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RESUMO

A engenharia de tecidos 0sseos € uma area de pesquisa promissora, com grande potencial para
substituir ou reparar defeitos dsseos, oferecendo alternativas mais eficazes e econdmicas em
relacdo aos métodos tradicionais de enxerto. O uso de scaffolds bioativos na regeneragdo 0ssea
nao s6 melhora os resultados clinicos, mas também pode reduzir os custos hospitalares
associados a procedimentos mais invasivos. Esse estudo apresenta o desenvolvimento e a
caracterizagdo de scaffolds compositos a base dos vidros bioativos 58S (% m/m 58:33:9 de
S10,:Ca0:P205) e 13-93 (% m/m 53:20:12:6:5:4 de S10,2:Ca0:K20:Na,O:MgO:P»0s) variando
entre composi¢des de 30/70, 50/50 e 70/30 em porcentagem de massa entre os solidos e de
scaffolds de vidro bioativo 58S e o polimero biodegradavel poli(alcool vinilico) (PVA) em
porcentagens 95/05, 90/10 e 80/20, produzidos pelo processo de freeze-casting. Hibridos de
vidro 58S e PVA de proporg¢ao 50/50 foram produzidos por impressdo 3D. Os materiais obtidos
foram caracterizados por microscopia eletronica de varredura, espectroscopia de dispersao de
energia por raios X, microtomografia de raios X, ensaios de porosidade e testes mecanicos de
compressao uniaxial. A bioatividade foi analisada por imersdo em solugao fisioldgica simulada,
enquanto a citotoxicidade foi avaliada por citometria de fluxo e microscopia Optica. As
propriedades mecénicas variaram de acordo com a propor¢do das fases. Nos scaffolds de
58S/13-93, um maior teor de 13-93 resultou em maior resisténcia mecanica e modulo de Young
com valores de 11,25 + 2,48 Mpa e 0,81 £ 0,27 GPa, respectivamente. Ja nos scaffolds
cerdmico-poliméricos, o aumento da fracdo polimérica culminou em um modulo de tenacidade
de 154,0 + 15,8 x 10° J.m™, devido ao efeito de aglomeracio das particulas provocadas pelo do
PVA. Os scaffolds produzidos por freeze-casting e impressdao 3D apresentaram porosidade
adequada para aplicacdes em engenharia de tecidos, com valores superiores a 60 %. Além disso,
todos os materiais demonstraram elevada bioatividade, com a formagao de hidroxiapatita apds
24 horas de imersdao em fluido corpéreo simulado. Os testes de citotoxicidade confirmaram
viabilidade celular superior a 80 %, indicando a biocompatibilidade dos materiais. Este trabalho
demonstra que a propor¢ao entre os vidros bioativos 58S e 13-93 e o polimero PVA pode ser
ajustada para otimizar as propriedades mecanicas, a bioatividade e a estrutura porosa dos

scaffolds, oferecendo solu¢des promissoras para a regeneragao Ossea.

Palavras-chave: engenharia de tecidos; scaffolds bioativos; vidros bioativos; poli(alcool

vinilico); freeze-casting; impressao 3D.



ABSTRACT

Bone tissue engineering is a promising research field with significant potential to replace or
repair bone defects, offering more effective and cost-efficient alternatives to traditional grafting
methods. The use of bioactive scaffolds in bone regeneration not only improves clinical
outcomes but also reduces hospital costs associated with more invasive procedures. This study
presents the development and characterization of composite scaffolds based on the bioactive
glasses 58S (wt.% 58:33:9 of Si0.:CaO:P:0s) and 13-93 (wt.% 53:20:12:6:5:4 of
S102:Ca0:K20:Na.0:MgO:P20s) in compositions of 30/70, 50/50, and 70/30 by weight fraction
between solids, as well as scaffolds of bioactive glass 58S and the biodegradable polymer
polyvinyl alcohol (PVA) at percentages of 95/05, 90/10, and 80/20, produced via the fireeze-
casting process. Hybrids of 58S glass and PVA with a 50/50 ratio were produced by 3D
printing. The obtained materials were characterized using scanning electron microscopy,
energy-dispersive X-ray spectroscopy, X-ray microtomography, porosity analysis, and uniaxial
compression mechanical tests. Bioactivity was analysed through immersion in simulated
physiological solution, while cytotoxicity was assessed via flow cytometry and optical
microscopy. The mechanical properties varied according to the phase ratio. For the 58S/13-93
scaffolds, a higher 13-93 content resulted in greater mechanical strength and Young's modulus,
with values of 11.25 + 2.48 MPa and 0.81 + 0.27 GPa, respectively. In ceramic-polymer
scaffolds, increasing the polymer fraction resulted in a toughness modulus of 154.0 £ 15.8 x
10 J-m>3, attributed to particle agglomeration effects induced by the PVA. The scaffolds
produced by freeze-casting and 3D printing showed porosity suitable for tissue engineering
applications, with values exceeding 60%. Additionally, all materials exhibited high bioactivity,
with hydroxyapatite formation observed after 24 hours of immersion in simulated body fluid.
Cytotoxicity tests confirmed cell viability above 80%, indicating the biocompatibility of the
materials. This work demonstrates that the proportion of bioactive glasses 58S and 13-93 and
the polymer PVA can be adjusted to optimize the mechanical properties, bioactivity, and porous

structure of the scaffolds, offering promising solutions for bone regeneration.

Keywords: tissue engineering; bioactive scaffolds; bioactive glasses; polyvinyl alcohol; freeze-

casting; 3D printing.
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1. INTRODUCAO

O avango da medicina e a melhoria da qualidade de vida tém contribuido para o aumento
da longevidade da populagdo. Em 2024, a expectativa de vida média no Brasil ¢ de 77,6
anos, com previsao de alcancar 80,6 anos em 2050, segundo dados do IBGE [1]. Esse
aumento tem impactos econdmicos, sociais, ambientais € no organismo, que perde suas
capacidades com o passar dos anos. A estrutura 0ssea, por exemplo, deteriora devido a
sua desmineralizagdo e ao aumento da porosidade dos ossos. Esse cenario resulta em
problemas como fraturas por impactos, inflamacdes e lesdes associadas a praticas de
trabalho ndo ergondmicas e ao sedentarismo crescente do século XXI, que podem se
tornar cronicos e dificeis de tratar, tornando essencial a utilizagdo de interven¢des
médicas, proteses e implantes para reparar regides danificadas [2]. Estima-se que mais de
2 milhdes de procedimentos de enxerto dsseo sejam realizados mundialmente a cada ano
[3—5]. Embora os enxertos autélogos sejam frequentemente considerados a melhor opcao
devido a auséncia de requisitos de processamento, sua aplicagdo ¢ limitada por restrigdes
no tamanho e forma do enxerto e por complicagdes relacionadas a morbidade no local
doador [6]. Como resultado, a demanda por biomateriais tem aumentado na medicina

regenerativa nas ultimas décadas [7].

Um biomaterial ¢ definido como uma substancia ou mistura projetada para controlar o
curso de um procedimento terapéutico tratar para reparar, substituir ou melhorar fungdes
de tecidos e 6rgdos do corpo ou também corrobora para um diagnostico por meio da
interacdo com um sistema biologico [8]. O mercado global de biomateriais foi de U$
152,58 bilhdes em 2023 e deve alcangar US$ 171,75 bilhdes no ano de 2024 [9]. Em
resposta a essa demanda, governos e universidades ao redor do mundo tém intensificado
esfor¢os e investimentos no desenvolvimento de biomateriais inovadores para aprimorar

suas aplicagdes na medicina regenerativa.

O aumento dessa demanda evidencia a necessidade de biomateriais que conciliem
propriedades bioldgicas e mecanicas para aplicagdes especificas. Vidros bioativos e
vitroceramicas destacam-se nesse cendrio como materiais estratégicos na medicina
regenerativa. Os vidros bioativos (VB) e as vitrocerdmicas desempenham um papel

relevante nas aplicagdes biomédicas, especialmente na regeneracao O6ssea e em implantes



21

dentarios. Esses materiais sdo reconhecidos por sua capacidade de interagir de maneira
controlada com tecidos bioldgicos, promovendo a integragdo entre o implante € o 0sso,
um processo conhecido como osteointegracao [10,11]. Enquanto os VB sdo preferidos
para situagdes que exigem uma rapida osteointegragdo e alta bioatividade, as
vitroceramicas oferecem uma solu¢ao mais robusta em termos mecanicos para aplicagoes
que requerem maior suporte estrutural e menor bioatividade. A redugdo da bioatividade
e o aumento da resisténcia ocorrem principalmente devido a cristalizagdo do material
durante o processo de sinterizagao. Entre as diversas composi¢des dos VB, aqueles com
maiores teores de silica sdo mais resistentes a cristalizacao, e a introducao de 6xidos pode
melhorar a trabalhabilidade desses materiais, com uma diminui¢do discreta de sua
bioatividade [12,13]. A associagdo entre vidros bioativos e polimeros sintéticos, como o
PVA, tem demonstrado grande potencial na superacdo das limitacdes individuais desses
materiais. Essa abordagem possibilita a criagdo de compoésitos com propriedades

ajustaveis e otimizadas para aplicagdes biomédicas.

