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O que sabemos € uma gota; o que ndo sabemos é um oceano.

(Isaac Newton)
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RESUMO

SOARES, Gabriela Borges. Desenvolvimento de Estruturas Poliméricas
Bioativas Macroporosas Destinadas & Engenharia de Tecido Osseo. Porto
Alegre- RS. 2015. Dissertagdo. Programa de Poés-Graduacdo em Engenharia e
Tecnologia de Materiais, PONTIFICIA UNIVERSIDADE CATOLICA DO RIO
GRANDE DO SUL.

Lesbes em tecido 0sseo chegam a somar 15 milhdes de casos por ano
mundialmente. Diante disso, uma quantidade significativa de transplantes de tecidos
0sseos tem sido realizada nos ultimos anos. Uma alternativa promissora para
enxertos 6sseos esta na area da engenharia de tecidos, que se baseia na utilizacao
de estruturas poliméricas atuando como scaffolds para regeneracao do tecido duro.
O objetivo deste trabalho foi buscar a associacdo entre o copolimero PLGA e a
bioceramica hidroxiapatita com a finalidade de formar uma estrutura polimérica
bioativa macroporosa. A confeccdo foi dada através da dissolucdo de PLGA em
cloroférmio, seguida da adicdo de hidroxiapatita e cloreto de sodio (agente
porogénico). A moldagem das amostras foi realizada por compressao em prensa
hidraulica. Apés, foi feita a lixiviacdo das amostras, seguida do tratamento com
NaOH. Finalmente os compdsitos obtidos foram caracterizados através de MEV-
FEG, visando analisar qualitativamente a morfologia, a porosidade e a
interconectividade dos poros; a hidrofilicidade das superficies foi analisada por testes
de molhabilidade em que foi comprovada a eficiéncia do tratamento quimico; ensaios
de degradacdo hidrolitica realizados em funcdo do tempo revelaram que o
percentual de degradacdo dos diferentes tipos de scaffolds ndo apresentou
mudanca significativa entre os tempos de 14 e 42 dias. O ensaio de degradacéao
hidrolitica constatou ainda que a retencao de liquido fora maior em scaffolds tratados
guimicamente; os ensaios de compressao avaliaram o comportamento mecéanico dos
diferentes tipos de scaffolds confeccionados. Concluiu-se, entdo, que a metodologia
utilizada originou compdsitos macroporosos que podem vir a ser aplicados na

engenharia de tecido 0sseo.

Palavras-Chaves: Biomateriais, Hidroxiapatita, PLGA, Engenharia de tecidos.



ABSTRACT

SOARES, Gabriela Borges. Development of polymeric bioactive macroporous
structures for Bone Tissue Engineering. Porto Alegre - RS. 2015. Master.
Graduation Program in Materials Engineering and Technology, PONTIFICAL
CATHOLIC UNIVERSITY OF RIO GRANDE DO SUL.

Lesions in bone tissue reach 15 million cases per year worldwide. Thus, a significant
amount of bone tissue transplants have been performed in recent years. A promising
alternative to bone graft is in the field of tissue engineering, which is based on the
use of polymeric structures acting as support for hard tissue regeneration. The
objective of this project was look for the association of the PLGA copolymer, to the
bioceramic hydroxyapatite, to form a polymeric bioactive macroporous structure. The
preparation was made through the PLGA dissolution in chloroform, followed by
addition of sodium chloride and hydroxyapatite (porogenic agent). Molding of the
samples was performed by compression in hydraulic press. After, was performed the
leaching of the scaffolds, followed by treatment with NaOH. Finally the composites
obtained were characterized by FEG - SEM, in order to analyze qualitatively the
morphology, porosity and interconnectivity of the pores; the hydrophilicity of the
surface was evaluated by wettability tests it was proved chemical treatment
efficiency; in vitro hydrolytic degradation assays performed as a function of time
demonstrate that the percentage of degradation of various types of scaffolds did not
showed significant changes between 14 and 42 days. Hydrolytic degradation assays
found yet that the fluid retention was higher in scaffolds chemically treated;
compression tests evaluated the mechanical behavior of different types of scaffolds
made. It was concluded then that the methodology used originated macroporous

composites that may be applied in bone tissue engineering.

Key-words: Biomaterials, Hydroxyapatite, PLGA, Tissue Engineering.
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1. INTRODUCAO

O aumento da expectativa de vida da populacdo mundial traz como
consequéncia maiores quantidades de doencas relacionadas a estrutura 0ssea,
inclusive a osteoporose. Isso resulta numa maior demanda pelos setores de
ortopedia, provocando, dessa forma, a necessidade do estudo de materiais
utilizados para substituicdo e regeneracdo de tecido 6sseo [1]. A osteoporose
provoca diminuicdo progressiva da densidade 6ssea e aumento do risco de fraturas.
Atualmente no mundo ha cerca de 200 milhGes de pessoas atingidas por essa
doenca. Apenas no Brasil, cerca de 70 mil pessoas fraturam o colo do fémur por ano
[2]. Fraturas de ossos séo formas muito comuns de lesdes. Dados dos ultimos anos
apontam uma estimativa anual de 15 milhfes de fraturas a nivel mundial, em que
cerca de 10% dos casos necessitam do preenchimento com enxertos [3]. Nos
Estados Unidos, por exemplo, a cada ano, aproximadamente 170.000 fraturas

O0sseas nao atingem a cura (devido a gravidade da lesdo) sem auxilio de enxertos

[4].

A fim de incentivar o processo de cicatrizacdo-regeneracdo 6ssea, enxertos
0sseos sao muitas vezes necessarios. O autoenxerto (ou enxerto autélogo) consiste
em retirar um pedaco de 0sso do corpo do paciente (colhido normalmente a partir da
crista iliaca, do fémur, da tibia ou das costelas) [5] e enxerta-lo para preencher a
area danificada. Como o enxerto € oriundo do corpo do paciente, o risco de rejeicéo
€ muito baixo, porém, apesar do 0sso esponjoso autdégeno ser considerado padrao
para enxertos 0sseos, existem varias limitagdes, tais como a pouca disponibilidade,
0 aumento da perda de sangue ao se operar dois locais no mesmo paciente e o
potencial de vulnerabilidade do local doador. Os enxertos 6sseos também podem
provir de um doador, neste caso sdo chamados de enxertos aldgenos ou

aloenxertos e sao oriundos de um banco de ossos humanos. O Brasil conta com
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cinco bancos de ossos ativos: Passo fundo/RS (BTME - Banco de Tecidos
Musculoesqueléticos Hospital Sdo Vicente de Paulo), Marilia/SP (UNIOSS), USP/SP
(Banco de Tecidos do 10T), Santa Casa/SP (Banco de Tecidos Salvador Arena) e
Rio de Janeiro/RJ (Banco de Tecidos Musculoesqueléticos / Instituto Nacional de
Traumatologia e Ortopedia) [6]. Todavia, enxertos alégenos também séo
problematicos devido aos riscos de infeccdo, transmissdo de patégenos e rejeicao
imunologica [7-8]. No primeiro semestre do ano de 2014 foram realizados 10.388 mil
transplantes 6sseos em nosso pais, sendo que 761 foram para as cirurgias
ortopédicas e 9.614 para as odontoldgicas. Dentre os estados que mais
transplantaram tecido 6sseo estdo S&o Paulo, Rio Grande do Sul e Rio de Janeiro,
com, respectivamente, 9.751, 322 e 310 transplantes realizados. Assim como na
doacédo de 6rgdos, a demanda por tecidos musculoesqueléticos, incluindo tecidos
0sseos, esbarra na falta de informacgéo por parte de familiares e profissionais [9].
Portanto, o método da criagdo de enxertos 6sseos artificiais que possam reproduzir
as caracteristicas de 0sso é uma grande opcao para a profissdo médica [4]. Além do
mais, lesdes 6sseas normalmente causam dores e perda de mobilidade. O dano e a
perda de tecidos levam a alteracdes metabdlicas e estruturais que podem causar
doencas significativas e diminuir a qualidade de vida [10]. A vista disso, a
engenharia de tecidos fornece substitutos biolégicos e fisioldgicos que podem suprir
a perda de tecido devido a doencas ou a acidentes. Entretanto, as propriedades
mecanicas de resisténcia, dureza, superficie e médulo de elasticidade de polimeros
comumente utilizados (tais como PMMA, PET, PGA, PLA e PLGA), normalmente,
sdo menores do que as propriedades do osso natural. Por conta disso, nos ultimos
anos, polimeros tém sido aplicados juntamente as ceramicas para reconstituicdo de
tecidos, tais como 0sso, cartilagem, tenddes e ligamentos. Isso implica na melhoria
das propriedades mecéanicas do scaffold em comparacdo com a matriz de polimero
puro [10].

Para ser considerado um scaffold ideal, o material deve apresentar
caracteristicas como morfologia e propriedades mecanicas semelhantes as do tecido
a ser restaurado. Transi¢cdes nas propriedades mecanicas, nas taxas de degradacéo
e nas propriedades de crescimento interno das células podem ser realizadas através

de implantes com gradientes de composicdo e/ou porosidade variaveis [11].
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Dentro da engenharia de tecidos séo utilizados polimeros biorreabsorviveis
com diferentes pesos moleculares, cristalinidades, propriedades mecanicas e
tempos de absorcdo. Entre os polimeros mais aplicados estdo o acido polilactico
(PLA) e o acido poliglicélico (PGA), que podem ser fabricados separadamente ou em
combinacdes com os seus isdbmeros (originando assim o Acido poli (glicolico-co-
latico), PLGA) [12,13].

Paralelamente aos polimeros biorreabsorviveis, apatitas de fosfato de calcio,
como a hidroxiapatita (HA), tém sido largamente estudadas para a reparacédo e
substituicdo de tecidos 6sseos danificados ou traumatizados [14]. A semelhanca da
HA com os fosfatos de célcio do osso real inspira pesquisadores a utiliza-la para
aplicacdes biomiméticas [4,15,16]. A engenharia de tecidos apresenta uma
alternativa ao tratamento de lesBes Osseas utilizando compdsitos de polimeros
biodegradaveis, como o &cido poli (latico-co-glicolico) e fosfatos de céalcio, como a
hidroxiapatita. A combinacéo das caracteristicas de ambos 0os materiais possibilita a
elaboracdo de scaffolds poliméricos que apresentem propriedade mecanica,
biocompatibilidade e biodegradabilidade apropriadas quando se tem como finalidade
a engenharia de tecidos [10,17]. Uma excelente alternativa para enxerto 0sseo é
desenvolver materiais a base de polimero contendo reforcos mais duros e mais
fortes que o préprio polimero com constituintes tais como fibras, cristais, ou

particulas [4].

