros menores.
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Figura 5.16. Microtomografias de arcaboucgo P11 (a, b) e P12 (c, d).

As imagens do arcabouco P12, exibidas pela Figura 5.16 (c, d) mostram uma
maior desorganizacdo entre os poros, exibindo lamelas e poros formados em
diferentes direcdes. Esse efeito se deve, possivelmente, a maior quantidade de
nanoparticulas dispersas nos arcaboucos, que geram por sua vez, uma quantidade
maior de sitios para o inicio do congelamento da amostra. Essa caracteristica
morfologia favorece a interconexao de poros maiores por canais, poros e lamelas

criados em direcdes contrarias.

Esta caracteristica torna esses arcaboucos adequados para aplicagbes na
engenharia de tecidos por, possivelmente, permitir a difusdo de nutrientes e fluidos
essenciais para o desenvolvimento do tecido a partir de células infiltradas no
arcabouco poroso, além de permitir a liberacdo dos produtos da degradacédo dos

arcaboucos para 0 meio externo.
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5.2.2 Porosimetria

Nesta pesquisa, apos diversos testes, foi escolhida a concentracédo de 3,5%
(m/v) de PLGA em DMC, com o objetivo de encontrar equilibrio entre a porosidade e
as propriedades mecéanicas dos arcaboucos produzidos. A porosimetria a mercurio
foi realizada para avaliar quantitativamente a porosidade dos compdsitos obtidos. A

Figura 5.17 exibe grau de porosidade em relacdo a carga adicionada e a razao entre
carga/polimero.
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Figura 5.17. Relagéo entre a porosidade dos arcaboucos e a carga adicionada.

Tomando como base a amostra P1 (sem adi¢cdo de carga) a tendéncia para
as amostras P1, P6, P7, P8, P10, P11, P12, é apresentar uma pequena reducdo na
porosidade quando cargas séo adicionadas. Isso se deve a reducdo no tamanho dos
poros e aumento da densidade do arcabouco, também exibido pelas micrografias,
quando h& adicdo de ACN2 ou BV2 aos arcaboucos. Contudo, ndo ha diferenca
significativa na porosidade obtida para amostras contendo diferentes concentragdes

de cargas. Estes resultados corroboram com os resultados obtidos por p—CT. A
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tabela 5.2 mostra a relacdo percentual da porosidade exibida pelas amostras
contendo cargas inorganicas em relacao a amostra P1.

Tabela 5.2. Porosidade dos arcaboucos preparados em relacdo a amostra P1.

Amostra P6 P7 P8 P10 P11 P12

Razéo Pn/P1 87,07 87,2 88,6 93,8 89,6 86,5

Esta tabela mostra que a adicdo de cargas inorganicas ao polimero provoca
uma reducdo pequena na porosidade dos arcaboucos, porem a concentracado das
cargas adicionadas ndo é um fator fundamental. Uma das principais preocupacfes
ao se criar um arcabouco composito para aplicacbes biomédicas consiste na
manutencdo de porosidade elevada para permitir a regeneracao do tecido afetado
[90, 183, 184]. Neste trabalho foram discutidas previamente as caracteristicas
excelentes de morfologia conferidas pelas cargas inorganicas aos arcaboucos e
apos analisar a porosidade relativa das amostras pode-se estimar que a perda de
porosidade devido a adicdo de cargas ndo € expressiva, portanto, ndo representa
um problema para aplicac@o destes na engenharia de tecidos 6sseos.

Pesquisas tém mostrado que a adicdo de cargas minerais a polimeros para
obtencdo de arcabougos compdsitos porosos aumenta a biocompatibilidade e a
resisténcia mecéanica destes materiais. No entanto, concentracdes elevadas destes
minerais poderiam gerar uma reducdo na porosidade [47,185]. Além disso, a
porosidade de arcaboucos de polimeros sintéticos preparados por liofilizacdo pode
ser alterada também pela concentracdo do polimero no solvente escolhido. Apesar
de elevada porosidade ser extremamente importante para a permeacgao de células e
nutrientes, a resisténcia mecéanica precisa ser levada em consideragdo para evitar o
colapso prematuro do implante. Pesquisadores mostraram ainda, que pequenas
diferencas na porosidade destes materiais podem gerar mudancas significativas na
sua resisténcia mecanica [183, 184]. Dessa maneira, torna-se importante avaliar as
propriedades mecéanicas (comportamento mediante compressdo, moddulo de

elasticidade) das amostras confeccionadas [49, 186, 187].
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5.2.3 Propriedades mecanicas