Os polimeros oferecem uma combinagdo Unica de versatilidade, biocompatibilidade e
processabilidade, tornando-os ideais para uma ampla gama de aplicagdes biomédicas. No
entanto, como qualquer classe de materiais, eles tém suas limitagdes, incluindo desafios
na bioatividade, controle de degradacdo e resisténcia mecanica [14]. O PVA ¢ um
polimero sintético amplamente utilizado em aplicacdes biomédicas. Ele pode ser utilizado
como ligante em suspensdes ceramicas pela sua facilidade de solubilizagdo em agua e
eficiente agregamento de particulas pelas suas moléculas. Além disso, sua caracteristica
semicristalina e disponibilidade em diversos graus de hidrolise propiciam um controle
sobre as propriedades mecanicas em processos de fabricagdo de compositos [10]. O
desenvolvimento continuo de novos polimeros e compdsitos promete superar muitas

dessas desvantagens, expandindo ainda mais o uso de polimeros na medicina.

Apesar dos compositos combinarem qualidades importantes de cada componente em um
sO dispositivo, a criagdo de estruturas que combinem bioatividade, resisténcia mecanica
e porosidade controlada continua a ser um desafio. Muitos biomateriais utilizados em
implantes necessitam de uma arquitetura porosa adequada para permitir a integragdo com
o tecido biolodgico, facilitando a vascularizacdo e o crescimento celular. A porosidade
desempenha um papel crucial, pois influencia diretamente a taxa de proliferacao celular

e o transporte de nutrientes, além de afetar as propriedades mecéanicas do material.



22

Técnicas de processamento como o freeze-casting € a impressao 3D se destacam por
permitir o controle preciso dessa porosidade, garantindo propriedades essenciais ao
scaffold de forma complementar aos materiais empregados [15]. No estado da arte, a
manufatura aditiva de estruturas tridimensionais com detalhes avancados de
biomimetismo em aspectos morfoldgicos, mecanicos, quimicos e biologicos ¢ altamente
promissora. As tecnologias de impressao de células permitem a incorporacao de células

em implantes 3D, proporcionando um arranjo otimizado de células e materiais [16].

Em trabalhos anteriores do grupo de estudo, scaffolds de vidro bioativo 58S foram
produzidos pelo método freeze-casting utilizando misturas de naftaleno-canfora como
solvente, e a estrutura precisou ser sinterizada a temperaturas de 1250°C para que as
particulas coalescessem. Apesar da bioatividade dos scaffolds de 58S ter sido alta,
atingiram resisténcia mecanica de somente 1,5 + 0,3 MPa. Para melhorar a resisténcia a
compressao e contornar a necessidade de temperaturas nas quais o vidro 58S cristaliza,
trabalhos seguintes utilizaram o vidro 13-93 feito por sol-gel, que possui temperatura de
fusdo préxima a 650°C. Como resultado, os corpos de prova atingiram resisténcia de 22,4
+ 3,1 MPa, entretanto a cinética de producao da camada de hidroxiapatita foi atrasada ¢ a

bioatividade foi menor.

Para equilibrar propriedades mecanicas e bioatividade, neste trabalho, foram produzidos
vidros bioativos 58S e 13-93 pelo método sol-gel e suas particulas utilizadas para
fabricag¢do de scaffolds compoésitos nas proporgdes percentuais de massa 58S/13-93 de
30/70, 50/50 e 70/30 por meio do processo freeze-casting utilizando agua como solvente.
Entretanto, scaffolds puramente cerdmicos possuem corpo verde fragil e de dificil
manuseio, sua estrutura sinterizada ¢ suscetivel a fratura devido a sua estrutura porosa,
caracterizada por regides de elevada porosidade interconectada que enfraquecem as
ligagdes mecanicas entre as particulas.

A fim de contornar essas limitagdes, a segunda parte deste trabalho se refere a produgao
de scaffolds compositos de vidro 58S, que mantém a bioatividade e o polimero PVA com
alta massa molecular, que garante reforco mecanico a estrutura no processo freeze-
casting. Diferentes propor¢des percentuais em massa entre 58S/PVA foram utilizadas
para verificar suas influéncias nas propriedades do material e os valores 80/20, 90/10 e
95/05 foram adotados devido a solubilidade méxima do PVA utilizado em agua e a

viscosidade final da solucao.
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Na terceira parte desta tese, foi desenvolvido um processo sol-gel para que uma porcao
inorgénica, de mesma composicao do vidro 58S, e uma organica de PVA pudessem ser
processadas juntas e houvesse uma ligacao mais intima entre as fases. O gel resultante
com proporcao 50/50 entre fases foi utilizado em um processo de impressao 3D para
criacdo de scaffolds tridimensionais. Essa parte do trabalho foi desenvolvida durante o
periodo de intercambio do programa CAPES PrInt, no Imperial College — London, sob

orientagdo do professor Julian Jones e seu grupo de pesquisa.

Os scaffolds produzidos neste trabalho procuram preencher demandas de praticas
medicinais e comercial que ainda ndo puderam ser atendidas. Vidros bioativos comerciais
como Bioglass® (45S5), Bonalive® (S53P4) e Osteoform® sdo vendidos como particulas
ou granulos de preenchimento, mas ndo possuem nenhuma func¢do estrutural nem
apresentam arquitetura tridimensional estudada que possibilite o fluxo de nutrientes e
células. Dispositivos da Osteopore® como Osteomesh®, Osteoplug® possuem arquitetura
tridimensional, mas sdo formados apenas de polimeros que nao sao capazes de induzir
rapidamente a formagdo da camada de hidroxiapatita em sua superficie. Materiais
similares de preenchimento ja existem comercialmente no mercado, até mesmo
compositos de policaprolactona e B-trifosfato de célcio, mas ndo ha dispositivos
compositos ou hibridos com arquitetura tridimensional de vidros bioativos com
capacidade de suportar cargas. Além disso, até o momento, ndo hé registros na literatura
de estudos que explorem a obten¢do de scaffolds de VB/PVA utilizando o método de
freeze-casting, nem hibridos desses materiais por manufatura aditiva. Isso reforca a

originalidade deste trabalho.

A Figura 1.1 ilustra os trabalhos experimentais executados neste projeto apresentado em
formato de artigos. Cada capitulo apods a revisdo se refere a uma rota diferente, mas que

compartilha alguns materiais e técnicas de caracterizagao.
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Figura 1.1 - Fluxograma das etapas na producao de scaffolds deste trabalho.
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2. OBJETIVO
2.1. OBJETIVO GERAL

Este trabalho visa avaliar a influéncia das propor¢des de VB 58S, VB 13-93 e PVA nos
processos de fabricagdo, porosidade, morfologia de poros, cristalinidade, resisténcia
mecanica, bioatividade e citotoxicidade de scaffolds com potenciais propriedades

osteogénicas ao empregar os processos de freeze-casting € impressao 3D.

2.2. OBJETIVOS ESPECIFICOS

Os objetivos especificos desse trabalho podem ser definidos como segue:

e Sintetizar microparticulas de VBs 58S e 13-93 pelo método sol-gel.

e Avaliar as particulas de vidro preparadas quanto as ligagdes quimicas existentes por
FTIR, cristalinidade por DRX, area superficial especifica por BET e morfologia de

particulas cominuidas por MEV

e Produzir scaffolds compositos de VBs 58S/13-93 com 20% de volume de solidos e
proporcdes percentuais m/m de 30/70, 50/50 e 70/30 utilizando o processo de freeze-

casting, utilizando dgua como meio refrigerante.

e Produzir scaffolds compositos de 58S/PVA com 20% de volume de soélidos e
proporcoes percentuais m/m de 80/20, 90/10 e 95/05 utilizando o processo de freeze-

casting, utilizando dgua como meio refrigerante

e Sintetizar material hibrido vitreo, de composi¢ao derivada do VB 58S, utilizando
TEOS, TEP e CME como precursores e com adi¢gdo de PVA durante o processo sol-gel
na propor¢ao m/m de 50/50.

e Produzir scaffold do material hibrido utilizando o processo de impressdo 3D com

porosidade acima de 50%
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e Estudar a estrutura dos poros por MEV, micro-CT e testes de Arquimedes além da
resisténcia mecanica por ensaio de compressao uniaxial dos materiais obtidos por freeze-

casting, estabelecendo uma correlagdo entre esses parametros e a composicao do material.

e Avaliar a bioatividade dos scaffolds por meio da produgdo da camada de HA em
ensaio em imersdo em SBF, analisada por FTIR, DRX, MEV e EDS e correlacionar com

a velocidade de formagao de HA

e Avaliar a citotoxicidade in vitro dos scaffolds preparados por meio de co-cultivos de

células MRC-5 com seus extratos via ensaio de citometria de fluxo € microscopia dptica.