A hidroxiapatita tem uma elevada resisténcia mecanica, semelhante ao
mineral natural dos o0ssos. A combinacédo do biopolimero PLGA com bioceramicas
tais como a HA pode produzir um biomaterial vantajoso para aplicacdes na area
biomédica [18]. Por conseguinte, € importante que o material escolhido como
enxerto seja facilmente colonizado pelas células, de modo que 0 0SSO possa
regenerar e vir a substituir o biomaterial. Para isso, é necessario que o material seja
poroso, mas também reabsorvivel, para ser substituido pelo tecido 6sseo. A
presenca da porosidade permite que as células migrem para o material inteiro e nao
unicamente na superficie. Os poros sao caracterizados pelo seu volume, seu
tamanho, sua forma e também pelas conexdes que existem entre eles. A porosidade

ird influenciar a reabsor¢do do material pelo organismo. Torna-se importante
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coincidir a taxa de reabsorcéo do polimero com o tempo de regeneracgéo de tecido
0sseo a fim de néo interferir na formacéo do tecido e nem, ao contrario, desaparecer
muito rapidamente a ponto de n&do servir como um suporte para a regeneracao
6ssea [19,20]. E desejavel que este tipo de biomaterial seja reabsorvido lentamente
e substituido por um tecido natural. Isso significa que o sistema biorreabsorvivel
interno deve manter a estabilidade dos fragmentos durante o processo de reparacao
do osso, com a funcéo de transferir gradualmente a tensdo ao 0sso na medida em

gue o sistema esta sendo reabsorvido pelo organismo [12, 21,22].

O objetivo deste trabalho é confeccionar e caracterizar compdsitos bioativos
dotados de alta porosidade associando o acido poli (latico-co-glicélico) a
hidroxiapatita, visando a aproximacdo das propriedades do osso real, tais como
caracteristicas de morfologia, composicéo e propriedades mecanicas. A confeccdo
dos scaffolds sera dada primeiramente a partir da dissolucdo do polimero em
cloroférmio, seguida da adicdo da bioceramica (HA) e de um agente porogénico,
(NacCl).
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2. OBJETIVOS

O presente trabalho teve como finalidade desenvolver estruturas poliméricas
tridimensionais providas de alta porosidade, aliando o acido poli (latico-co-glicélico) a

hidroxiapatita para futura aplicacdo na area de engenharia de tecido 6sseo.

2.1. Objetivos Especificos

- Confeccionar scaffolds macroporosos aliando PLGA a HA;

- Confeccionar membranas porosas a partir de solucado de PLGA e NaCl;

- Realizar tratamento quimico em scaffolds em solucéo de hidroxido de sodio;

- Comparar molhabilidade de scaffolds tratados e nédo tratados quimicamente

através da analise de angulo de contato;

- Caracterizar a morfologia dos scaffolds (avaliando rugosidade, porosidade e

interconectividade de poros);

- Realizar ensaio de degradacdo hidrolitca em funcdo do tempo,

acompanhando possiveis mudangas no pH da solucao;

- Avaliar o comportamento mecanico atraveés de ensaio de compressao.
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3. REVISAO BIBLIOGRAFICA

3.1. Tecido Osseo

O tecido 0sseo € o tecido mais resistente do organismo humano. Sua funcao
baseia-se no suporte de tensdes e forcas, além de protecdo e locomocao.
Sobretudo, o tecido 6ésseo € um importante meio de armazenamento de minerais e
possui também funcdo no equilibrio organico. Ossos compdem-se de uma matriz

organica resistente, fortalecida por depdsitos de sais de calcio [23,24].

O esqueleto humano possui uma pluralidade de fungoes:

- E um dos principais 6rgéos para a homeostase do célcio (processo de regulacgéo
pelo qual o organismo consegue a constancia do seu equilibrio) e um

armazenamento significativo de célcio, fosfato, magnésio, potassio e sodio;

- Proporciona um suporte mecanico para os tecidos macios e é alavanca para a

acdo do musculo, conferindo a rigidez necessaria para o suporte do corpo humano;

- Protege e aloja érgdos como coracdo e pulmao (caixa toracica), bem como o

encéfalo (caixa craniana);

- E o principal local de hematopoese no humano adulto, no qual o tecido esponjoso

de ossos com medula vermelha vem a produzir células sanguineas [23-25].
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Figura 3.1. Fotografia de fémur humano com um nucleo perfurado removido. Tomografia de raio X:

imagem do 0sso esponjoso retirado do fémur proximal a articulacdo do joelho [26].

A figura 3.1 apresenta um fémur com uma imagem de tomografia de raios X
do o0sso esponjoso removido. O 0SSO esponjoso possui uma rede de poros
interconectados com poros superiores a 500 um com grandes interconexdes entre
eles [26]. A matriz 6ssea é composta por uma parte organica e uma parte inorganica.
Os sais cristalinos depositados na matriz organica do 0sso compdem-se
basicamente de calcio e fosfato e sdo denominados hidroxiapatitas [24,27]. As
principais células presentes no tecido 6sseo sao os ostedcitos (osteoblastos antigos
enterrados na matriz 0ssea), 0s osteoblastos (células mesenquimais), 0s
osteoclastos, e as células de revestimento ésseo, que sdo osteoblastos inativos

localizados na superficie do osso [28,29].

Os osteoblastos e o0s osteoclastos fazem parte do processo de
osseointegracao, estimulando a formacéo de um novo tecido 6sseo, a osteogénese.
Os osteoclastos sdo responsaveis pela remodelacdo e renovacédo do tecido 6sseo.
Sdo células gigantes multinucleadas que sdo especializadas nos processos de
reabsor¢cdo da matriz 6ssea. Osteoclastos e osteoblastos estdo representados na
figura 3.2.
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Osteoblastos Peridsteo fibroso

A\

Figura 3.2. Osteoblastos e osteoclastos no mesmo 0sso [24].

Os osteoblastos criam o0 novo 0sso e sdo responsaveis pela sintese dos
componentes organicos e inorganicos da matriz 6ssea. Além de serem responsaveis
pela formacdo da matriz 6ssea, 0s osteoblastos s&do responsaveis pela sua

mineralizacao [30].

O osso sofre continua deposicao de osteoblastos e ininterrupta absorcédo nos
locais onde o0s osteoblastos se encontram ativos. Uma discreta atividade
osteoblastica ocorre continuamente em todos 0s 0ssos vivos (em torno de 4% de
todas as superficies em qualquer dado momento no adulto) [24]. O osso neoformado
imaturo € o osso recém formado pelos osteoblastos, sendo a base de formacado do
tecido 6sseo maduro. O tecido 0sseo imaturo € gradualmente reabsorvido pelos
osteoclastos e substituido por tecido 6sseo maduro, ou lamelar [30]. Exceto nos
0SSOS em crescimento, as taxas de deposicdo e absorgdo Ossea costumam ser
equivalentes entre si, de modo que a massa total de tecido 6sseo permanece

constante [24].

Os osteoclastos comumente subsistem em massas pequenas, mas

concentradas e, uma vez desencadeado seu desenvolvimento, tais massas
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costumam destruir o 0sso em cerca de 3 semanas. No término desse periodo, 0s

osteoclastos desaparecem e o tunel é invadido pelos osteoblastos; em seguida,
inicia-se o0 desenvolvimento de um novo tecido 6sseo. A deposicao 6ssea, entao,
prossegue por varios meses, ocorrendo o assentamento do novo tecido em
sucessivas camadas de circulos concéntricos (lamelas) sobre as superficies internas
da cavidade. Essa deposicdo do novo tecido 6sseo cessa quando 0 0SSO comecga a

invadir os vasos sanguineos da area [24].

O tecido 6sseo € dividido entre tecido ésseo compacto (ou denso) e tecido
0sseo trabecular (ou esponjoso ou reticulado). Ambos os tecidos apresentam o
mesmo tipo de célula e de substancia intercelular, porém diferem-se por possuirem
uma distinta disposicdo de seus elementos e diferentes quantidades de espacos
medulares. O tecido 6sseo trabecular possui espacos medulares mais amplos,
sendo formado por vérias trabéculas, que dao aspecto poroso ao tecido, conforme
apresentado na Figura 3.3. O tecido 6sseo compacto praticamente ndo possui
espacos medulares, existindo, no entanto, além de canaliculos, um conjunto de
canais que sd@o percorridos por nervos e vasos sanguineos, chamados canais de
Volkmann e canais de Havers. Os o0ssos apresentam grande sensibilidade e
capacidade de regeneracao por possuirem uma estrutura inervada e irrigada [27].

Lacuna contendo ostedcitos

Trabéculas

Sistema de

Havers Canal de Havers

Peridsteo

.,,., 2 Canal de Volkmann

Figura 3.3. Estrutura éssea interna exibindo osso compacto e trabecular [32].
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3.1.1. Enxerto 6sseo

O osso é um dos 6rgaos mais frequentemente reparados no corpo humano
[33]. Os enxertos 6sseos tém sido muito usados para preencher defeitos de 0ssos
causados por trauma ou doenca, tais como fraturas, infecgbes e tumores [34]. As
modalidades de tratamento existentes incluem enxertos autdgenos, aldégenos,
xendgenos e sintéticos. Os tipos de enxertos mais raros sdo 0s xendgenos
(provenientes de doadores de espécies diferentes). Esses sdo normalmente
produzidos a partir de osso bovino cortical ou medular liofilizados. Sua né&o utilizagao

muitas vezes se deve a aspectos culturais e religiosos [35].