A fim de avaliar o efeito de diferentes tipos e concentracbes de particulas
adicionadas sobre as propriedades mecanicas dos arcaboucos, foram realizadas
andlises de compressdo. Os arcaboucos preparados por liofilizacdo apresentaram
uma deformacdo elastica, enquanto os arcaboucos lixiviados exibem um
comportamento plastico. Isto pode ser devido a graus diferentes de porosidade e
densidade entre os dois arcaboucos preparados por metodologias distintas. Além
disso, as paredes que dividem os poros nos arcaboucos preparados por lixiviagcao de
sal sdo consideravelmente mais espessas do que as paredes observadas em
arcaboucos liofilizados, tornando o seu comportamento menos elastico. Estas
caracteristicas causam a ruptura plastica dos arcaboucos preparados por lixiviacao,
e eventual colapso da amostra. Portanto, a partir deste ponto, o trabalho € focado

exclusivamente na metodologia de liofilizacdo, como ja foi dito na secao anterior.

A Figura 5.18 mostra o comportamento de arcaboucos contendo duas
concentracdes diferentes de ANC2 (a) e BV2 (b) em comparacdo a arcaboucos sem

adicao de cargas durante o processo de compressao.
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Figura 5.18. Comportamento de compressao dos arcaboucos de P1, P7 e P8 (a) e P1, P11 e P12
(B) preparados pela metodologia de liofiliza¢&o.

A partir da Figura 5.18 (a) mostrando o comportamento de arcaboucos (P1,
P7 e P8) mediante compressdo, observa-se que a amostra Pl apresenta um
comportamento elastico caracteristico para amostras exclusivamente poliméricas. A
recuperacdo desta amostra chega a aproximadamente 35% de sua elongacao
durante a compressdo. Em contraste a essa amostra, as amostras P7 e P8 sofrem
uma deformacdo (elongacdo) menor quando submetidas a mesma pressao. Esse
comportamento corrobora com a premissa de que ao se adicionar cargas
inorganicas, obtém-se estruturas mais rigidas. Contudo, o crescimento da rigidez
(reducédo da elasticidade) ndo € linear com o0 aumento da concentracao de particulas
de ANC2, no caso das amostras P7 e P8. Este € um comportamento anédmalo que é
possivelmente explicado pelo tamanho e distribuicdo das particulas de ANC2.
Conforme observado por MEV e DLS as particulas de apatita apresentam tamanho
meédio de 4 um e, em alguns casos, estas particulas sdo encontradas dentro das
paredes dos poros. A inclusdo de grandes quantidades destas particulas nas

paredes dos poros pode gerar pontos mais frageis, que colapsam ao sofrer
compressao.
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A figura 5.18 (b) mostra que quando é adicionado BV2 ao polimero, também
observamos um aumento na rigidez dos arcabougos. Contudo, para estes
arcaboucos, é observado um aumento linear na rigidez em relacdo a concentracao
de carga, corroborando com a literatura [129-130]. A diferenca de comportamento
apresentada por arcaboucos contendo ANC2 e BV2 pode ser explicada pelo
tamanho das particulas do ultimo, que sdo nanométricas, conforme observado por
DLS.

A Figura 5.19 exibe os diferentes médulos de compressao encontrados para
as amostras P1, P6, P7, P8, P10, P11 e P12.
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Figura 5.19. Modulo de Young em funcao do tipo e concentracao de carga adicionada.