27

3. REVISAO BIBLIOGRAFICA
3.1. ENGENHARIA DE TECIDOS

3.1.1. Historico e evolucao

A engenharia de tecidos ¢ uma area interdisciplinar da ciéncia e engenharia biomédica
que visa a cria¢ao de tecidos funcionais para restaurar, manter ou melhorar a fungdo de
tecidos ou orgaos danificados. Este campo combina principios de biologia celular e
ciéncia dos materiais para desenvolver substitutos bioldgicos que combinam trés
componentes essenciais: células, matrizes (ou scaffolds) e sinais bioquimicos. As células,
geralmente derivadas do proprio paciente (autdlogas), sdo cultivadas em um scaffold
biocompativel que proporciona suporte estrutural e guia a formacao do novo tecido. Os
sinais bioquimicos, que podem ser fatores de crescimento ou outras moléculas
sinalizadoras, s3o incorporados ao scaffold para dirigir a proliferagdo e diferenciacio

celular de maneira controlada [17].

Os scaffolds desempenham um papel crucial na engenharia de tecidos, servindo como
arcabougos tridimensionais que mimetizam a matriz extracelular natural do tecido em
desenvolvimento. Para serem regenerativos, os scaffolds devem ser biocompativeis,
preferencialmente biodegradaveis e possuir uma arquitetura porosa que permita a difusao
de nutrientes e a remocdo de residuos. Materiais como polimeros biodegradaveis,
ceramicas bioativas e hidrogéis sdo frequentemente utilizados para a fabricacdo de
scaffolds devido as suas propriedades ajustaveis e compatibilidade com diferentes tipos

de tecidos [18].

A utilizacdo de biomateriais remonta a civilizagdes antigas, como Grécia, Roma e Egito,
onde materiais naturais, como metais e tenddes de animais, eram empregados no reparo
de ferimentos e como substitutos de partes danificadas do corpo. No Egito Antigo, tecidos
bioldgicos eram suturados com tenddes de animais, enquanto na Europa do século XVI,
metais como ouro € prata comecaram a ser usados em reparos dentarios e na fixacao de
ossos quebrados [19]. Apesar de serem praticas iniciais, esses usos demonstravam uma
consciéncia precoce dos fatores de durabilidade e biocompatibilidade, que se tornariam
centrais no desenvolvimento de biomateriais. Ao longo dos séculos, a evolucido dos

biomateriais refletiu uma compreensao crescente dos materiais aplicados a medicina,
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integrando conhecimentos de biologia, quimica e ciéncia dos materiais para desenvolver

implantes e tratamentos cada vez mais seguros e eficazes.

Assim como a expectativa e o estilo de vida evoluiram ao longo do tempo, os biomateriais
também sofreram mudangas, com marcos definidos por alteracdes na composi¢ao e
funcionalidade. Os biomateriais de primeira geragdo eram predominantemente inertes,
priorizando a func¢do mecanica em detrimento da biocompatibilidade. Nessa fase, a
interacdo entre o material e os tecidos bioldgicos era menos preocupante, frequentemente
resultando em complicagdes imunologicas severas, especialmente com proteses
metalicas. Materiais como aco inoxidavel, titanio e ligas de cobalto-cromo eram
amplamente utilizados por sua resisténcia mecanica e durabilidade. No entanto, esses
metais apresentavam problemas de corrosao e liberagdo de ions metalicos, o que podia
levar a respostas inflamatorias e alergias em alguns pacientes, além de causar lesdes em
tecidos moles adjacentes devido a sua dureza [20,21]. Materiais ceramicos, como alumina
e zircOnia, foram usados por sua dureza e resisténcia ao desgaste, especialmente em
aplicagdes ortopédicas e odontologicas. No entanto, sua fragilidade limitava o uso em
situacdes sujeitas a altas tensdes e cargas dindmicas. Polimeros, como o polietileno de
ultra alto peso molecular (UHMWPE), passaram a ser empregados por sua flexibilidade
e baixa densidade, mas enfrentavam problemas de desgaste e degradacdo ao longo do

tempo [22,23].

Com o passar do tempo, houve maior foco na aceitagao biologica de enxertos e implantes
levando a busca por substitutos mais eficazes que impulsionou o desenvolvimento de
materiais que imitam estruturas organicas em termos de interagdo com o tecido vivo,
bioatividade e reabsor¢do. Esse avanco resultou no surgimento dos biomateriais de
segunda geragdo [24]. Materiais ceramicos, anteriormente usados por sua inércia quimica,
passaram a ser modificados para melhorar a biocompatibilidade, embora suas limita¢des
mecanicas, como baixa resisténcia a tracao, restringissem seu uso em algumas aplicagdes.
Paralelamente, polimeros como o poli(acido lactico) (PLA) e o poli(acido glicolico)
(PGA) ganharam destaque por sua capacidade de ajustar propriedades mecanicas durante

0 processamento € por sua alta compatibilidade biologica [25].

Cada nova geragdo de biomateriais incorpora caracteristicas das geracdes anteriores e

introduz novas fungdes para aprimorar o desempenho. Reconhecendo que o ambiente
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fisiologico frequentemente exige estruturas complexas e fung¢des variadas, os
biomateriais de terceira geragdo se concentram na reproducido de componentes bioldgicos
completos fora do corpo para terapias de substituicao. Eles utilizam scaffolds de materiais
sintéticos ou naturais como suporte para células e moléculas bioativas apos o implante
[26]. Apesar das dificuldades enfrentadas, as fungdes dos biomateriais sdo diversas,
alguns substituem porc¢des do corpo ou 6rgdos, outros t€ém funcdes diagnoédsticas para
identificar anomalias, e ainda ha aqueles que oferecem caracteristicas terapéuticas para
otimizar a regeneragao e o tratamento. Destacam-se também os biomateriais com fungdes
de armazenamento, que exibem liberagao controlada de farmacos (drug delivery systems)
[27]. Independentemente da bioatividade, o controle da interface biomaterial-tecido vivo
¢ crucial, dada a grande diferenca entre as propriedades fisicas nas interfaces [11]. No
contexto do tecido 0sseo, as propriedades mecanicas estdo associadas, em grande parte,
a combina¢do da hidroxiapatita carbonatada (HAC - componente rigido) e fibras
colagenas (componente eldstico). Portanto, um material projetado para desempenhar
funcdes similares também deve possuir uma combinacdo adequada dessas propriedades,

utilizando elementos combinados como vidros bioativos e polimeros [11].

Polimeros como o PLA e o poliuretano sdo frequentemente utilizados devido a sua
biocompatibilidade e capacidade de degradacdo controlada, mas suas resisténcias
mecanicas e bioatividade sdo limitadas [28,29]. Ao incorporar polimeros as cerdmicas
bioativas, como hidroxiapatita ou vidros bioativos, esses compdsitos exibem
propriedades aprimoradas, como maior tenacidade, resisténcia a compressao e capacidade
osteoindutora, caracteristicas cruciais para a regeneracao Ossea eficiente [30—33]. Essa
sinergia entre polimeros e ceramicas possibilita a cria¢do de scaffolds mais eficazes para
a regeneracdo de tecidos duros, combinando a flexibilidade e processabilidade dos
polimeros com a bioatividade e resisténcia das ceramicas. O resultado ¢ a produgdo de
materiais personalizados para diversas aplicagdes clinicas [34]. Alguns materiais hibridos
que combinam componentes organicos € inorganicos tém surgido como uma solugao
inovadora e versatil na 4rea de biomateriais, integrando propriedades desejaveis de ambos
os tipos de materiais em nivel molecular [35]. Estudos recentes mostram que scaffolds
hibridos de nanocompositos de hidroxiapatita e coldgeno ndo apenas suportam o
crescimento celular, mas também promovem a mineralizacdo 6ssea de forma mais
eficiente do que materiais puramente organicos ou inorganicos [36,37]. Comparados aos

compositos tradicionais, os materiais hibridos oferecem véarias vantagens, incluindo



30

maior resisténcia a tracdo e flexdo, além de maior estabilidade térmica, propriedades

essenciais para aplicagdes estruturais [38].