Enxertos autdgenos (oriundos do préprio paciente) sdo a escolha clinicamente
preferida para enxerto 6sseo, pois tem a enorme vantagem de histocompatibilidade
sem os riscos de transmissdo de doencas e ainda € o melhor material para
reparacdo 0ssea. No entanto, o tecido autégeno possui a desvantagem de ser um
suprimento limitado. Ademais, ha a necessidade de dois procedimentos cirlrgicos
para a realizacdo de um autoenxerto (0 primeiro para retirada do osso do local
doador e 0 segundo para a insercdo desse tecido 6sseo ja esculpido no local da
falha). Enxertos alégenos (provenientes de doadores de mesma espécie) sao
limitados pelos riscos de transmissdao de doencas e por histo-incompatibilidades.
Embora os enxertos d&sseos aldgenos tenham melhor disponibilidade que
autoenxertos eles possuem a desvantagem de poder acarretar na transmissao de
doencas e causar respostas imunes. No entanto, a disponibilidade limitada de
enxertos naturais requer o desenvolvimento de substitutos OGsseos alternativos.
Enxertos sintéticos a base de materiais ceramicos tém propriedades mecéanicas
significativamente diferentes quando comparados com o tecido 6sseo humano. A
incompatibilidade muitas vezes resulta em falha do implante e, consequentemente,

em uma cirurgia de reviséo [36-38].

O desenvolvimento de materiais biodegradaveis como substitutos 6sseos
para o preenchimento de grandes defeitos tem sido bastante estudado pela

engenharia de tecido O0sseo. Estes materiais devem manter a forca mecanica



24
adequada, ser osteocondutores e degradarem-se com uma velocidade controlada
para proporcionar espaco para a formagdo do novo osso [38,39]. Um implante
poroso promove o crescimento de tecido 6sseo também na parte interna da matriz e
funciona fornecendo suporte estrutural inicial ao promover a integracdo do implante
com o osso circundante. A medida que a matriz polimérica se degrada, o tecido
0sseo novo gradualmente infiltra-se na estrutura, de forma que o implante possa ser
completamente substituido pelo osso, sendo assim capaz de suportar cargas de
nivel fisiolégico [36,40]. Compdsitos de polimeros biodegradaveis aliados a
biocerdmicas sdo materiais promissores para enxertos 0sseos e tém sido

extensivamente investigados [38].

3.2. Biomateriais

A utilizac@o de biomateriais é relatada desde entre 1200 e 700 a.C., quando o
povo que habitou a peninsula italica, os etruscos, desenvolveu métodos de
substituices de dentes, utilizando ossos de boi esculpidos. O povo maia, em 600
a.C. alcancou a integracao 6ssea a partir de conchas do mar esculpidas e inseridas
diretamente na mandibula a fim de suprir a falta de dentes, mostrado na Figura 3.4
[41].

Figura 3.4. Fragmento de mandibula do povo maia encontrada na Playa de los Muertos em 1931 [42].

No Egito antigo, utilizava-se linho para realizacdo de suturas, ja na Europa, na
idade média, as suturas eram feitas com um fio retirado do intestino de animais,

como gato ou carneiro (chamado categute). Relatos descrevem inclusive a utilizagéo
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de fios de ouro para suturas entre 130-200 d.C. Em 1816 Philip Physick sugeriu a
utilizacéo de fios de chumbo para a sutura, porém, evidentemente, houve relatos de

reacoes adversas [41].

O conhecimento biomédico tem evoluido muito nos dltimos anos.
Simultaneamente a isso surgiu esta nova classe de materiais aplicados a
biomedicina, os biomateriais. Ha inUmeras definicbes para biomateriais. Na década
de 1980, um biomaterial era considerado qualquer material ndo vivo usado como
dispositivo médico, projetado para ter interacdo com sistemas bioldgicos [43]. No
inicio da década de 1990, apds a “Conferéncia sobre Consenso nas Definicbes em
Biomateriais”, em Chester, passou-se a considerar um biomaterial todo material que
visa interagir com sistemas biolégicos para avaliar, tratar, aumentar ou substituir
qualquer tecido, 6rgdo ou funcdo do organismo [44-46]. J& segundo Park e Lakes
um biomaterial pode ser definido como qualquer material usado na fabricagdo de
dispositivos para substituir uma parte ou funcéo do corpo de forma segura, confiavel,
econbmica e fisiologicamente aceitavel [47]. Outro conceito, relatado por Park e
Bronzino [48] define como biomaterial toda a substancia (a excecéo de farmacos) ou
combinacao de substancias, sintéticas ou naturais, que podem ser utilizadas durante
determinado intervalo de tempo, como uma parte de um sistema que trate, aumente,

ou substitua tecidos, 6rgaos, ou funcdes do corpo.

Existem vérias classes de biomateriais, tais como os metais (titdnio, que é
amplamente usado como substituinte 6sseo), os polimeros (PMMA, PET, PGA, PLA,
PLGA, etc.), as ceramicas (alumina, zircOnia, hidroxiapatita, etc.) e ainda materiais
gue ocorrem naturalmente (raros, mas, como exemplo, tém-se os corais marinhos
das familias Poritidae e Goniopora, que podem ser convertidos em hidroxiapatita)
[49]. E também possivel criar biomaterial compdsitos através da combinacdo de

materiais de diferentes classes [50,51].
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3.2.1. Bioceramicas e hidroxiapatita

As bioceramicas estdo entre os materiais mais estudados no ramo de
regeneracao e reposicao de tecidos 0sseos. Isso € devido a sua ampla possibilidade
de uso, pois podem ser empregadas revestindo sistemas de proteses metélicas ou
podem ser associadas a polimeros sintéticos ou naturais dando origem a compa@sitos
[52-55]. De modo geral, os materiais ceramicos compreendem grandes variedades
de substancias naturais e sintéticas, como vidro, tijolos, pedras e porcelanas, e
podem ser compostos de elementos metalicos e ndo metalicos. Nas Ultimas quatro
décadas observou-se um enorme avango no campo das bioceramicas, influenciando
no desenvolvimento de materiais ceramicos para uso na area médica, na reparacao

esquelética e na reconstrucdo éssea [52].

As bioceramicas séo definidas como materiais ceramicos destinados a obter
um comportamento fisiologico especifico para utilizacdo de um material na
construcdo de dispositivos protéticos artificiais ou de érgdos internos [52,56]. O
interesse tem sido dirigido para as propriedades vantajosas da ceramica, incluindo
0s seus excelentes niveis de bioatividade, resisténcia quimica, resisténcia a
compressédo e resisténcia ao desgaste [57]. A propriedade de bioatividade € uma
grande vantagem para a engenharia de tecidos. O termo bioativo € referido a um
material que induz uma resposta biolégica especifica, neste caso, um material que é
capaz de induzir a deposicao de cristais de apatita na sua superficie. Sendo assim,
as reacdes bioquimicas e biofisicas ocorrentes com o tecido promoverdo o
crescimento do osso [58]. Ceramicas bioativas tem a capacidade de aumentar a

diferenciacéo dos osteoblastos, bem como o crescimento deles [38,59].

As primeiras tentativas para substituir tecido 6sseo com biomateriais visavam
restaurar fungbes basicas pela reparacdo dos defeitos causados por lesdes e
doencas, no entanto o objetivo era chegar a uma resposta biolégica minima do
ambiente fisiologico [57]. Tendo como foco a engenharia de tecidos 0sseos, cabe
salientar que durante o processo de reconstrucao do tecido 0sseo a osteoconducao
(interagdo das células osteogénicas com a bioceramica) é de extrema importancia

para a regeneracdo 0ssea. Por ser classificada como um material osteocondutor, a
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hidroxiapatita possui a capacidade de acelerar a formagéo de novo 0sso a volta

do implante, reduzindo assim o tempo de cicatrizagdo. Sua incorporagdo em
dispositivos poliméricos oferece uma estrutura mineral que disponibiliza calcio e
fésforo para a neoformacédo 6ssea, ademais, neutraliza os subprodutos acidos da

degradacdo polimérica [60-63].

Dentre os diferentes tipos de biomateriais, as ceramicas bioativas, como a
hidroxiapatita, sdo fortes aliadas a engenharia de tecidos para a substituicdo de
tecidos duros do corpo [64]. A hidroxiapatita € o mineral mais importante encontrado
no tecido 6sseo, € constituida por célcio e fosforo e possui a seguinte férmula
molecular: Ca;0(PO4)s(OH), [28]. A Figura 3.5 apresenta uma imagem de micrografia
de cristais de hidroxiapatita na sua fase mineral, enquanto a Figura 3.6 apresenta a
micrografia de um granulo de hidroxiapatita provindo de um enxerto 6sseo dotado de

porosidade a nivel macro e microestrutural.
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Figura 3.5. Micrografia de cristais de hidroxiapatita [65]
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Figura 3.6. Micrografia de granulo de hidroxiapatita provindo de enxerto 6sseo [57].

Fosfatos de célcio sdo comumente usados para uma variedade de aplicacdes
que abrangem todas as areas do esqueleto, incluindo a fusédo espinhal, reconstrucéo
craniomaxilofacial, tratamento de defeitos 0sseos, tratamento de fraturas e aumento
0sseo [57]. Por serem consideradas a fase de calcio mais proxima a fase mineral do
0sso humano, as hidroxiapatitas ndo induzem reacfes imunoldgicas e téxicas
quando implantadas em locais ésseos de animais e de seres humanos [66,67]. Este
material tem alto potencial para ser usado como revestimento superficial para gerar
crescimento 0sseo e promover a fixacao biologica de proteses [68,69]. Os cristais de
hidroxiapatita possuem o tamanho aproximado entre 10 a 100 nm e sdo encontrados
ao longo das fibrilas de coldgeno. A dureza e a resisténcia do tecido 0sseo sdo

resultantes da associagao entre os cristais de hidroxiapatita e as fibras [70].

Trabalhos envolvendo o interesse no uso de hidroxiapatita em implantes
0sseos vém sendo relatados desde os anos 1980 e 1990 [71]. Embora HA tenha
excelentes propriedades de biocompatibilidade, seu uso muitas vezes é limitado
devido a sua natureza fragil [64]. Por esse fato, a preparacdo de compadsitos entre 0s
diferentes biomateriais (metais, ligas metalicas, ceramicas e polimeros, por exemplo)
€ a estratégia hoje usada para o melhoramento das propriedades e otimizacdo do

uso dos mesmos dentro de sua especificidade [63].
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3.2.2. Polimeros Biodegradaveis e PLGA

Os polimeros biodegradaveis sdo aqueles cuja degradacdo resulta da acéo
de microrganismos de ocorréncia natural, como bactérias, fungos e algas, e podem
ser consumidos em semanas ou meses sob condi¢cdes favoraveis de biodegradacéo,
segundo a Norma ASTM D6400-04 “Standard Specification for Compostable
Plastics”. O termo biodegradavel, descrito por Vert, engloba polimeros e dispositivos
sélidos que, devido a degradacdo macromolecular, sofrem dispersdo in vivo, mas
sem a eliminacdo dos produtos e subprodutos do organismo. Esses polimeros séo,
entdo, atacados por elementos biolégicos, formando fragmentos e/ou outros
subprodutos de degradacao, que normalmente sao removidos do seu local de acao,

mas nem sempre do organismo [72].