A caracterizagdo mecéanica mostrou um aumento do moédulo de elasticidade
para os arcaboucos preparados por liofilizacdo, com adicdo de apatita e biovidro,
conforme esperado. Grande parte dos autores relaciona o aumento no modulo de
Young, com a adi¢do de cargas ceramicas a matriz polimérica. Além disso, pode-se

relacionar a elevacdo do modulo de elasticidade com 0 aumento na concentracdo da
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carga adicionada, corroborando com os graficos de compressédo X deformacao. No
entanto, um ponto maximo é observado para o arcabouco liofilizado com apatita a
40% que pode ser devido a criacdo de pontos frageis pela quantidade muito elevada
de particulas de apatita no arcabouco P8. Este efeito ndo é observado para os
arcaboucos preparados com biovidro. Esse comportamento exibido pelas amostras
com diferentes tipos de cargas mostra que ndo é somente a razao entre carga e
polimero que afeta as propriedades mecanicas, mas também o tamanho, forma e

cristalinidade da porcao inorganica do compaésito [187-188].

Arcaboucos compdésitos contendo biovidro apresentaram moddulos de
elasticidade proporcionais a carga adicionada, aumentando a rigidez mecanica
linearmente até a concentracao de PLGA:BV2 (40:60) estudada neste trabalho, sem

apresentar um ponto maximo prévio.

De um ponto de vista clinico, € esperado que o paciente aplique alguma
pressao no implante, durante a regeneracdo 0ssea. Portanto, € importante que 0s
arcaboucos que tem como objetivo sustentar a adesédo celular e regeneracdo do
tecido apresentem propriedades mecéanicas que garantam sua integridade durante
0S primeiros momentos apds a implantacdo [90, 189]. Implantes que sofrem
deformacédo elastica podem ser mais resistentes do que os que sofrem deformacéo
plastica, pela sua capacidade de voltar ao seu estado original uma vez que a
pressdo é reduzida ou cessada por um periodo de tempo. A partir dos dados
apresentados até o momento, é possivel afirmar que a amostra com maior potencial
de aplicacdo como enxerto € a amostra P12 (com biovidro) e a amostra P7 (com

apatita).

5.2.4 Estudo de degradacéo

Com o objetivo de avaliar a influéncia do tipo e concentracdo de carga
adicionada aos arcaboucos porosos, foi realizada degradacao in vitro. Em cada
periodo de degradacdo, as amostras foram pesadas imediatamente ap0s a remogao

da solucdo TRIS para avaliar a quantidade de solucdo aquosa absorvida por cada
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arcabouco poroso com diferentes concentracfes e tipos de cargas inorganicas. A
Figura 5.20 mostra os resultados em percentagem de solu¢cdo TRIS absorvida em

relacdo a massa inicial do arcabouco.
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Figura 5.20. Massa percentual de solucdo TRIS absorvida apés cada periodo de degradacao.

Foi possivel observar que as amostras contendo menor quantidade de cargas
(P7 e P11), obtiveram menor quantidade de adgua quando comparadas as amostras
P8 e P12, respectivamente. Além da concentracdo, a capacidade de adsorcdo de
agua dos arcaboucos porosos € altamente dependente do tipo de carga inorgéanica
adicionada. Este efeito € mais acentuado nos arcaboucos contendo biovidro
provavelmente devido ao tamanho nanométrico de suas particulas. Isto pode ser
atribuido a maior area de superficie coberta com apatita ou biovidro, gerando uma
micro/nanoestrutura com propriedades mais hidrofilicas na superficie dos poros dos
arcaboucos, diretamente em contato com a solucédo de TRIS. A hidrofilicidade dos
arcaboucos terd uma grande influéncia na performance do material em meio

bioldgico, como demonstrados por Idaszek et al [190-193].



84

Foi observado também, que a percentagem de solucdo TRIS absorvida é
mais elevada depois de quatro semanas de degradacdo comparando com a
guantidade deste meio absorvido apos duas semanas de degradacao para todas as
composicdes testadas. Isto se deve, provavelmente, ao aumento da hidrofilicidade
do polimero apds o inicio da degradacéo hidrolitica.