Apesar dos avangos, a engenharia de tecidos enfrenta varios desafios que limitam sua
aplicacdo clinica em larga escala. Um dos principais desafios ¢ a vascularizacdo dos
tecidos criados em laboratério. Para que os tecidos sejam funcionais, € necessario que
eles desenvolvam uma rede de vasos sanguineos capaz de fornecer nutrientes e remover
residuos [39]. A falta de vascularizagdao adequada pode levar a necrose do tecido apos a
implantacdo. Abordagens atuais para resolver este problema incluem a incorporagdo de
fatores angiogénicos nos scaffolds e a co-cultura de células endoteliais com outros tipos

de células para promover a formagao de vasos sanguineos [16,40].

Acompanhando os avangos em termos de materiais, os processos de fabricagao
permitiram escalar estruturas complexas e de organizacdes intricadas para mimetizar
tecidos como a impressdao 3D. A bioimpressao 3D permite a deposicdo camada por
camada de células e materiais biocompativeis para criar estruturas tridimensionais de
quarta geracdo que replicam com precisdo a anatomia do tecido alvo, Figura 3.1. Esta
tecnologia tem o potencial de revolucionar o transplante estruturas, permitindo a
producao de 6rgdos personalizados que sao compativeis com o sistema imunoldgico do

paciente, reduzindo o risco de rejei¢ao [41].

3

m f osso

Polimero
*

Reparo
osteocondral

‘:; -

Reforgn ’
S e —
Bioativo s
Inorgénico m s Vascularizagdo
E h de
Q ngenharia de \.‘}N

“ Bioimpressdo 3D tecidos moles

Biotinta composta

“ Liberagdo de
farmacos

Figura 3.1 - Composig¢do de biotinta incluindo a matriz extracelular

(organica/inorganica) e bioldgica. Fonte adaptada [42]



31

Esse campo tem avangado nas ultimas décadas, com aplicagdes que abrangem desde a
regeneragdo de pele e cartilagem até o desenvolvimento de érgaos mais complexos, como
figado e coracdo [41]. Um dos exemplos mais bem-sucedidos de engenharia de tecidos é
o desenvolvimento de pele artificial para o tratamento de queimaduras severas. Produtos
como o Integra®, que combina uma matriz de colageno com uma camada de silicone,
tém sido amplamente utilizados em clinicas para promover a regeneracao da pele e reduzir
a necessidade de enxertos autdlogos [43]. Produtos biologicamente funcionais, criados
por meio de bioimpressao ou biomontagem e processos subsequentes de maturagdo de
tecidos, resultaram na criacao de outros 0rgaos inteiros, como coragdes ¢ rins funcionais,

que sobreviveram fora do corpo humano, em sistemas controlados, por alguns dias [44].

A engenharia de tecidos 6sseos tem avancado com o desenvolvimento de biomateriais
inovadores e a incorporacao de células vivas em estruturas tridimensionais. Biotintas
compostas por gelatina metacrilada, nanofios e células-tronco mesenquimais da medula
Ossea demonstraram promover regeneragdo 6ssea quase completa em modelos animais,
combinando propriedades mecanicas aprimoradas ¢ imunomodulacao eficiente [45]. Da
mesma forma, implantes de nanofibras de poli(e-caprolactona) associados a microtecidos
tridimensionais de osteoblastos humanos aceleraram a mineralizagdo e a regeneragao
ossea em estudos pré-clinicos. Essas descobertas destacam o potencial de estratégias
baseadas em células-tronco e arcabougos sintéticos para enfrentar desafios na reparagdo
de defeitos 6sseos, marcando uma nova era na nanomedicina regenerativa e, para tanto o

conhecimento das estruturas e fungdes de cada tecido ¢ fundamental [46].

3.1.2. Tecido Osseo

O tecido 6sseo ¢ um tecido altamente especializado que desempenha varias fungdes
criticas no corpo humano, incluindo suporte estrutural, prote¢do dos 6rgdos internos,
facilitagdo do movimento através da ancoragem muscular e armazenamento de minerais
como calcio e fosforo [47]. Além dessas funcdes, o tecido dsseo também atua como um
reservatorio de células hematopoiéticas na medula 6ssea, onde ocorre a producdo de

células sanguineas [48].

Do ponto de vista estrutural, macroscopicamente, o 0sso pode ser dividido em dois tipos

principais: o0 0sso cortical, também conhecido como osso compacto, € o 0sso trabecular,
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ou esponjoso. O osso cortical constitui a camada externa dos 0ssos € ¢ extremamente
denso, fornecendo resisténcia mecanica e protecao. O osso trabecular, por outro lado, esta
localizado no interior dos ossos longos e nas extremidades dos ossos planos, apresentando

uma estrutura porosa que facilita a absor¢ao de choques e a distribui¢cdo de cargas [49].

O tecido 6sseo € composto principalmente por uma matriz extracelular mineralizada que
confere rigidez e resisténcia composta principalmente por coladgeno tipo I, que constitui
a fase organica, e cristais de hidroxiapatita, que compdem a fase mineral do osso [50]. O
colageno tipo I ¢ uma molécula longa e fibrosa composta por trés cadeias polipeptidicas,
duas alfa-1 (al) e uma alfa-2 (a2), que se entrelagam para formar uma tripla hélice. Essa
estrutura helicoidal confere ao colageno sua alta resisténcia a tragdo e estabilidade térmica
[51]. O outro componente, a hidroxiapatita (Caio(PO4)s(OH)2), ¢ um fosfato de célcio
cristalino que ¢ a principal fase mineral do osso, responséavel por cerca de 70 % do peso
seco do tecido dsseo. A estrutura da hidroxiapatita ¢ hexagonal, e sua rede cristalina ¢
composta por fons calcio (Ca?*), fosfato (PO4>") e hidroxila (OH’), que organizados e

orientados na matriz coldgena sdo criticas para as propriedades mecénicas do osso [52].

A organizacao das fases coldgena e mineral no osso ¢ altamente hierdrquica: a nivel
molecular, o coldgeno tipo I forma fibrilas que sdo mineralizadas por cristais de
hidroxiapatita. Essas fibrilas se agrupam em fibras maiores que se organizam em laminas,
que por sua vez se organizam em Osteons. Essa estrutura hierdrquica mostrada na Figura

3.2 permite ao 0sso suportar cargas mecanicas enquanto mantém a leveza estrutural [53].
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A resisténcia a compressao do osso cortical ¢ em torno de 170 MPa, enquanto sua
resisténcia a tragdo ¢ de aproximadamente 120 MPa. A combinag¢do de colageno e
hidroxiapatita também proporciona ao osso uma excelente resisténcia a fratura, uma
propriedade essencial para a protecdo contra lesdes e para o suporte das fungdes
biomecanicas do esqueleto humano [55]. As propriedades mecanicas do osso trabecular
sdo fortemente influenciadas pela sua densidade aparente e pela orientagdo das trabéculas.
A densidade aparente do osso trabecular varia amplamente entre diferentes locais

anatomicos e entre individuos, influenciando diretamente sua resisténcia mecanica [56].

Além dessas duas fases que compde a maior parte da matriz extracelular desse tecido, as
células presentes no tecido 6sseo incluem osteoblastos, que sdo responsaveis pela sintese
da matriz 6ssea; ostedcitos, que sdo osteoblastos maduros incorporados na matriz; e
osteoclastos, que sdo células responsaveis pela reabsorcao 6ssea. Os dois primeiros
necessitam de alto contato com fluidos para sustentagao e, por isso, demandam estruturas
altamente porosas, ja o ultimo estd enclausurado no tecido compacto e se comunica com
células adjacentes através de prolongamentos citoplasmaticos nos pequenos canais
existentes. O equilibrio entre a atividade dos osteoblastos e osteoclastos ¢ fundamental

para a manuten¢do da homeostase 6ssea e para a remodelagdo continua do tecido dsseo

[57].