Um polimero bioabsorvivel pode se dissolver em fluidos corpéreos sem
qualquer clivagem da cadeia macromolecular ou diminuicdo de massa molecular.
Um polimero bioabsorvivel pode ser biorreabsorvivel se suas macromoléculas sédo
excretadas do corpo. O termo biorreabsorviveis descreve polimeros que se
degradam através da diminuicdo de tamanho e que séo reabsorvidos in vivo, e que
0s materiais sao eliminados por rotas metabdlicas do organismo. Isso significa que
h& total eliminacdo do polimero (e de seus subprodutos) pelo organismo. Polimeros
biorreabsorviveis (como o PLGA) se degradam gerando subprodutos com as
caracteristicas dos metabdlitos organicos, especificamente os acidos do Ciclo de
Krebs. A biorreabsorcdo dos polimeros PLA e PGA pode ser observada na Figura
3.7 [72,73].
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Figura 3.7. Rota metabdlica de biorreabsorcdo dos poliésters PLA e PGA [73].

O PLGA, Figura 3.8, tem sido um dos copolimeros mais estudados para
aplicacdo na engenharia de tecidos. Esse copolimero €& um poliéster
biorreabsorvivel, que possui elevada resisténcia mecéanica e alta biocompatibilidade.
E uma excelente opcdo para utilizacdo em regeneracido de tecidos, uma vez que
esse copolimero sintético pode ser facilmente moldado a fim de formar uma
estrutura propicia para a regeneracdo de um tecido especifico. Além dessa
vantagem, possui as qualidades necessarias para poder ser implantado em tecidos

in vivo [74,75].
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Figura 3.8. Estrutura quimica do PLGA, na qual m representa as unidades de acido glicélico e n

representa as unidades de Acido latico [76].
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Por possuirem alta biodegradacdo e bioabsorgdo, poliésteres sintéticos

como PLGA vém ganhando bastante espaco em estudos que envolvem regeneracéo
de tecidos com suporte para adeséo celular [20]. A absorcdo bioldégica de um
material se da pela degradacdo induzida pelas atividades do organismo, onde o
material bioabsorvivel deve ser tdo compativel quanto os seus produtos de
degradacdo [77]. Em organismos vivos sdo necessarias duas etapas para que
ocorra a degradacdo de um material bioabsorvivel. Na primeira, ocorre a hidrélise
das ligacdes quimicas do polimero e consequente formacdo de acidos latico e
glicdlico [74,75], mostrada na Figura 3.9, e, na segunda etapa, ha macrofagos que
fagocitam os fragmentos que ainda restam no organismo [78].

//O
R—C + HO —» R— C\ T
O—R 0—H

R—0—H Rgag’ap de
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Figura 3.9. Reacéo de hidrélise de éster [79].

3.3. Engenharia de Tecidos

No século XVI, o professor de anatomia da Universidade de Bolonha, Italia,
Gaspare Tagliacozzi, relatou em seu tratado “De Curtorum Chirurgia per Insistionem”
a descricdo de uma substituicdo de nariz que ele construiu a partir de uma parte do
braco. O método era baseado no corte parcial de um retalho de pele da parte
superior do braco, reformulando-o0 em um nariz e enxertando-o no local danificado.
Era necessario que o brago do paciente fosse mantido fixo ao nariz por algumas
semanas, conforme ilustrado na Figura 3.10. Passado o tempo estabelecido, o novo

nariz era desligado do braco [80].
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Figura 3.10. Substituicdo de nariz a partir do braco. Processo utilizado por Tagliacozzi no século XVI
[81].

Novas fontes de células, incluindo tipos de células-tronco, tém sido
identificadas nos ultimos anos, despertando novos interesses na area. Enxertos
podem ser naturais, artificiais ou uma combinacdo de ambos. As células vivas
podem migrar para dentro do implante ap6s a implantacdo ou podem ser associadas
com a matriz em cultura celular antes da implantacdo. O tecido nocivo é eliminado e
as células necessérias para o reparo sdo entdo introduzidas a fim de otimizar a
sobrevivéncia das células em um ambiente que vai permitir que o corpo se

reconstitua [82].

A engenharia de tecidos comecou a ser definida apenas a partir de meados
da década de 1980. E pode contar com o conhecimento adquirido nas areas de
biologia celular, células tronco, bioquimica, biologia molecular, etc. Do mesmo modo,
0S avancos na ciéncia dos materiais, engenharia quimica e bioengenharia permitem
a aplicacao racional de principios de engenharia para sistemas vivos [80,82]. Ela
pode ser definida como a aplicacdo de principios de engenharia quimica e biologica
para a reparacdo, restauracdo ou regeneracdo de tecidos utilizando fatores de
células e biomateriais isoladamente ou em combinacdo [36]. A engenharia de
tecidos esta em rapido crescimento dentro de campo interdisciplinar das ciéncias da

saude que se dedica a fabricacdo de tecidos e construcdes de 6rgaos imitando o
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desenvolvimento biolégico natural. Essa area destina-se a regenerar 0S
componentes bioldgicos no exterior do corpo para eventual terapia de substituicdo
(isto €, implantacdo), através de manipulacdo de células, de materiais sintéticos

(scaffolds) e moléculas bioativas [83].

A engenharia de tecidos abrange o desenvolvimento e a substituicdo de
tecidos danificados. Nesta técnica ha o desenvolvimento de tecidos pertencentes ao
préprio paciente. Esses tecidos sdo produzidos fora do organismo através da coleta
de células sadias, que sao cultivadas sobre estruturas poliméricas biorreabsorviveis
e, apols, os tecidos sdo implantados no paciente a fim de reconstituir a area
danificada [10,83]. A Figura 3.11 ilustra de uma forma sucinta os procedimentos

realizados pela engenharia de tecidos para o desenvolvimento de novos tecidos.

<

| > = Expansdo
Biopsia Celulas@® ___~ invitro
Mesenquimais \
- ..o Fatores
- - < & . .
Celulas( ¢ bioativos

Im Iakta ao do enxerto
e Scaffold

A
(0]
—
Figura 3.11. Resumo da técnica utilizada pela Engenharia de tecidos. Imagem adaptada [84].

Para aplicacdes que vdo desde vasos 0cos, cCOmO vasos sanguineos, até
orgados complexos, como o0 rim, a engenharia de tecidos tipicamente envolve a
semeadura de células em scaffolds de apoio ao crescimento, gerando tecidos
implantaveis viaveis, que podem substituir, restaurar e/ou manter a funcédo em locais
de lesbes e danos in vivo. Estes suportes compostos tanto de biomateriais naturais
ou sintéticos proporcionam um meio espacial para facilitar a proliferacdo celular, a

vascularizacéo e a regeneracao [85].

A importédncia da perfusdo sanguinea para a viabilidade do tecido é
incontestavel nas ciéncias da saude, pois todos os Orgdos e tecidos exigem

suprimento vascular. Neste contexto, a vascularizagdo constitui uma ressalva
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fundamental tanto na cirurgia moderna quanto na engenharia de tecidos [86,87].
Diversos scaffolds tridimensionais, tais como espumas, fibras, membranas e
microesferas, vém sendo aplicados com a finalidade de constituir uma matriz artificial
para propagacéo celular [88]. Sdo o tamanho dos poros e a arquitetura dos scaffolds
tridimensionais que determinam diretamente a organizacao espacial e a morfologia
celular. Por sua vez, a organizagao espacial (particularmente a proximidade entre as

células) regula a proliferacédo e a diferenciacao celular [89].

Diferentes dimensdes dos poros sdo necessarias em diferentes campos de
aplicacdo. Para regeneracdo de tecidos 6sseos, os tamanhos comumente usados
dos poros variam entre 200 e 400 um. O tamanho do poro ideal esta descrito como
de aproximadamente 300 um, com um minimo de 80 pm e um maximo de 500 pm
[90,91]. A presenca de poros no material polimérico favorece a adesao do tecido vivo
ao suporte, sendo isso o principal fator responséavel pelo sucesso na utilizacao de tal
material [20,92].

A geracado de ossos por transplante autdlogo de células ou de tecidos é uma
das técnicas mais promissoras em cirurgia ortopédica e engenharia biomédica.
Conceitos de tratamento com base nessas técnicas eliminariam os problemas de
escassez de area doadora, rejeicdo imunoldgica e transferéncia de patégenos. Os
osteoblastos, condrécitos e células mesenquimais, obtidos a partir de tecidos duros
e moles do paciente, podem ser expandidos em cultura e semeados em um suporte
gue sera degradado e reabsorvido lentamente conforme o crescimento do tecido in
vitro e / ou in vivo [33,93]. O processo da engenharia de tecido 6sseo engloba seis
fases: () Fabricacdo do suporte biorreabsorvivel; (lI) Cultura/semeadura de
osteoblastos / condrdcitos no suporte polimérico em uma cultura estatica (placa de
Petri); (Ill) Crescimento do tecido prematuro em um ambiente dindmico (frasco de
rotacdo); (IV) Crescimento de tecido maduro em um ambiente fisioldgico (biorreator);

(V) Transplante cirargico; (VI) Assimilagdo/Remodelagéo do enxerto [93].

Para enxertos 0sseos na engenharia de tecidos, a criagdo de um leito

vascularizado assegura a sobrevivéncia e as func¢des das células semeadas que tém
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acesso ao sistema vascular para a nutricdo, trocas gasosas e eliminacdo de
subprodutos [94]. A vascularizacdo de um scaffold pode ser comprometida por
puramente depender do crescimento interno de capilares na rede de poros de
interligacéo entre o tecido hospedeiro. In situ, a distancia entre os vasos sanguineos
e células mesenquimais néo ultrapassam 100 pm [95].

A fim de melhorar a absorcéo do biomaterial pelo tecido, pode-se aumentar a
hidrofilicidade do scaffold através do seu tratamento com hidroxido de sodio [96].
Esse tratamento quimico tem como objetivo quebrar ligacBes ésteres do polimero,
expondo assim grupos hidrofilicos [7,96].