Uma das vantagens, do ponto de vista da degradacdo dos arcaboucos, de
adicionar biovidros/fosfatos de célcio a poliésteres é que a sua dissolugao provocara
a liberacao de cétions, que funcionam como tampdes de pH para os produtos de
degradacdo da matriz polimérica. O tamponamento diminui a degradacdo do
polimero por autocatdlise e controla o pH no local do implante [194, 195]. Dessa
maneira, € importante avaliar e quantificar a perda de massa e degradacdo das
amostras confeccionadas, como mostra a Figura 5.21.
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Figura 5.21. Valores médios e o desvio padrdo da massa retida pelos arcaboucos em cada periodo
de degradacéo.

E possivel observar uma perda de massa entre a segunda e a quarta semana
para todos os arcaboucos, com excecado do arcabouco sem carga inorganica (P1).

Para esta estrutura porosa, observa-se um ganho de massa no primeiro periodo de
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degradacdo e este ganho € acentuado no segundo periodo de degradacdo. Este
efeito é devido ao intumescimento que ocorre normalmente durante a degradacéo
hidrolitica do poliéster caracterizada pela presenca de alguma quantidade de agua
no interior dos poros que nao foi removida pelo processo de secagem, sendo

observado também por Navarro et al [196].

As cargas inorganicas (BV2 e ANC2) exerceram uma influéncia ndo somente
na retencdo de agua, mas também na velocidade de degradacédo dos arcaboucgos,
quando comparadas as figuras 5.20 e 5.21. E possivel observar que o principal fator
influenciando a velocidade de degradacao dos arcaboucos é o tipo e concentracao
de carga, provavelmente devido ao aumento na hidrofilicidade e na superficie de
contato entre amostra e meio. Os arcabougos mais hidrofilicos e que apresentam
maior superficie de contato com a solucéo, sofrem perda de massa em velocidade
proporcional a quantidade de TRIS adsorvido. Além disso, parte da perda de massa
das amostras que contém cargas inorganicas se deve a desintegracao, dissolucao e

erosdo das particulas localizadas na superficie dos arcabougos [90, 189].

Os arcaboucos contendo BV2 séo visivelmente mais hidrofilicos do que os
arcaboucos unicamente poliméricos ou contendo apatita. Esta propriedade também
€ proporcional a razao entre PLGA:carga, sendo que a maior quantidade de carga
gera maior intumescimento e, portanto, maior perda de massa em todos os periodos
de degradacao, para todos os arcaboucos produzidos e avaliados. A diferenca entre
arcaboucos contendo as mesmas concentracfes de ANC2 e BV2 pode ser explicada
também pela distribuicdo e cobertura mais eficiente das paredes dos poros do
polimero, devido ao tamanho reduzido das particulas do biovidro, como mostrado e
discutido pelas micrografias e u—CT (secdo 5.2.1). Portanto, a perda de massa
exibida pelos arcabougos contendo cargas inorganicas ndo €, necessariamente,

diretamente proporcional a degradacao do polimero.

O elevado intumescimento apresentado pelas amostras contendo BV2 e a
perda de massa causada pela erosédo de particulas pode gerar uma falsa relagédo de

degradagéo entre os arcaboucos estudados. Para observar esse efeito — a relagéo
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entre a perda de massa observada e a degradacao do PLGA - realizou-se analises

por GPC, como mostradas na Figura 5.22.
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Figura 5.22. GPC dos arcaboucos de PLGA, PLGA-BV2 e PLGA-ANC2 ap0Os cada periodo de

degradacéo.

Este grafico exibe a massa molar ponderal média encontrada para cada tipo
de amostra em cada periodo de degradacdo. E possivel observar que os valores
encontrados sofrem uma reducdo consideravel entre os dois periodos de
degradacéo, e esta reducdo € ainda acentuada para as amostras contendo biovidro
devido, provavelmente, ao elevado intumescimento apresentado por estas amostras.
Contudo, a perda de massa das amostras ndo é diretamente proporcional a reducéo
na massa molar observada, indicando que parte da perda de massa das amostras
nao esta relacionada com a degradacao do polimero e sim, possivelmente, com a

perda de carga presa a superficie dos arcaboucos.