A engenharia de tecidos Osseos visa a regeneracdo de defeitos dsseos que ndo se curam
de forma adequada através dos mecanismos naturais do corpo, como grandes fraturas ou
defeitos causados por ressecgdes tumorais. Este campo combina técnicas de engenharia e
biologia para desenvolver substitutos bioldgicos que possam restaurar, manter ou
melhorar a fun¢do do tecido 6sseo. Uma abordagem comum envolve o uso de scaffolds
tridimensionais biocompativeis que servem como suporte para o crescimento celular e
formagdo de nova matriz o0ssea. Esses scaffolds sdao projetados para imitar a estrutura
porosa do osso trabecular, permitindo a invasdo celular, a vascularizagdo e a deposi¢ao
de matriz 6ssea [49]. Materiais como ceramicas bioativas, polimeros biodegradaveis e

compositos sdo amplamente utilizados na fabricacdo desses [18].

Os materiais utilizados na engenharia de tecidos 6sseos devem possuir uma combinagdo
de propriedades fisicas, quimicas e biologicas que permitam a osteoconducdo,

osteoindugdo e osteogénese. A osteoconducdo refere-se a capacidade do material de
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suportar o crescimento de células Osseas na superficie do scaffold, enquanto a
osteoindu¢do envolve a capacidade do material de induzir a diferenciacdo de células
progenitoras em osteoblastos [49,50]. A osteogénese ¢ a formagdo direta de novo tecido

0sseo por células presentes no scaffold.

Ceramicas bioativas, como a hidroxiapatita e o fosfato de célcio, sdo frequentemente
utilizadas na engenharia de tecidos dsseos devido a sua semelhanga com a fase mineral
do osso natural e sua capacidade de promover a osteocondugdo. Vidros bioativos
preservam essas fungdes, com a possibilidade de incorporar bioatividades especificas
como angiogénese, anti-inflamatdria, bactericida, entre muitas outras [58,59]. Essa
flexibilidade de formulacdo, propicia solugdes para quadros clinicos que necessitam

materiais multifuncionais e serdo estudados adiante.

3.2. VIDRO BIOATIVO

A classe de vidros bioativos abrange uma ampla gama de materiais utilizados na medicina
regenerativa, especialmente na engenharia de tecidos 6sseos. Essa tecnologia teve inicio
na década de 1960, gragas ao trabalho pioneiro do Prof. Larry Hench e seus colaboradores
[60,61]. Este vidro bioativo, denominado 45S5, possui a seguinte composi¢ao quimica
(% em massa): 45 % Si0., 24,5 % CaO, 24,5 % NayO e 6 % P20s. Sua criagdo foi uma
conquista histdrica, representando uma inovagdo revoluciondria em biomateriais e
levando a produgio comercial do Bioglass® [62,63]. Este material ¢ amplamente
reconhecido ndo apenas por sua biocompatibilidade, mas também por sua capacidade de
estimular a regeneracdo Ossea. Ele promove interagdes bioquimicas especificas com
tecidos vivos e fluidos biologicos, resultando na formacdo de uma camada de

hidroxiapatita em sua superficie [64—66].

Ha diversos tipos de vidros bioativos, que podem ser classificados com base na
composicdo e nas suas propriedades. Os mais comuns incluem os vidros bioativos
silicatados, fosfatados e boratados. Vidros silicatados, como o Bioglass® 45S5, sdo
amplamente utilizados devido a sua alta bioatividade e capacidade de formar ligacdes
fortes com os 0ssos. Vidros fosfatados, por sua vez, sdo conhecidos por sua solubilidade
controlavel, o que os torna adequados para aplicagdes onde a taxa de degradagao € crucial

[67].
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Novas composicdes e processos de fabricagdo diferentes da fusdo vem sendo criados para
atender as demandas mais especificas. Os VBs com composi¢ao molar 60 % SiO2, 36 %
CaO e 4 % P20s, também denominado 58S; o 77S com 80 % Si0Oz, 16 % CaO, 4 % P»0s
€ muitos outros comegaram a serem sintetizados com algumas variagdes, como exemplo
o vidro 13-93 6 % NaxO, 7,9 % K20, 7,7 % MgO0, 22,1 % Ca0, 1,7 % P20s e 54,6 % SiO:
[68-70]. O expressivo teor de CaO nesse material e sua razio CaO/P>Os o tornam
altamente reativo em meios aquosos, promovendo ligagdes estaveis com o 0Sso € com 0
tecido cartilaginoso [71]. No inicio do periodo pos-implante e as reacdes superficiais
rapidas in vivo levam a rapida dissolugdo idnica e a formacao da camada de hidroxiapatita
carbonatada. A liberacdo de ions soluveis de Si, Ca e P pode ativar a expressdo génica e

estimular a proliferacao de osteoblastos para rapida formagao 6ssea [72].

Vidros ricos em Na,O, como o vidro bioativo 45S5, apresentam uma baixa temperatura
de transicdo vitrea (Tg), 0 que, embora util em alguns contextos, torna-os propensos a
cristalizacdo durante o processamento térmico, devido a estreita janela entre a
temperatura de transi¢do vitrea e o inicio da cristalizacdo, 550-600 °C e 610-630 °C [73].
Em contrapartida, vidros bioativos livres de Na,O geralmente possuem altas temperaturas
de transicdo vitrea, com os valores de T, aumentando proporcionalmente ao teor de
silicio. Por exemplo, o vidro bioativo 58S, sintetizado pelo método sol-gel convencional,
apresenta um valor de Tg de até 785 °C, enquanto o vidro 13-93 tem uma T, proxima de

595 °C [74].

Esse comportamento térmico e a determinacdo da janela de trabalhabilidade do material
sao fundamentais durante processos de sinterizagdo ceramica, uma técnica amplamente
utilizada na fabricagdo de scaffolds para regeneragdo Ossea. A sinterizacdo ceramica €
impulsionada pela redu¢do da relagdo area superficial/volume do material, uma vez que
a superficie de um material ¢ considerada uma regido de alta energia, portanto, um defeito
superficial. Durante a sinterizagdo, as particulas se aproximam, formando "pescogos"
entre elas e levando a reducdo volumétrica do material. Ao final do processo, ha uma
diminui¢do da area superficial especifica, permitindo que o sistema alcance uma condig¢ao
de menor energia livre [75]. Contudo, essa reducdo da area superficial impacta

negativamente a bioatividade do vidro.
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Estudos do grupo de pesquisa mostraram que o tratamento abaixo de 1250 °C por 2 horas
ndo ¢ capaz de sinterizar scaffolds porosos, mas forma fases cristalinas mesmo em vidros
de teores mais altos de silica como o 58S [76]. Esse efeito e caracteriza¢ao ¢ mostrado
na Figura 3.3 e por isso, 0 VB13-93, que possui maior faixa de trabalho devido a adi¢ao

de 6xidos, sera escolhido para a primeira parte desse trabalho.

E bem estabelecido que a cristalizagdo do VB diminui sua bioatividade, uma vez que a
mobilidade de ions e a reatividade do material ficam mais limitadas [77,78]. No entanto,
varios trabalhos relatam o uso de vitroceramicas para aplicagcdes de suporte de carga em

engenharia de tecido 6sseo [79-81].
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Figura 3.3 — Difratograma de amostras de VB 58S sinterizado 4 1250 °C e ndo

siterizado evidenciando a formacao de fases cristalinas.

As propriedades mecanicas dos vidros bioativos, incluindo sua resisténcia a compressao,
elasticidade e dureza, sdo geralmente inferiores as de outros biomateriais, como os metais
e ceramicas tradicionais. No entanto, sua capacidade de formar ligagdes com o 0sso

compensa essa limitagdo em muitas aplicagdes clinicas.

Os desafios na aplicagdo dos vidros bioativos incluem o controle sobre a taxa de
dissolugdo no corpo humano e a compatibilidade mecanica com os tecidos nativos,
levando ao desenvolvimento de hibridos para controlar esses parametros. O
desenvolvimento de novos vidros com composigoes ajustaveis para casos clinicos
especificos, ¢ continuo, seja prevenindo que o osso seja reabsorvido por atividade

osteoclastica em vidros com magnésio [82,83] ou favorecendo a formagdo de vasos
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sanguineos em formulagdes com cobalto [84,85]. Além da composi¢cdo, 0os processos
pelos quais o vidro bioativo passa pode interferir em suas caracteristicas, por isso,
integracdo de técnicas de fabricagdo avangadas como a impressdo 3D, estdo abrindo

caminho para a proxima geracao de vidros bioativos personalizados [86].

Embora os vidros bioativos sejam amplamente conhecidos por sua aplicagdo em
ortopedia e odontologia, seu potencial em outras areas médicas estd ganhando
reconhecimento. A aplicagdo de vidros bioativos em sistemas de liberacao de
medicamentos, por exemplo, oferece uma abordagem para o tratamento de doencas
Osseas infecciosas ou cancerigenas, onde a liberagdo local e controlada de farmacos ¢
desejavel [87].