Inimeras tecnologias de fabricacdo tém sido aplicadas no processamento de
materiais biodegradaveis e bioabsorviveis para suportes poliméricos tridimensionais
de elevadas porosidade e area superficial. As técnicas convencionais para a
fabricacdo de scaffolds incluem ligacdo entre fibras, moldagem com solvente,
lixiviagdo, laminacdo de membrana e moldagem por fuséo. Diversos trabalhos tém
analisado pesquisas antigas e atuais em técnicas de fabricacdo de scaffolds. No
entanto, é raro haver a comparacédo direta sobre as tecnologias de processamento
de scaffolds tridimensionais para a comunidade de engenharia de tecidos. Cada

metodologia de processamento tem seus pros e contras [93].
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4. MATERIAIS E METODOS

Todas as amostras foram preparadas utilizando-se o copolimero PLGA
(LACTOSORB® 8218, contendo 82% de PLLA e 18% de PGA) adquirido da
empresa PURAC (Holanda). Utilizou-se a hidroxiapatita disponibilizada pela Baumer
como carga do compésito. Como o compdsito poroso sera destinado a regeneracéo
O0ssea 0 tamanho dos poros deve atingir tanto dimensées micro como macro de
modo a reproduzir futuramente varias funcées, tais como a difusdo de nutrientes,
inervacao, a colonizacao celular, a angiogénese. Portanto, para provocar a geracao
de poros, escolheu-se como agente porogénico granulos de NaCl da marca Merck.

4.1. Metodologia |

A primeira metodologia baseou-se na dissolucdo do PLGA em cloroférmio,
formando uma solucdo com concentracdo igual a 3,5%. Apés, adicionou-se HA a
solucéo e granulos de NaCl com diametros entre 75 e 150 um. Esse conteudo foi
entdo vertido em porta-amostra feito de tetrafluoretileno, elaborado no laboratério do
GEPSI (Grupo de Estudos de Propriedades de Superficies e Interfaces). O porta-
amostras foi entdo submetido a vacuo a fim de serem formados macroporos
diretamente pela evaporagdo do solvente. As relacbes massicas entre PLGA e NacCl
foram sendo adaptadas ao decorrer da formagédo da metodologia, porém partiram
das relacbes estabelecidas pela metodologia de Lee et al [10]. Além disso, a
relacdo entre PLGA e HA pode ser adaptada partindo da informacdo que o 0sso é

formado por dois ter¢cos de compostos inorganicos [24].
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4.2. Metodologia ll

Passou a ser utilizada uma nova metodologia que, por sua vez, baseava-se
na prensa da amostra para estabelecer sua forma e compacidade. Optou-se por
utilizar duas faixas de diametros de granulos de NaCl. A primeira faixa englobava
granulos entre 600 e 1400um de diametro e foi denominada Granulometria A. A
segunda faixa abrangia granulos com diametro entre 600 e 2000um e foi chamada
Granulometria B. Na fase final da formacao desta metodologia (aplicada atualmente)
as concentracoes entre HA:PLGA:NaCl estavam sendo testadas com 1:1:8 e 1:1:12,
1:2:8 e 1:2:10. Assim como a composi¢cdo das amostras, o tempo de presséo e a
forca exercida sobre as amostras estavam sendo variados. Foram utilizadas
pressdes entre 4 e 18t. Inicialmente o tempo estimado em prensa hidraulica era de
24 a 60h. Porém, diminuindo-se esse tempo observou-se que a amostra possuia
uma boa compacidade. O tempo da amostra na prensa hidraulica fora diminuido
para 4h, 2h, 1h, 30min e 15min. ApOs tais ajustes e combinacBes entre
concentracdo massica da amostra e pressdes exercidas em tempos distintos,
estabeleceram-se as caracteristicas da metodologia II. A relacdo massica
estabelecida na metodologia Il entre a bioceramica (HA), copolimero (PLGA) e
agente porogénico (NaCl) foi fixada em 1:2:10 (HA:PLGA:NaCl).

Os scaffolds foram confeccionados a partir da dissolugdo de PLGA em
cloroférmio. SolugBes cujas concentracdes foram de 7,0% de PLGA em cloroférmio
foram preparadas em tubos de ensaio e, esses, mantidos em ultrassom de 40 kHz
até a dissolucao total dos pellets. Apos total dissolugcédo adicionou-se hidroxiapatita,
e, entdo, foi adicionado o agente porogénico. Posteriormente a homogeneizacao, a
solucdo foi vertida do tubo de ensaio para uma placa de Petri e sua
homogeneizagéo foi continuada manualmente com o auxilio de uma espéatula até
gue o solvente evaporasse e o material fosse considerado sélido (aglomerados). O
procedimento envolvendo solvente foi realizado sob o fluxo de capela. Na etapa
seguinte as amostras foram submetidas a um sistema de vacuo de 10! Pa por 2h

para remocao do solvente residual.
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Posteriormente, o material polimérico seco (aglomerados) obtido na placa
de Petri foi removido com espatula e inserido em um pastilhador cilindrico. Cada
scaffold foi elaborado contendo massa préxima a 1,75g (massa bruta do composto
contendo o polimero, a bioceramica e o sal). O pastilhador, elaborado pelo GEPSI,
foi entdo submetido as pressdes de 8 ou 12t na prensa hidraulica do mesmo
laboratério. A Figura 4.1 apresenta as imagens dos equipamentos fundamentais

para a confeccédo das amostras (pastilhador e prensa hidraulica).

Figura 4.1. Pastilhador (a) e prensa hidraulica (b).

Apbs o tempo estimado (15 ou 30 min) e sob pressdes de 8 ou 12t o
pastilhador foi removido da prensa e o suporte polimérico obteve seu formato

cilindrico e compacto, conforme a figura 4.2. A altura média dos scaffolds fora de 7,9

mm e seu didmetro médio de 12,76 mm.

Figura 4.2. Scaffold (depois de prensado), contendo ainda granulos de cloreto de sédio.
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A fase final da confec¢cdo do suporte polimérico baseou-se na remocao do
agente porogénico. Por conseguinte, o material polimérico foi submerso em agua
deionizada durante 48 horas, sendo que, nas primeiras 5h, a agua foi trocada a cada
1h e apds, trocada a cada 8 horas. Esse procedimento foi realizado utilizando-se

equipamento de ultrassom de 40 kHz.

Todas as variacbes de scaffolds confeccionados estdo mais claramente
dispostas no fluxograma exibido na Figura 4.3 em que todos os scaffolds foram
fabricados em duplicata a fim de serem divididos entre tratados e nao tratados

guimicamente.

< com
Granulometria -

A

< com
< com
Granulometria -
B
< com
tratamento

Figura 4.3. Fluxograma mostrando varia¢des dos scaffolds confeccionados.
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Os scaffolds produzidos a partir da metodologia Il tornaram-se o foco do
presente trabalho. A partir dos scaffolds oriundos desta metodologia foram

realizadas as principais analises e caracterizacoes.

4.3. Confecgcdo de membranas poliméricas

Em solucdo de PLGA em cloroformio foi adicionado o agente porogénico
(NaCl) com granulometria entre 2 e 50 um. Em seguida a solucéo foi vertida em uma
placa de Petri. ApGs duas horas de evaporacdo de solvente em capela de fluxo de
ar, as membranas foram submetidas ao sistema de vacuo de 10! Pa por 2h para
remocdo do solvente residual. Seguida essa etapa, as membranas formam
submersas em agua deionizada por 24h para a remocdo do cloreto de sodio
(processo realizado em ultrassom de 40kHz). A confeccdo das membranas
poliméricas foi necessaria para se originar a andlise de angulo de contato, realizada
a partir de membranas tratadas e membranas néo tratadas quimicamente (processo

descrito dentre os “Materiais e Métodos”).

4.4. Tratamento de amostras com hidréoxido de sédio

O tratamento quimico em solucdo NaOH tem como objetivo aumentar a
hidrofilicidade da superficie do scaffold de PLGA. Isso é possivel através da hidrolise
gue ocorre nas ligacdes de grupos ésteres. Essa hidrodlise acarreta na exposicao dos
grupos funcionais de acido carboxilico e hidroxila [97]. Baseia-se na imersao das
amostras, durante o tempo de cinco minutos, em solugdo de hidroxido de sédio da
marca Merck. A concentracdo da solucdo usada foi de 0,5M. Passados cinco
minutos, as amostras foram lavadas em agua deionizada (processo realizado em
ultrassom 40kHz) durante 2h, sendo trocada agua a cada meia hora. Esse
tratamento fora feito em todos os tipos de scaffolds confeccionados, em triplicata,

além de ter sido realizado nas membranas.



41

4.5. Analises e Caracterizagcfes

Idealmente, um scaffold deve ter as seguintes caracteristicas: (i)
tridimensionalidade e alta porosidade com uma rede interligada de poros para o
crescimento celular e fluxo de transporte de nutrientes e residuos metabalicos; (ii)
ser biocompativel e bioabsorvivel, com uma taxa de degradacdo e reabsorcdo
controlavel para coincidir com o crescimento de células do tecido in vitro e/ou in vivo;
(i) quimica de superficie adequada para a ligacdo de células, proliferacdo e
diferenciacéo; e (iv) as propriedades mecéanicas correspondentes as dos tecidos
substituido [93]. Portanto, foram escolhidas as técnicas de caracterizacdo descritas a

seqguir.

4.5.1. Microscopia Eletronica de Varredura e Microscopia Eletronica de
Varredura com Fonte de Emisséo de Campo (MEV-FEG)

Essa caracterizagcdo € comumente utilizada para avaliacdo da topografia e
morfologia das amostras, permitindo seu mapeamento, de forma a avaliar seu grau

de porosidade e interconexdes entre poros.

4.5.2. Angulo de contato

Para essa caracterizacao utilizou-se um equipamento chamado gonidometro, o
qgual permite a medida do angulo de contato do material polimérico com um fluido. A
medida do angulo é obtida através da observacao do perfil de uma gota do fluido em
contato com o material a ser analisado. A medida que o angulo de contato diminui,
maior € a molhabilidade do material, ou seja, mais o liquido consegue molhar a

superficie. A figura 3.12 ilustra a relacdo do angulo de contato com a molhabilidade.
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Figura 4.4. Relacéo entre angulo de contato e molhabilidade. Imagem adaptada [98].