Dessa forma, os arcaboucos confeccionados apresentam alguns dos
requisitos importantes para a eficiéncia de um material para a engenharia de tecidos
e apresentam uma velocidade de degradacdo compativel com a regeneracao do
tecido 0sseo, causando assim a substituicdo do arcabouco pelo osso regenerado. A

morfologia e a quimica de superficie desses implantes sdo fatores extremamente
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importantes para a interagdo implante-célula, como observado por Lee et al [197].
Os dados de GPC encontrados nessa pesquisa sugerem que em conjunto com a
degradacdo do PLGA, também ocorre a erosdo e degradacdo das cargas
adicionadas, sendo que estes ultimos fatores sdo responsaveis em grande parte
pela perda de massa durante o periodo de degradacdo. Esse efeito € importante
pois a degradacéo de biovidros e apatitas, libera ions de calcio, fosforo e silicio que
estimulam a proliferacdo e diferenciacdo de osteoblastos [192, 198]. Logo, é
importante relacionar a velocidade de degradacdo com a regeneracdo do tecido,
sabendo-se que quanto mais rapidamente esses processos acontecem, mais rapida
sera a recuperacdo do paciente [184]. Portanto, foi estudada também a resposta

celular a alguns materiais desenvolvidos nesta pesquisa.

5.2.5 MTT - Biocompatibilidade

Conforme os resultados obtidos até o momento, considera-se que as
amostras contendo BV2 s&o as mais interessantes para a aplicagdo na engenharia
de tecidos devido a elevada area de superficie e rugosidade nas paredes dos poros,
além da hidrofilicidade superior exibida por essas amostras. Portanto, foi avaliada a
biocompatibilidade — citotoxicidade de arcaboucos contendo BV2 (P11 e P12) e da
nanocarga, através da viabilidade celular em trés periodos de tempo (24, 48 e 72
horas). A Figura 5.23 exibe os resultados encontrados para a viabilidade celular dos
materiais avaliados em percentagem, em 24, 48 e 72 horas. A carga foi testada
somente com uma quantidade maxima, porém os arcaboucos foram testados em

trés concentracdes em relacdo ao meio.
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Figura 5.23. Viabilidade celular encontrada para o BV2 e dos arcaboucgos P11 e P12 em relacdo ao
controle positivo, em trés periodos (24h, 48h e 72h).

A absorbancia do MTT para todas as amostras foi observada em 570 nm.
Todas as amostras demonstraram citotoxicidade baixa, porém significativa, em
relacdo ao controle nos trés periodos de tempo avaliados. Uma certa citotoxicidade
inicial leva a uma resposta inflamatéria que promove a regeneracao tecidual. Fatores
de crescimento que estimulam a osteogénese séo produzidos durante um processo

inflamatério, desde que este, ndo seja exacerbado e ndo se torne cronica [199].

N&o séo observadas diferencas significativas na resposta celular entre os trés
periodos avaliados. Nao foi observada diferenca significativa nos resultados obtidos
para os arcaboucgos em concentracdes diferentes, o que indica que nem mesmo a
mais alta concentragcdo avaliada apresenta toxicidade celular suficientemente

expressiva para impedir 0 seu uso.
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6 CONCLUSAO

Foram desenvolvidas cargas inorganicas — biovidro através da metodologia
sol-gel e apatita nanocristalina carbonatada através da metodologia de
coprecipitacdo — com propriedades otimizadas para a aplicacdo associada ao PLGA,
na forma de arcaboucos porosos. Foi possivel obter particulas menores somente
alterando o processo de secagem do material ap0s a sintese, sem causar mudancas

significativas na cristalinidade e composicao das cargas.

Arcaboucos porosos foram produzidos com PLGA e as cargas selecionadas e
somente com o polimero para controle. Através da analise morfologica dos
arcaboucos produzidos foi possivel observar a influéncia do tamanho das particulas
adicionadas ao polimero no tamanho e distribuicdo dos poros, além da rugosidade
superficial observada na parede dos poros. A adicdo de cargas inorganicas gerou
modificacdes significativas nas propriedades mecanicas dos arcaboucos preparados.
Grande parte dos arcaboucgos apresentou aumento no modulo de elasticidade e
reducdo na porosidade como tendéncia, proporcional a adicdo de cargas
inorganicas. Estes efeitos ndo sdo observados para o arcabouco contendo a
concentracdo mais elevada de apatita, para a qual se obteve um maximo de rigidez

para uma concentracdo intermediaria.