3.2.1. Métodos de Producao

Enquanto Hench originalmente produziu o Bioglass® utilizando a abordagem de fusdo e
témpera, o processo sol-gel tem ganhado consideravel aten¢do nas ultimas décadas [88].
Materiais sol-gel podem ter estrutura de poros, tamanho de particulas e morfologia de
superficie personalizados [89,90]. Tais propriedades podem ser uteis para promover a
migragdo, adesdo, proliferacdo e diferencia¢do celular, favorecendo assim a reparagao
tecidual [91]. Além disso, o processo sol-gel oferece possibilidades praticamente
ilimitadas para a produ¢do de vidros com uma ampla variedade de composigdes, o que

estd levando a inovagdes no campo da medicina regenerativa.

O processo de fusdo ¢ um dos métodos tradicionais e mais amplamente utilizados na
producdo de vidros bioativos. Esse processo envolve a mistura de matérias-primas em po,
homogeneizagdo para garantir uma distribuicdo uniforme dos componentes quimicos, e
inseridas em um forno de alta temperatura, onde ¢ aquecido até a fusdo completa,
tipicamente entre 1.350 °C e 1.500 °C [63]. Durante a fusdo, os materiais passam por
reagdes quimicas que resultam na forma¢do de uma massa fundida homogénea. Esse
estagio ¢ crucial, pois a temperatura de fusdo deve ser suficientemente alta para permitir
a dissolucdo completa dos componentes, mas controlada para evitar a decomposicao de
elementos volateis, como o 6xido de fosforo, que € essencial para a bioatividade do vidro

[92].



38

Apos a fusdo, a massa vitrea fundida ¢ resfriada rapidamente para evitar a cristalizacao,
um processo conhecido como témpera. O resfriamento rapido, ou témpera, impede a
formagao de cristais e garante que o vidro retenha sua estrutura amorfa, que ¢ essencial
para a bioatividade. A velocidade de resfriamento pode ser ajustada para controlar as
propriedades finais do vidro, como a resisténcia mecanica ¢ a porosidade, que sao

fundamentais para sua aplicacdo em biomateriais [92].

O processo de sol-gel ¢ uma técnica de sintese amplamente utilizada na produgdo de
vidros bioativos, oferecendo vantagens em termos de controle sobre a composi¢ao
quimica e a microestrutura do material. Diferente do método de fusdo tradicional, o
processo de sol-gel ocorre a temperaturas mais baixas, o que permite a incorporagao de
componentes que seriam instaveis em condi¢des de alta temperatura. Este processo
envolve a transicdo de uma solucdo coloidal (sol) em uma rede solida (gel) através de
reacdes de hidrolise e condensagdo dos precursores metalicos, geralmente alcoxidos de

silicio sob acdo de agente catalizador acido ou basico [93].

No inicio do processo sol-gel, os precursores, como tetraetoxissilano (TEOS), sdo
dissolvidos em um solvente e submetidos a hidrélise, resultando na formagdo de
particulas coloidais dispersas no solvente. Estas particulas, que sdo os "sols", comecam a
reagir entre si através de uma série de reagdes de condensagdo, formando ligagdes Si-O-
Si e criando uma rede tridimensional. A transicdo do estado sol para o estado gel ocorre
a medida que essa rede se torna continua e o sistema perde sua fluidez, formando o "gel"
[94,95]. Este gel contém uma grande quantidade de solvente preso em sua estrutura

porosa, que serd posteriormente removido por meio de secagem controlada

Apos a gelificacao, o material passa por um processo de secagem para remover o solvente
residual e evitar a o colapso da estrutura porosa. A secagem ¢ um passo critico, pois o
controle sobre a taxa de evaporagdo do solvente pode influenciar a porosidade e a
microestrutura final do vidro. Uma secagem lenta em atmosfera controlada ¢ geralmente
preferida para manter a integridade da rede porosa. Em seguida, o gel seco ¢ submetido a
um tratamento térmico em temperaturas que variam de 500 °C a 700°C, para remover 0s
grupos organicos remanescentes e densificar a estrutura vitrea sem causar cristalizacao

[96]. Esses processos para a producdo de vidro bioativo podem sofrer modificagdes em
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suas variaveis ou serem interrompidas para atender as aplicagcdes do material, mas seguem

a ordem de hidrélise e condensacdo conforme mostrado na Figura 3.4.
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Figura 3.4 - Processo de formagdo diferentes produtos pelo método sol-gel. Fonte

adaptada: [95,97].

Quando 6xidos modificadores de rede sdo adicionados no processo sol-gel, a estrutura

tridimensional do vidro ¢ interrompida, aumentando a quantidade de oxigénios nao

ligantes como mostrado na Figura 3.5 [98]. Essa interrup¢ao na conectividade da rede

implica em alteragdo da cinética quimica, velocidade de formacdo de camada de

hidroxiapatita, temperatura de cristalizacao e de transi¢ao vitrea [99,100].

Oxigénios Ligantes

/ l Modificadores

de rede

Formadores
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\

Oxigénios nédo
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Figura 3.5 - Rede bidimensional com atomos formadores e modificadores de rede [98].
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Lins ef al. [101] modificaram a rota originalmente proposta por Pereira e colaboradores
[102] no intuito de obter nanoparticulas de VB. A utilizagdo de materiais em escalas
nanométricas aumenta superficie de contato, o que facilita a sinterizagdo e acelera as
reagdes necessarias para a bioatividade, tornando essa rota modificada uma alternativa
com fungdes mais alinhadas com o propdsito do trabalho. Todavia, apenas pequenas
quantidades de material sdo obtidas por meio dessa rota, o que torna inviavel sua
utilizagao quando um grande volume de vidro € necessario para produ¢do de um elevado
numero de estruturas tridimensionais em diversas proporgdes entre os vidros utilizados

no trabalho, e por isso foi descartada.

Diferentemente do vidro 58S, que possui tanto rotas de fusdo quanto sol-gel bem
estudadas, a produgdo do vidro 13-93 ¢ bastante detalhada na literatura quando se trata de
métodos de fusdo dos precursores, entretanto a rota sol-gel do vidro 13-93 ainda ¢ escassa,
visto que somente poucos artigos foram encontrados na literatura [70,99,100,103,104]. A
bioatividade desse vidro pelo método sol-gel ¢ limitada, visto que area superficial
especifica menor que 5 m2.g!' ¢ um fator que atrasa a formagio de hidroxiapatita em
relag@o aos vidros 58S e 45S5 [13]. Encontrar meios de aumentar a bioatividade do vidro
13-93 ou alternativas para utiliza-lo sem perder a bioatividade do scaffold em comparagao
com dispositivos feitos por outros vidros ja conhecidos sdo fatores que impulsionam o

melhor detalhamento desse material e novas solugdes a serem descritas para a literatura.

3.2.2. Bioatividade

A bioatividade dos vidros bioativos € uma caracteristica central que define sua capacidade
de interagir com tecidos biolodgicos, promovendo a regeneracao 0ssea € a integracao dos
implantes com o tecido circundante. Esta propriedade foi inicialmente descoberta com o
desenvolvimento do Bioglass® 45S5, o primeiro material capaz de formar uma ligagao
direta com o osso através da formacgao de uma camada de hidroxiapatita na sua superficie.
A bioatividade desses vidros decorre da sua composi¢do quimica, que, ao ser colocada
em contato com fluidos biologicos, desencadeia uma série de reagdes que levam a

formagdo de uma camada mineral semelhante a da matriz 6ssea natural.
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A primeira etapa envolve a formacao de grupos silanol (Si-OH), que ocorre devido a troca
dos modificadores de rede do vidro pelos ions H' presentes no meio. Em seguida, a silica
da rede ¢ perdida e transforma-se em silica soliivel para posterior condensagdo ¢ a
formagio de uma nova camada de silica pura, o que leva a migracdo de fons (PO4)* e
Ca®" devido a baixa concentracdo desses elementos na nova camada formada. Como
resultado, fosfato de calcio é depositado na superficie, completando sua cinética quimica
com a absor¢do de fons (CO3)* e OH", culminando na formagio de HAC. [80,105], Figura
3.6. Esses processos induzem uma série de eventos celulares, incluindo a acdo de

macrofagos e a geragdo da matriz dssea cristalizada, resultando no crescimento do osso

[11].
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Figura 3.6 — Reagdes de um vidro com calcio em fluido corporal. Fonte adaptada [106].