4.5.3. Degradacéo hidrolitica

A degradacao hidrolitica foi realizada in vitro, conforme a metodologia
utilizada por Li et al. [99] norma ASTM (2010), e teve a finalidade de avaliar o
percentual de degradagdo dos scaffolds em fungdo do tempo, bem como o
percentual de absor¢cdo de liquido. Foram escolhidos todos os scaffolds
confeccionados pela metodologia Il fabricados pelo tempo de 15 min, utilizando-se
todas as outras variagOes (diferentes pressoes e diferentes granulometrias). Logo,
0s ensaios de degradacao foram realizados com as 8 variacfes possiveis (Al, A2,
B1, B2, C1, C2, D1 e D2) e cada variacdo em triplicata para cada tempo. Cinco
tempos foram estabelecidos: 14, 21, 28, 35 e 42 dias. Cada amostra foi pesada em
balanca analitica e inserida em um frasco de polipropileno contendo 4 mL de PBS
(solucdo preparada com reagentes de alta pureza funcionando como um tampao
para degradacdo do polimero). Os frascos foram colocados em estufa a 37°C. Os
parametros avaliados foram: massa de liquido absorvida no periodo inicial, perda

massica, mudancas na topografia e alteracao de pH da solucdo de PBS.

4.5.4. Ensaio de compresséao

De forma geral, os equipamentos de ensaio de compressao fornecem o
diagrama Carga x Alongamento a partir do qual € construido o diagrama Tenséo x
Deformacdo convencional. Este ensaio € comumente utilizado para a obtencdo de
propriedades mecanicas, tal como o limite de ruptura a compressao e o médulo de
Young [100].
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O equipamento utilizado foi o MTS Synergie 1000, disponivel no Instituto
Carnot CIRIMAT, na cidade de Labege, em Toulouse, Franga.
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5. RESULTADOS E DISCUSSOES

A morfologia superficial dos scaffolds € essencial para sua caracterizagdo, em
vista disso, ao decorrer deste capitulo, serdo apresentadas diferentes micrografias,
utiizadas para analisar a topografia, a porosidade, a rugosidade referente a

hidrofilicidade ou a erosdo causada pela degradacéo hidrolitica dos scaffolds.

5.1. Resultados preliminares

A hidroxiapatita utilizada foi disponibilizada pela empresa Baumer e
apresentou-se muito semelhante a encontrada na literatura. A Figura 5.1 apresenta
uma micrografia da HA com magnificacdo de 30.000x onde é possivel observar

cristais semelhantes aos encontrados na Figura 3.5.

WD det HV  mag spot
16.7 mm ETD 10.00 kV 30 000 x 4.0

Figura 5.1. Micrografia da Hidroxiapatita utilizada como carga do compésito.

Ao inicio do projeto, dentro da metodologia I, foram elaboradas amostras com
diversas proporc¢des de HA, PLGA e NaCl, conforme apresentado na tabela 5.1.
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Tabela 5.1. Relagao das amostras confeccionadas sob vacuo.

Amostras Relacdo HA:PLGA:NaCl (relagdo massica)

8:1:16

8:1:24

3:1:16

3:1:8

3:1:2

1:1:8

N < X = < Cc 4

1:1:16

As primeiras amostras elaboradas, T e U, apesar de conterem quantidade
significativa do agente porogénico (16 e 24 vezes maiores que a massa do polimero,
respectivamente), apresentaram baixa porosidade. Além disso, ambas as amostras
demonstraram-se suscetiveis a fragmentacao. Micrografias da amostra T (Fig. 5.2)

apresentam uma topografia irregular e com poucos macroporos.

Det WD 1 1mm T Spot Magn  Det WD - 200 #m
20.0kV 20 40x SE 105 P L 200KV 20 250x SE 105
T g R 4 S o

o

Figura 5.2. Micrografias da amostra T com magnificacdes de 40x (a) e 250x (b).

As amostras V e W possuiram menor concentracdo de HA em relagédo as
amostras T e U. Assim, V e W apresentaram menor fragilidade. Portanto, ainda
assim, a amostra V, cuja concentracdo de sal era maior que a amostra W,
apresentou maior fragilidade entre as duas. Observou-se ainda que a amostra V

possui porosidade mais elevada que a amostra T pelo fato de ter menor
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concentracdo de HA na sua composicéo. Isso pode ser visto comparando-se a
Figura 5.2 com a Figura 5.3.

7y
AccV SpotMagn Det WD 1 500 pm
200 kV 40 80x SE 100
" NN,

: L]
AccV  SpotMagn Det WD 200 gm

20.0kV 40 250x SE 9.8

Figura 5.3. Micrografias da amostra V com magnificagdes de 80x (a) e 250x (b).

A amostra X, por possuir menor concentragao de sal em relagao a todas as
outras amostras, apresentou a maior compactidade e rigidez. As duas Ultimas
amostras dispostas na tabela 5.1 (Y e Z) apresentaram maiores compactidade e
rigidez dentre todas. Ainda assim, observou-se que a amostra Z, por possuir maior
massa de NaCl demonstrou-se mais fragil e suscetivel a ruptura que a amostra Y.

A porosidade produzida pelo sal ndo foi relevante para nenhuma das
amostras elaboradas. A porosidade provocada pelo vacuo fora também
insatisfatoria, pois ndo ha um controle nas dimensdes dos poros formados e, ainda
assim, ndo ha uniformidade de porosidade no interior da amostra. De forma geral, a
submissdo a vacuo formou grandes poros na area central da amostra, sobretudo
proximo a superficie. Com essa metodologia os resultados ndo foram satisfatorios

tanto na formacao de porosidade quanto na resisténcia do material confeccionado.

5.2. Caracterizacdo das membranas

A Figura 5.4 revela uma micrografia na qual é possivel analisar a espessura

das membranas porosas. Membranas que nao sofreram tratamento com NaOH,
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Figura 5.4.(a), apresentaram espessura de aproximadamente 250 pm e
membranas tratadas quimicamente, Fig. 5.4. (b), apresentaram espessura entre 200

e 220 pm.

WD det. HV mag o spot
10.7 mm ETD|20.00 kV. 200 x ' 5.0

WD det. HV mag = spot
9.7 mm ETD 20.00 kV. 200 x 5.0

Figura 5.4. Micrografia evidenciando espessuras de membranas porosas de PLGA sem tratamento

guimico (a) e com tratamento quimico (b).

A andlise de angulo de contato foi realizada em membranas com area
equivalente a 1cm? Foi utilizado um gonidmetro para a realizacdo do teste de
molhabilidade. Foram caracterizadas as duas diferentes membranas poliméricas —
com tratamento quimico e sem tratamento quimico — a fim de avaliar a influéncia do

ataque quimico na hidrofilicidade do polimero.

A diferenca na hidrofilicidade da membrana néo tratada em relacdo a tratada
pode ser observada na figura 5.5. A interacdo da gota d’dgua entre ambas as
superficies das membranas é diferente. A membrana tratada, Figura 5.5 (b),
demonstra maior molhabilidade, ou seja, maior espalhamento da gota d’agua em
sua superficie e, consequentemente, menor angulo de contato. Isso comprova a
eficacia do tratamento quimico realizado, pois visa aumentar a hidrofilicidade do
polimero através da exposicdo dos grupos funcionais de acido carboxilico e

hidroxila.
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Figura 5.5. Gotas d’agua sobre as superficies de membrana ndo tratada (a) e membrana tratada (b).

A Figura 5.6 apresenta o grafico que exibe os angulos de contato médio entre
superficie da membrana e gota d’agua, e seus respectivos desvios-padrdo. Essa
média de angulos de contato foi realizada a partir de 10 analises em cada
membrana. Neste grafico, € possivel observar que o tratamento quimico realizado

obteve sucesso, pois tornou a superficie da amostra tratada mais hidrofilica do que a

nao tratada.

°

Angulo de contato

ST 0,5M

Figura 5.6. Diferenca entre angulos de contato de amostras sem tratamento (ST) onde a média fora

116,6° e amostras tratadas em solucao NaOH (0,5M), onde a média dos angulos fora igual a 77,6°.

A diferenca da morfologia da superficie entre as membranas com e sem
tratamento quimico podem ser comparadas analisando-se as micrografias dispostas
na Figura 5.7. O ataque quimico pode ser observado através do aumento da erosao
na superficie da membrana tratada. E possivel observar esse aumento da eros&o
superficial comparando-se a micrografia (a) com a micrografia (b), ambas com
magnificacdes de 500x, bem como o aumento da area superficial da micrografia (d)

em relacdo a (c), as quais possuem magnificacdo de 1.000x.



det HV mag spot f—— —_— W HV mag s
23.7 mm ETD 10.00 kV| 500 x 5.0 10.00 kV' 500 x 5.0

AT < N

- ol R S
V HV mag o spot WD det HV mag 100 pm
23.7 mm ETD 10.00 kV/1 000 x 5.0 23.5 mm ETD 10.00 kV/1 000 x 5.0

Figura 5.7. Micrografias de membranas nao tratadas (a) e (c); e tratadas quimicamente (b) e (d).

5.3. Resultados principais: realizados a partir de scaffolds confeccionados pela

Metodologia ll

5.3.1. Morfologia superficial dos scaffolds

O microscopio eletrdnico de varredura proporciona uma excelente analise da
morfologia das superficies das amostras, uma vez que suas aproximacdes
possibilitam a visualizacdo de poros, bem como a interconectividade entre eles.

A fim de revelar a porosidade interna dos scaffolds, foram feitas seccdes
transversais em cada um deles com serra de diamante. A Figura 5.8 apresenta a
seccao do scaffold Al.
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Figura 5.8. Micrografia de scaffold A1 com magnificagdo de 25x.

Todas as amostras nomeadas A e C foram elaboradas utilizando-se a mesma
granulometria de sal (granulometria A - entre 600 e 1.400um), porém, ndo foi
possivel encontrar poros proximos a 1.400 um de diametro. Os tamanhos dos poros
maiores, na maioria dos scaffolds, ndo ultrapassam 600 um e podem ser observados

na Figura 5.9.

500 pm 500 pum

Figura 5.9. Micrografias de scaffold A2 (a) e scaffold C4 (b) com magnificacdes de 100x.

Desta forma também se observa a semelhanca na porosidade dos scaffolds
elaborados com granulometria de sal maior (diametro entre 600 e 2.000um), pois 0
didametro dos poros também néo alcancou 2.000 um. Isso pode ser observado nas
micrografias de scaffolds nomeadas B3 e D3, na Figura 5.10.
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Figura 5.10. Micrografias de scaffold B3 (a) e scaffold D3 (b) com magnificagdes de 100x.