Duas metodologias foram selecionadas para a preparacdo dos arcaboucos
porosos: agente porogénico e liofilizacdo. Os arcaboucos preparados pela
metodologia de lixiviagdo de agente porogénico apresentaram elevada porosidade
com tamanhos controlados pelo tamanho do cristal de sal (agente porogénico)
porém baixa interconectividade entre os poros. Para as amostras preparadas por
liofiizagdo (congeladas a -20°C), foi observada uma elevada porosidade e
interconectividade entre os poros, além de organizacdo estrutural e distribuicdo
homogenia dos poros no arcabouco. Estas propriedades sofreram algumas

alteragcbes, como o0 aumento na desorganizacdo dos poros (avaliada por
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microtomografia), aumento da area superficial e rugosidade quando cargas foram
adicionadas. Foram realizadas ainda andlises das propriedades mecanicas (médulo
de elasticidade) das amostras selecionadas, onde se observou que as amostras
preparadas por lixiviacdo sofrem deformacdo plastica e ruptura quando aplicada
forca suficiente, e as amostras preparadas por liofilizacdo sofrem deformagéo
elastica. Ja& as amostras congeladas a -196 °C exibiram poros menores, ndo sendo
interessantes para aplicacdo na engenharia de tecidos 0sseos. Por estas razfes, as
amostras preparadas por liofilizacao (-20 C) foram selecionadas para os testes

posteriores.

Arcaboucos selecionados foram submetidos a degradacéo in vitro durante 28
dias. As amostras contendo cargas inorganicas sofreram um maior intumescimento
quando comparadas as amostras sem cargas ou com menor quantidade das
mesmas, devido a maior hidrofilicidade e area de superficie. A perda de massa a
cada periodo de degradacdo foi proporcional ao intumescimento sofrido pela
amostra. As amostras com maior quantidade de carga inorganica sao mais
hidrofilicas e apresentam maior superficie de contato com a solu¢ao tampao utilizada
durante o processo de degradacédo. Alem disso, estas amostras apresentam grandes
guantidades de cargas inorganicas na superficie das paredes dos poros, o que pode
gerar uma reducao na massa do arcabouco nao proporcional a reducdo na massa

molar do polimero, conforme foi observado através da analise de GPC.

Ensaios de MTT foram realizados para avaliar a
biocompatibilidade/citotoxicidade das cargas inorganicas preparadas e alguns
arcaboucos selecionados. Todas as amostras testadas, em todas as concentracdes
avaliadas e em todos os periodos de tempo apresentaram citotoxicidade

extremamente baixa.

Com base nos estudos feitos neste trabalho, podemos concluir que as
estruturas porosas de PLGA com biovidro na proporcdo 40:60, preparadas por
liofilizacdo com congelamento prévio a -20 °C apresentam excelentes propriedades
para utilizacdo como arcaboug¢os em engenharia tecidual, devendo ser o candidato

ideal para continuacéo deste trabalho.
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PROPOSTA PARA TRABALHOS FUTUROS

Avaliacdo de adeséo celular aos arcaboucos;
Avaliacdo da difusdo de células no interior dos poros;

Aplicacéo dos arcaboucos em testes in vivo.
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Anexo 1. Relatorio referente ao estagio sanduiche.
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Centre Interuniversitaire de Recherche et d’Ingénierie des Matériaux

Short report on the visit of Mariane GIACOMINI SCHARDOSIM
(PhD student at PUCRS-LMN, Porto Alegre, Brazil)
at CIRIMAT-INPT, Toulouse, France (15/10/2013-14/10/2014)

Mariane GIACOMINI SCHARDOSIM, PhD student at PUCRS (Porto Alegre, Brazil) worked in
CIRIMAT laboratory (http:/fwww.cirimat.cnrs.fr/presentation-67/, Toulouse, France) during one year
under the supervision of Jérémy SOULIE and Christéle COMBES.