A composi¢do quimica dos vidros bioativos ¢ um fator crucial na determinacdo da sua
bioatividade. Vidros com maior conteiddo de silica tendem a apresentar menor
bioatividade devido a sua estrutura mais estavel ¢ menos solavel. Por outro lado, a
presenca de oOxidos como CaO e P,Os ¢ fundamental para a ripida formacgdo de
hidroxiapatita e, consequentemente, para a bioatividade. Além disso, a adi¢do de
elementos como o boro e o sodio pode ser ajustada para modular a taxa de dissolugdo do
vidro, o que, por sua vez, afeta o tempo de resposta bioativa e a formacdo da camada de

apatita [107].

A Figura 3.7(a) exibe um corte por MEV de fémur de rato com implante de VB (por¢ao
mais clara e central) apds duas semanas, no qual observa-se a interface entre implante e

tecido 6sseo (circulo branco), a Figura 3.7(b) ¢ a ampliagao do circulo em destaque
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evidenciando a camada rica em silica, seguida de uma camada de HA mais externa e entdao

0 0sso do animal [108,109].

s~ 5

4N

CAMADA DE APATITA

Figura 3.7 - Corte histologico em MEV de implante de vidro bioativo em osso. Em (a)
corte de um implante de VB (por¢ao mais clara e central) em tecido 6sseo. Em (b) a

regido destacada pelo circulo branco estd ampliada Fonte: Adaptado [110]

3.2.3. Vidro Bioativo 58S

O vidro bioativo 58S possui a composicao % m/m 58:33:9 de Si0,:CaO:P>0s e foi
desenvolvido como uma alternativa ao Bioglass® 45S5, com o objetivo de melhorar
certas propriedades, como a bioatividade e a taxa de dissolugdo. Este material ¢ altamente
reativo em ambientes aquosos devido ao seu alto teor de CaO e a sua propor¢ao CaO/P20s
que favorece sua integracdo através de fortes ligacdes com os tecidos Osseos e

cartilaginosos [68].

Uma das caracteristicas marcantes do vidro 58S ¢ sua porosidade controlada, que ¢
essencial para a integracdo com o tecido 6sseo. A porosidade elevada, que pode ser
ajustada durante o processo de fabricagdo, permite uma maior area de superficie
especifica para a adesdo celular e a penetragdo de vasos sanguineos em valores maiores
que 250 m%g! [111]. Em termos de propriedades mecanicas, o vidro bioativo 58S,
embora bioativo, possui limitagdes devido a sua fragilidade inerente aos materiais vitreos.
No entanto, a incorporagao de 58S em compodsitos com polimeros ou a sinterizagao
controlada podem melhorar a resisténcia mecanica, sem comprometer a bioatividade.

[112]
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Durante a fase inicial pds-implantacdo, a alta area de superficie especifica do vidro 58S
derivado de sol-gel promove reacdes de superficie in vivo, levando a rapida dissolug¢ao
i0nica e a formac¢do de uma camada de hidroxiapatita carbonatada. Este processo € crucial
porque desencadeia a liberagao de ions solaveis de Si, Ca e P, que, por sua vez, ativam a
expressao génica e estimulam a proliferacao de osteoblastos, acelerando assim a formagao
Ossea [72]. No entanto, o vidro 58S tem uma temperatura de cristalizagdo relatada de
cerca de 650 °C, provavelmente devido a segregagdo de fosfato de calcio da silica durante
o processo de desidratacao [113,114]. Essa segregacao e subsequente cristalizagdo podem
nao apenas dificultar o processo de sinterizagdo, mas também reduzir a bioatividade ¢ a

biodegradabilidade do vidro

3.2.4. Vidro Bioativo 13-93

O vidro bioativo 13-93, recentemente reportado, possui a seguinte composi¢do quimica:
% m/m 53:20:12:6:5:4 de Si0,:Ca0:K20:Na,O:MgO:P,0s [115]. Devido a presenga de
modificadores de rede, como K;0O, Na;O e MgO em sua composi¢do, este material tem
uma tendéncia reduzida a cristalizagdo ¢ uma temperatura de fusao mais baixa do que
outros vidros bioativos, ja 0 MgO contribui para aumentar a rigidez da rede vitrea. Como
resultado, ele possui uma ampla janela entre a temperatura de transi¢do vitrea e a
temperatura de cristalizagao (T¢), 0 que promove a sinterizagado por fluxo viscoso e resulta

em uma densificag@o superior sem induzir cristaliza¢ao [103,116].

Além disso, tanto o CaO quanto o MgO tém demonstrado contribuir para a cinética de
reacdo de superficie, promovendo a formagdo de novo osso e melhorando a adesdo e a
estabilidade das células dsseas [117]. No entanto, o vidro 13-93 geralmente possui uma
baixa area de area especifica, o que pode impactar negativamente sua taxa de dissolucao

e comportamento biologico [118].

Uma das principais vantagens do vidro 13-93 ¢ sua resisténcia mecanica, que o torna
particularmente adequado para aplicacdes em regides do esqueleto sujeitas a cargas
elevadas, como a coluna vertebral e os membros inferiores. Na literatura, Scaffolds com
80 % de porosidade apresentam resisténcia a compressao de 0,9 = 0,1 MPa para o vidro
58S enquanto para o vidro 13-93 e 60% de porosidade o valor ¢ de 16,0 + 2,0 Mpa

[119,120]. Essa resisténcia ¢ alcangada através de sua composicdo equilibrada, que inclui
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oxidos alcalinos e alcalino-terrosos, conferindo ao material uma estrutura robusta e menos
propensa a fratura durante o uso clinico [13]. Esse fator ¢ critico para a durabilidade dos

implantes e sua capacidade de suportar as demandas mecénicas do corpo humano.

Alternativas para aumentar a resisténcia mecanica de scaffolds para aplicagdes
biomédicas tem sido a combinagao desses vidros com polimeros, como o PLA, o PVA e
o poli(acido glicolico) (PGA). A adicdo de longas cadeias poliméricas melhora a
processabilidade e faz com que o material ndo colapse rapidamente durante a compressao

devido a unido entre as particulas por esse novo componente da estrutura [121]

3.3. POLI(ALCOOL VINILICO)

Os polimeros biomédicos tém uma historia de desenvolvimento impulsionada pelo
crescente interesse na substituicdo ou reparo de tecidos biologicos. A introdugdo desses
materiais comeg¢ou no século XX, com a descoberta de polimeros sintéticos como o
polietileno e o polipropileno, que foram rapidamente adotados para a fabricacdo de
dispositivos médicos devido a sua durabilidade e resisténcia. Desde entdo, o campo
expandiu-se significativamente, abrangendo uma vasta gama de polimeros naturais e

sintéticos com propriedades personalizadas para aplicagdes biomédicas especificas [122].

Os processos de fabricacdo de polimeros biomédicos variam amplamente, dependendo
das propriedades desejadas e das aplicagdes finais. A polimerizagdo em solugdo e em
massa sdo métodos tradicionais, utilizados para produzir polimeros com controle preciso
de massa molecular e distribuicio de massa molecular. Além disso, técnicas mais
avangadas, como a eletrofiacdo e a impressdao 3D, tém sido exploradas para criar
estruturas poliméricas complexas que imitam o ambiente natural dos tecidos bioldgicos,

oferecendo maior controle sobre a morfologia e a bioatividade dos materiais [123].

Os polimeros de interesse biomédico podem ser classificados em véarias categorias,
incluindo polimeros naturais, como colageno e acido hialurdnico, e polimeros sintéticos,
como o poli(acido latico) e o poliuretano [124]. Cada tipo de polimero oferece vantagens
especificas; por exemplo, polimeros naturais sdo frequentemente biocompativeis e

bioabsorviveis, enquanto polimeros sintéticos permitem a manipulacdo de propriedades
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como resisténcia mecanica, plasticidade e ponto de fusdo dependendo do grau de

polimeriza¢ao do material produzido, da cristalinidade e interagdo entre cadeias [125].

A bioabsor¢ao € outra caracteristica vital, particularmente em aplicagdes onde o material
deve ser gradualmente substituido pelo tecido nativo. Polimeros bioabsorviveis, como o
PLA e o poli(glicolideo) (PGA), sdo amplamente utilizados em suturas, dispositivos de
liberagdo controlada de farmacos e scaffolds para engenharia tecidual. Outros polimeros
como o PVA e o poli(vinilpirrolidona), apesar de ndo serem metabolizados pelo
organismo do hospedeiro, sdao degradaveis por hidrdlise. Materiais bioabsorviveis ou
hidrolisaveis sdo projetados para se degradarem em produtos ndo tdxicos que podem ser
eliminados pelo corpo, eliminando a necessidade de remogdo cirargica. Além das
propriedades citadas, ¢ essencial que os polimeros utilizados apresentem superficie
compativel com a adesdo e proliferacao celular, e que suas propriedades mecanicas sejam

adequadas ao sistema no qual serd introduzido [122].