A porosidade n&o foi influenciada pela variagdo de tempo em prensa (durante
confeccgdo), porém a variacdo da pressao alterou sutiimente a dimenséo dos poros, o
gue pode ser visto na Figura 5.11. A diminuicdo do tamanho de poros em scaffolds
confeccionados sob pressdo de 12 toneladas pode estar relacionada a tenséo
interna durante a cura. Assim, apds a lixiviacdo do sal, em scaffolds mais
estressados (submetidos a 12t), houve a recuperacdo eladstica e consequente

diminuicdo do diametro de poros.

o AN
100 ym 100 um
Figura 5.11. Micrografias de scaffold A4 (a) e scaffold C4 (b), ambas com magnificacdes de 500x.

A interconectividade dos poros mostrou-se presente em todos os scaffolds
confeccionados, uma vez que € possivel observar a alta porosidade e interligagédo

dentro de poros vizinhos nas amostras apresentadas na Figura 5.12.
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Figura 5.12. Micrografias de scaffolds A4 (a), B2 (b), C3 (c) e D3 (d).

Ainda na categoria de porosidade, € importante ressaltar os poros e suas
interligagbes presentes nas paredes internas dos scaffolds, conforme apresentado

nas imagens do scaffold A3 da Figura 5.13.
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50 um

Figura 5.13. Micrografias evidenciando porosidade dos muros internos de scaffold A3 em

magnificacdes de 150x (a) e 1.000x (b).

E possivel observar a diversidade nas dimensdes de poros, sendo encontrados
poros que apresentavam poucos micrometros e poros que ultrapassam 500um de
diametro. Essa variacado de diametros pode ser vista nas micrografias dispostas na
Figura 5.14.
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Figura 5.14. Micrografias de scaffold Al apresentando diametros de poros de 5,15um (a),
60,7 um (b) e acima de 500 um (c).
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Pode-se observar também a presenca de hidroxiapatita depositada na
superficie interna dos scaffolds, conforme ilustrado na Figura 5.15.

25 uym

Figura 5.15. Micrografias de scaffold Al (a) e scaffold B1 (b) com magnificacdes de 2.000x.

O atague quimico proporcionou a todos scaffolds tratados maior
rugosidade, erosdo e porosidade em suas superficies em relacdo aos nao tratados.

Isso pode ser observado nas microscopias mostradas na Figura 5.16.
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Figura 5.16. Micrografias de scaffolds ndo tratados, B1 (a) e Al (c) e scaffolds tratados
guimicamente, C2 (b) e A2 (d).

A eficiéncia do tratamento quimico pode ser comprovada comparando-se,
também, a rugosidade superficial a partir de micrografias de scaffolds nao tratados
com micrografias de scaffolds tratados com NaOH. O scaffold A1l apresenta uma
porosidade superficial formada a partir da evaporacdo do solvente ainda na sua
confeccdo, enquanto o scaffold A2 apresenta rugosidade resultante da agressao
provinda do ataque quimico. Essa constatagdo pode ser feita comparando-se a
imagem (a) com a (b), bem como a imagem (c) com a imagem (d) da Figura 5.17. As
rugosidades reveladas nas Figuras 5.17 (b) e 5.17 (d) influenciam diretamente no

espalhamento da gota d’agua, conforme visto na Fig. 5.5.



Figura 5.17. Diferenca de rugosidade em superficies de scaffold ndo tratado, Al (a) e scaffold tratado

guimicamente, A2 (b).

5.3.2. Ensaio de degradacéo hidrolitica

Ao final de cada tempo de degradacéo, scaffolds em triplicata foram pesados
ainda molhados e, depois de lavados, secos. Suas porcentagens de massa perdida

foram calculadas a partir da seguinte férmula:

Pd= [(mi-mf).100] / mi

Onde Pd é a porcentagem de massa degradada, mi é a massa inicial seca

(antes da degradacado) e mf € a massa final seca (ap6s degradacéo).

Os gréficos dispostos na Figura 5.18 apresentam a porcentagem de
degradacdo de todos os scaffolds confeccionados nos cinco tempos estabelecidos.
Observa-se que o percentual de degradacdo ndo é proporcional ao tempo em
nenhum dos tipos de scaffolds. Em alguns tipos de scaffolds, como Al e A2, o
percentual de degradacé&o foi maior para os tempos menores do que para tempos de
42 dias. Os scaffolds porosos apresentaram uma perda de massa inicial que pode
estar atribuida a perda de particulas de HA. O tempo de degradagdo fora
relativamente curto, visto que as medias dos percentuais de degradacao

apresentavam-se préximas dentre os tempos de 14 e 42 dias. Esse aumento de
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massa durante a degradacao hidrolitica se mostra corriqueiro quando se trata de

um poliéster [101,102].
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Figura 5.18. Porcentagens de degradagdo massica de scaffolds Al e A2 (a), B1 e B2 (b), C1l e C2 (c)
e D1 e D2 (d).

Micrografias mostradas na Figura 5.19 revelam que ndo houve modificacdes
significativas na topografia de scaffolds submetidos a degradacédo. As imagens dos
scaffolds D1 antes da submissdo a degradacdo, Figura 5.19 (a, b), sdo muito
semelhantes as imagens dos scaffolds D1, Fig. 5.19 (c, d), e D2, Fig. 5.19 (e, f),

depois de submetidos a degradacéo de 42 dias.
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Figura 5.19. Micrografias de scaffold D1 antes da degradacéo (a, b), scaffold D1 apés 42 dias de
degradacéo (c, d) e scaffold D2 apos 42 dias de degradacao (e, ).
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Ao final de cada periodo de degradacéo, as solu¢cbes de PBS oriundas dos
frascos de cada scaffold foram reunidas em um Becker onde seu pH foi medido com
um pHmetro. Os valores de pH foram iguais a 7,42 (14 dias), 7,46 (21 dias), 7,48 (28
dias), 7,64 (35 dias) e 7,78 (42 dias). Esse aumento de pH pode ser devido a

exposicdo da HA a solucdo de PBS, que inicialmente apresentava pH igual a 7,40.

Este ensaio de degradacdo hidrolitica possibilitou também calcular o
percentual de liquido absorvido pelas amostras. A quantidade percentual de liquido

absorvido nos scaffolds foi calculada a partir da formula:

Pa = [(mt-mg)/mg] X 100

Onde Pa é o percentual de liquido absorvido, mt é a massa do scaffold com

PBS absorvido e mg € a massa do scaffold seco.

O gréfico da Figura 5.20 apresenta o percentual de absorcdo de PBS de cada
scaffold em todos os periodos. Observa-se que as médias dos percentuais de
absorcdo ndo possuem linearidade em relacdo ao aumento do periodo de

degradacéo.
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Figura 5.20. Percentagem de PBS absorvido pelos scaffolds durante ensaio de degradacéo.
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No gréafico da Figura 5.21 pode-se comparar o percentual de absorcéo de
PBS de scaffolds B1 (ndo tratados) e B2 (tratados quimicamente). Observa-se que
scaffolds denominados B1 e B2 apresentaram comportamentos diferentes em todos
0s cinco tempos de degradacdo. A maior absorcdo de PBS foi constatada em

scaffolds tratados quimicamente (B2).
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Figura 5.21. Percentagem massica de PBS absorvido pelos scaffolds B1 e B2 durante degradacao

nos tempos de 14, 21, 28, 35 e 42 dias.

5.3.3. Ensaio de compresséao

O comportamento de um scaffold Al, quando submetido a uma
compresséao de até 10 N, é apresentado na Figura 5.22 (a), onde o grafico apresenta
um comportamento elasto-plastico sem fraturas. Quando este mesmo tipo de
amostra (Al) é submetido a uma forca de até 50 N no ensaio de compresséao, é
possivel observar que o scaffold sofre uma fratura — com inicio de ruptura proximo a
carga de 35 N, como pode ser visto na Figura 5.22 (b). Para cada tipo de scaffold
estudado neste trabalho, foram realizados dois ensaios com forga maxima de 10 N e

um ensaio com forgca maxima de 50 N.
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Figura 5.22. Comportamento mecéanico de scaffolds A1 em compressao de até 10 N (a) e em

compresséo de até 50 N (b).

Neste trabalho, o médulo de elasticidade (Modulo de Young) para cada

amostra estudada foi calculado pela linearizagdo da parte inicial da curva de

carregamento destacada em vermelho na Figura 5.22. A analise quantitativa destes

valores é mostrada na Tabela 5.2, a qual permite observar que os scaffolds

submetidos a compressdo de 30 min (A3, B3 e C3) apresentaram menor valor de

moddulo de Young do que os mesmos scaffolds submetidos a 15 min de compressao

(Al, B1 e C1). O fato do aumento do tempo de compressdo gerar amostras menos

rigidas pode estar ligado a questéo de o polimero precisar de um tempo minimo para
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formar uma estrutura interconectada que traria mais elasticidade ao material apés

a remocéo do sal.

Outra relacdo importante a ser observada € a influéncia da dimensdo dos
poros nas propriedades mecanicas das amostras. Os scaffolds confeccionados com
sal de granulometria menor obtiveram maiores valores para o Médulo de Young do
gue os confeccionados a partir de granulometria maior. Para analisar esse dado, o
Moédulo de Young do scaffold Al foi comparado com o do B1, assim como se

comparou o Médulo de Young do A3, com o do B3.

Da mesma forma, o aumento de pressao de oito toneladas para 12 t resultou
em uma diminuicdo do Mddulo de Young, visto que os scaffolds C1 e C3 obtiveram
menores Mdodulos de Young que Al e A3, respectivamente. Este resultado mostra o
mesmo comportamento obtido com o aumento do tempo de prensa, ou seja, as
estruturas mais elasticas podem ser obtidas tanto por aumento da carga quanto pelo

aumento do tempo de prensagem.

Comparando-se os resultados entre as amostras de PLGA com e sem a
adicdo da carga de hidroxiapatita (Al e Al*), ficou evidente que a adicdo de uma
carga ao PLGA contribuiu para o aumento do Médulo de Young tornando a amostra
mais rigida, uma vez que os ensaios realizados em scaffolds sem HA apresentaram
média de Modulo de Young menor que os demais scaffolds com carga. E possivel
observar, nos dados da tabela 5.2, que todos os resultados dos valores de inicio de

fratura estdo muito proximos (entre 32,179 e 35,139 N).