The objective of the study performed by Mariane GIACOMINI SCHARDOSIM was to produce three-
dimensional porous composite scaffolds of polylactic-co-glycolic acid (PLGA)-bioactive mineral
particles (bioglass or carbonated nanocrystalline apatite) by two methods: 1- Salt leaching technique
using a porogenic agent with different particle sizes and proportions (methodology intiated at PUCRS-
LMN, Brazil); 2- freeze-drying (methodology initiated at INPT-CIRIMAT, France). For both techniques
various mineral filler/polymer ratios were used in order to evaluate the influence of each type of
bioactive filler (bioglass and apatite) in scaffolds porosity, compressive strength and degradation time.
The synthesized bioglass or apatite powders and composite scaffolds were characterized by FTIR
spectroscopy, scanning electron microscopy (SEM), X-ray diffraction (XRD), granulometry and X-ray
tomography. In addition, the mechanical properties (compressive strength, elastic stiffness), the
porosity (using mercury intrusion porosimetry), and the in vitro degradation in buffered solution at pH
7.4 and 37T of the composite scaffolds were charac terized. The results showed different degrees of
crystallinity for the apatites as well as different granulometries. SEM analyses showed scaffolds with
interconnected porosity in a size range between 200 and 400 micrometers with a different organization
pattern depending on the methodology. We were able to demonstrate also that the pores size and the
scaffolds surface roughness depend partly on the apatite/polymer ratio. This study showed that by
selecting the type of bioactive filler and processing parameters we can prepare biodegradable and
bioactive porous composite scaffolds with adapted properties for bone tissue engineering.

To progress in her PhD work Mariane GIACOMINI SCHARDOSIM collaborated with two research
teams of CIRIMAT: the Phosphates, Pharmacotechnics, Biomaterials (PPB) team for the main part of
her research work and the Mechanics, Oxidation, Microstructure (MEMO) team for the evaluation of
the mechanical properties of the macroporous materials she prepared.

Mariane GIACOMINI SCHARDOCSIM is currently writing an exhaustive report on the work she
performed at CIRIMAT during the year 2013-2014 and we plan to prepare a paper presenting the main
results of her study and to submit it to an international journal before june 2015.

In addition, part of the results Mariane GIACOMINI SCHARDOSIM obtained in CIRIMAT have been
already disseminated in the form of an oral and a poster communication in a french national and an
international congress respectively (see the details of these communications below). For both of them
CAPES has been acknowledged for the one year doctoral fellowship.

CIRIMAT has taken In charge the transportation, accommodation and registration fees for the
participation of Mariane GIACOMINI SCHARDOSIM to the MSE 2014 congress in Germany where
she presented her poster.

Disseminations of the results in national and international congresses:

- Preparation and properties of porous PLGA-bioactive particles composite scaffolds for bone tissue
Engineering. M. Schardosim, J. Soulié, G. Soares, D. Poquillon, C. Rey, R. Hubler, C. Combes
Poster presentation at Materials Science and Engineering (MSE) congress, 23-25 september 2014,
Darmstadt (Germany).

- Scaffolds composites macroporeux pour la régénération osseuse. M. Giacomini Schardosim, D.
Poquillon, S. Cazalbou, B. Duployer, C. Tenailleau, C. Rey, R. Hubler, J. Soulié, C. Combes
Oral presentation at Materiaux 2014 Congress, 24-28 nov. 2014, Montpellier (France).
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Finally, the collaboration initiated between LMN-PUCRS and CIRIMAT-INPT thanks to this one-year
doctoral CAPES fellowship for Mariane GIACOMINI SCHARDOSIM and the promising preliminary
results she obtained enable us to submit in may 2014 a bilateral project on the same research topic to
the CAPES-COFECUB 2015 call in a view to strengthen this new franco-brazilian collaboration. We
are currently expecting the list of the projects selected by the French-brazilian committee.

Toulouse, the 10th of december 2014

Christéle COMBES - Professor
Institut National Polytechnique de Toulouse
christele .combes@ensiacet.fr