Tabela 5.2. Média

confeccionados.
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de Modulo de Young e Valores de ruptura dos distintos scaffolds

Al A3 B1 B3 C1 C3 Al*
Média Modulo |, 1175 | 1 4283 | 0,7287 | 0,5387 | 0,6910 | 0,5577 | 0,6498
Young (MPa)

Desvio Padréo | 0,6160 | 0,5649 | 0,4797 | 0,1936 | 0,3182 | 0,1225 | 0,2224
valores de | a5 19 | 35139 | 32,179 | 33,719 | 32,199 | 33,079 -

ruptura (N)

* Scaffold confeccionado sem hidroxiapatita

Esse ponto de ruptura deve estar relacionado com a fratura sequencial dos

contornos dos poros, os quais formam pilares que podem, eventualmente, ser

considerados os pontos de sustentacdo mecanica dos scaffolds. Para justificar esta

teoria, sdo mostradas, na Figura 5.23, micrografias de scaffolds variando a

granulometria do sal e o tempo de prensa. Nela, verifica-se que € possivel achar

uma regido que contenha uma sequéncia de poros alinhados, podendo gerar um

ponto de fragilidade as amostras.
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Figura 5.23. Alinhamento de poros em scaffolds Al (a, b) e B3 (c).
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6. CONCLUSOES

Concluiu-se que a metodologia I, que utilizava dimensfdes de granulos de
NaCl entre 75 e 150 um e vacuo para evaporacao do solvente, ndo atingiu o grau de
porosidade desejado, pois a dimensdo dos poros apresentada era insatisfatéria.
Outro ponto fundamental para desconsiderar esta metodologia, € que a mesma
originou scaffolds com uma resisténcia mecanica muito baixa, visto que eles sofriam

fragmentacao ja no ato de serem retirados do molde.

As membranas porosas confeccionadas apresentaram uma menor espessura
apos tratamento quimico. O teste de molhabilidade analisado pelo angulo de contato
provou que o tratamento quimico aumenta a hidrofilicidade das membranas e, por
consequéncia, dos scaffolds. Micrografias de membranas (com e sem tratamento)
revelaram mudancas na morfologia superficial apds tratamento quimico, pois se
observou maior erosdo provocada pelo atague basico e aumento da superficie de
contato. Estes resultados permitem a criacdo de superficies especificas para
diversas aplicacbes onde a molhabilidade é fator fundamental, como, por exemplo,

em aplicacdes bioldgicas.

A utilizacdo da metodologia Il, que incluia a compressdao para moldar os
scaffolds, proporcionou maior grau de porosidade e propriedades mecéanicas mais
apropriadas para aplicacdes na engenharia de tecido 6sseo. Essa metodologia
originou scaffolds com porosidades que variavam de poucos micrometros de
diametro até poros acima de 500 um. Observou-se que a variacdo de diametro dos
poros foi relacionada com as diferentes granulometrias do sal utilizado. A variacao
da forca de presséo exercida sobre as amostras durante sua confecgcédo contribuiu

para alterar de forma ténue a dimenséo dos poros.
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A alta porosidade e a interconeccédo entre poros esteve presente em todos 0s
scaffolds confeccionados pela metodologia II. Foi revelada a presenca de
aglomerados de hidroxiapatita. Comprovou-se que o ataque quimico foi eficiente,
visto que os scaffolds tratados com NaOH apresentaram aumento da rugosidade,

erosdo e porosidade em suas superficies.

Os percentuais de degradacédo e de absorcdo de PBS, de cada scaffold,
puderam ser calculados através do ensaio de degradacao hidrolitica. Os valores de
degradacéo ndo se comportaram de forma proporcional com relagéo ao tempo. Fato,
este, que pode ter ocorrido devido ao curto tempo em que as amostras
permaneceram em degradacdo. Os resultados desse ensaio mostraram que, dentro
do periodo de 42 dias, o percentual de degradacdo ndo alterou significativamente,
revelando que o ensaio deveria ter sido realizado com periodos maiores. Foi
possivel também relatar que, de forma geral, os scaffolds tratados quimicamente

apresentaram maior percentual de absorcéo de PBS comparados aos néo tratados.

Com base nas médias dos modulos de Young das amostras, foi possivel
concluir que a rigidez elastica dos scaffolds aumenta com a diminuicdo da
granulometria do sal utilizado, mostrando um comportamento inversamente
proporcional para as dimensfes de particulas de sal estudadas neste trabalho.
Também, para a carga e o tempo de prensagem das amostras, foi observada uma
relacdo inversamente proporcional com a rigidez mecanica dos scaffolds, onde os
aumentos do tempo de prensagem e da carga resultaram em valores menores para
0 médulo de Young. Em relacéo a carga de inicio de ruptura das amostras, nao foi
observada uma diferenca significativa, mostrando que todas as amostras estudadas

possuem uma resisténcia mecénica equivalente.
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7. PROPOSTAS PARA TRABALHOS FUTUROS

- Avaliar quantitativamente a porosidade de todos os scaffolds tratados e n&o

tratados quimicamente.

- Realizar ensaio de degradacdo hidrolitica com maior periodo de tempo

acompanhando a degradacé&o in vitro por GPC (cromatografia por permeacdo em

gel).

- Realizar a adesdo de microcapsulas nos scaffolds e posterior insercao de

farmacos as microcapsulas.

- Realizar testes de adesdo celular in vitro e, posteriormente, in vivo,

avaliando a regeneracao do tecido 6sseo.
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Introduction

The use of artificial grafts that reproduce the characteristics of the bone tissue is an expending area of human health. Minerals such as apatite
an bioglass are well known materials for this applications due to good mechanical properties, biocompatibility, and osteoconductivity [1, 2].
Nevertheless, exclusively mineral scaffolds tend to exhibit high fragility due to low elasticity as well as low degradability [1]. To overcome this
short comes, in some cases a mineral-polymer (such as chitosan, which is a natural polymer with bioactive potential, making it capable to
interact with the surrounding tissue and offering low risk of adverse reactions [3]) composite can be used, combining the desirable properties

of both materials [4].

Materials and methods

In this work were prepared three-dimensional macroporous composite
scaffolds of chitosan— nanocrystalline apatite/bioglass by freeze-
drying. SiO,-CaO bioactive glass and nanoapatite were synthesized
and mixed with chitosan in order to form a composite with three
different mineral concentrations (33%, 57% and 75%) Several
methodologies were applied to freeze the scaffolds immediately before
lyophilization like a freezing in liquid nitrogen (-196°C), freezer (-20°C)
and salted ice (-10°C).

Results and discussion

The synthesized mineral charges and were characterized by FTIR,
XRD, DLS and SEM.
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Figure 1. FTIR. a) nanocrystalline apatite; b) Bioglass.
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Figure 2. Young’s modules variation. a) nanocrystalline apatite; b) Bioglass.
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We can see that the more you increase the mass fraction of bioactive
glass, the higher Young's modulus is (Fig.2). Scaffolds fabricated with
different bioglass concentration exhibited different sizes of pores, as
well as surface roughness (Fig.3).

The obtained composite scaffolds were characterized by compression
strength and SEM. Some results are shown in figures 1, 2 and 3.

Figure 3. micrographs (SEM) of composites containing (a,b) 33%, (c,d) 57% and
(e,f) 75% of bioactive glass. Magnifications of 1000 and 500x.

Conclusion

This study exhibited the possibility of obtaining scaffolds with
different compressive strength and young's modulus by altering the
type of mineral charge and the ratio mineral-polymer as needed for
bone tissue engineering applications.

Results showed that pores size and distribution can be
modified by the use of different freezing temperatures. The best
results concerning porosity were obtained by freezing the scaffolds at
-20°C, which were observed micro and nanotexture.
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Peripheral nerve injury accident is a common type of lesion that can
cause loss of mobility and decrease the quality of life [1,2]. Copolymer
PLGA (poly(lactic-co-glycolic acid)) presents all the requirements to be
applied in tissue engineering: biodegradability, biocompatibility,
mechanical properties, scaffold architecture and manufacturing
technology [1,3,4]. Porosity  and interconnectivity
(generated by salt leaching process) are important to promote cell
adhesion as well as the diffusion of nutrients and fluids from the
surrounding tissue into the scaffold. [5,6,7,8]. This study has the
objective to create multilayer tubular porous hydrophilic scaffolds.

Materials and methods

Membranes were made from the PLGA (7wt%) solution in chloroform,
with the addition of Sodium chloride crystals (porogenic agent) in a
range of 1:16 (PLGA:NaCl). This membranes were interspersed by
smooth membranes in order to obtain different textures and porosity in
each layer of the tube. Tubular scaffolds were prepared by rolling the
membrane mentioned above on a titanium rod with 2mm diameter. The
edge was slightly dissolved with chloroform and pressed against the
tube. w0

T

-

Figure 1. SEM micrographs showing cross-section of the"multjlaye_,r

tubular scaffold showing the smooth and porous layers (a) and in detail

the weld point (b).

To enhance the hydrophilicity of the polymer, the scaffolds were treated
with sodium hydroxide for five minutes. The samples were divided
according to table 1.

Table 1. Samples nomenclature according on NaOH treatment.

Sample Treatment
A N W "Nontreated W T Ty
B NaOH 0,1M
(= ] NaOH 0,5M e, |

Results and discussion

The micrographs exhibited by figure 2 show that the surface roughness
is directly proportional to the NaOH solution concentration used.

treatment (a); NaOH - 0,1M treated (b) and NaOH - 0,5M treated (c)
showing the pores distribution and interconnectivity.

FTIR analyses (Fig. 1) showed that the chemical etching did not char;ge
the intensity of the characteristics peaks of PLGA, indicating no
significant degradation after treatment with NaOH.
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Figure 3. FTIR analyses of samples 0, | and Il showing no significa
chemical changes on PLGA membranes after physic-chemical process.

Surface hydrophilicity and wettability plays a significant role on ce
attachment and tissue-scaffold interactions. The copolymer hydrolys
improved substantially the scaffold wettability as can be seen in table ;

Table 2. Correlation between NaOH concentration and contact angl
This data shows the effect of each NaOH concentration on sampl
wettability.

Sample Contact angle SD

Conclusion

SEM micrographs showed high porosity on the three samples surface.
was possible to show that the hydrophilicity of the scaffolds is direet
proportional to the chemical treatment performed. Furthermore v
were able to create a multilayer tubular highly porous scaffold.
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