Exemplos de produtos biomédicos baseados em polimeros incluem stents bioabsorviveis,
dispositivos de libera¢do controlada de farmacos e scaffolds para regeneragao 6ssea. Um
exemplo notavel € o stent coronariano bioabsorvivel feito de PLA, que fornece suporte
estrutural temporario para vasos sanguineos apds uma intervencdo coronariana € €
gradualmente absorvido pelo corpo, reduzindo o risco de complicagdes a longo prazo

[126].

Em 1924, o poli(alcool vinilico) foi o primeiro coloide sintético produzido por Herrmann
e Haehnel pela polimerizacio do mondmero acetato de vinila em acetato polivinilico
[127]. Com mais de 650 mil toneladas produzidas por ano, o PVA ¢ um dos polimeros
mais utilizados pela induastria [128]. Devido a sua consideravel resisténcia quimica e
propriedades fisicas versateis, o PVA ¢ aplicado em diferentes industrias como na de
adesivos, prote¢do para polimerizagcdo em emulsdo, té€xteis, produgdo de fibras de PVA e
adesivos de papel [127]. Acredita-se que os grupos hidroxila presentes no mondmero do
PVA, Figura 3.8, tém o potencial de alterar a ligag@o superficial entre a matriz e o reforgo
e essa capacidade ¢ um dos fatores que garante suas aplicagdes na medicina e industria
de alimentos [129]. O PVA ¢ um polimero sintético que pertence a classe de polimeros
ndo i6nicos soliveis em agua contendo um grupo vinil. Nao € toxico e, portanto, €

considerado seguro para manuseio ¢ ambientalmente amigavel [130]. O PVA ¢ inodoro,
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insipido, translicido e estd disponivel na forma de p6 granulado, pequenos pellets de

cores brancas a marfim.

OH
n

Figura 3.8 - Mondmero do PVA com hidroxila
3.3.1. Sintese de PVA
O PVA ¢ obtido a partir da polimerizagdo do acetato de vinila (VA) por adic¢do iniciada

por radicais livres, Figura 3.9, e possui trés etapas bem estudadas: iniciacdo, propagagao

e terminagdo [131]. O resultado € o poli(acetato de vinila) (PVAc), que é posteriormente

hidrolisado em PVA.
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Figura 3.9 - Acetato de vinilia (a esquerda) utilizado para a sintese do PVAc

(mondmero) a direita. Fonte: propria

A iniciagdo, Figura 3.10, ¢ caracterizada pela clivagem da ligagdo covalente formando

radicais que sdo adicionados a dupla ligacdo do acetato de vinila [132].
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Figura 3.10 - Ataque a insaturacdo do acetato de vinila e inicio da polimeriza¢do. Fonte:

propria
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Na etapa seguinte, denominada propagacao, os mondomeros tém sua dupla ligagao atacada
pelos radicais poliméricos, Figura 3.11. O aumento da massa molar e consequentemente
da cadeia polimérica, se dd nessa fase e ¢ proporcional ao tempo no qual a reagdo

acontece.
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Figura 3.11 - Etapa de propagacdo. Fonte: propria

A sintese se encerra na etapa de terminac¢@o por combinagao ou desproporcionamento nos

quais os radicais poliméricos crescentes encontram outros radicais, Figura 3.12 [133].
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Figura 3.12 - Reacdo de combinagdo (acima) e desproporcionamento (abaixo).

Fonte: propria

O PVA nao ¢ sintetizado como os outros polimeros de vinil, utilizando o monomero
correspondente. A instabilidade do élcool vinilico e sua tautomeriza¢do em acetaldeido
faz com que a rota mais viavel seja a hidrdlise do poli(acetato de vinila), Eq. 3.1 [134].

[CH,CH(OAC)]s + C2HsOH — [CH,CH(OH)Jn + C;HsOAc Eq. 3.1
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3.3.1. Propriedades mecanicas e quimicas

Os graus de pureza do PVA disponiveis comercialmente possuem massa molecular
variando entre 20.000 e 400.000 g.mol™!. O comprimento inicial do polimero de acetato
de vinila e o seu grau de hidrolise sob condigdes alcalinas ou acidas geram produtos com
flexibilidade, solubilidade, aderéncia e resisténcia a tragdo diferentes [130]. As
propriedades do PVA dependem substancialmente do seu peso molecular e grau de
hidrdlise, dentre essas propriedades, vale citar ponto de fusdo, indice de refracao, pH e
viscosidade [130,135]. Quando totalmente hidrolisado, o PVA ¢ solavel em agua quente
e tém boas caracteristicas de formac¢ao de filme, bem como boas propriedades adesivas
[135]. No entanto, quando parcialmente hidrolisado o PVA ¢ soluvel em agua e

ligeiramente soliveis em etanol, mas ¢ insoluvel em solventes organicos [134].

O PVA apresenta alta resisténcia a tracdo e flexibilidade, bem como baixa permeabilidade
ao oxigénio. Possui excelentes propriedades de formacdo de filme, emulsificacdo e
adesiva, além de ser resistente a Oleos, graxas e solventes. A absorcdo de adgua pelas
cadeias do PVA pode torna-lo mais plastico, o que reduz a resisténcia a tracdo do
polimero, mas aumenta seu alongamento ¢ tenacidade. Alguns pardmetros podem ser
observados na Tabela 3.1 abaixo, na qual o aumento ou diminui¢do da massa molar e grau

de hidrolise tem efeito sobre suas propriedades [127].

Tabela 3.1 - Reforco de propriedades em relacdo a variacado da massa molar e grau de

hidrolise

Aumento Diminuigao

Massa molar Resisténcia a solventes Sensibilidade a 4gua
Resisténcia mecanica Flexibilidade
Viscosidade
Dispersao
Adesao

Grau de hidrélise Resisténcia mecanica Dispersdo
Resisténcia a solventes Flexibilidade
Adesao (superficies hidrofilicas) Sensibilidade a dgua

Adesdo (superficies hidrofilicas)

Por ser um polimero atatico, de ramificacdes pequenas e com grupos de fortes interagdes,

o PVA exibe cristalinidade. Em termos de microestrutura, ¢ composto principalmente de
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ligagdes 1,3-diol [-CH> — CH (OH) —CH> — CH (OH) -], mas uma pequena porcentagem
de 1,2-didis [-CH> — CH (OH) —CH (OH) —CH>—] ocorrem.

Essa natureza semicristalina confere ao polimero uma propriedade mecanica interessante,
combinando maior resisténcia a tracdo em compara¢ao com muitos polimeros amorfos e
maior ductilidade em relacdo a muitos polimeros cristalinos. Na Figura 3.13, ¢ ilustrado
um exemplo do processo de alongamento de um polimero semicristalino, assim como o
efeito da temperatura em suas propriedades mecanicas. Inicialmente, as cadeias da fase
amorfa se estendem até que as porgdes emaranhadas (entanglements) sejam
completamente esticadas. Somente apds essa etapa, a fase cristalina comega a ser
tracionada[136,137]. Sabe-se também que o aumento da temperatura pode elevar o limite
de ruptura do material, pois pode fazé-lo ultrapassar a temperatura de transi¢ao vitrea
(Tg). A Ty € uma das propriedades relevantes em aplicagdes de polimeros, visto que varias
propriedades fisicas e quimicas estdo diretamente relacionadas a ela. Portanto, o
comportamento do polimero sob tragdo inicial envolve o alongamento das cadeias
amorfas até o estiramento completo das por¢des emaranhadas, seguido pelo inicio da

tragdo na fase cristalina [138,139].
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Figura 3.13 - Comportamento das fases amorfas e cristalina de um polimero semi-

cristalino durante a tragdo. Fonte adaptada: [140]
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3.3.2. Biocompatibilidade

O PVA ¢ empregado em uma variedade de aplicagdes médicas devido a sua
biocompatibilidade, baixa tendéncia para adesao de proteinas e baixa toxicidade. Por isso,
a Food and Drug Administration (FDA) dos EUA permite que o PVA seja usado como
um aditivo em produtos que estdo em contato direto com alimentos, proteses e
equipamento oftalmolégicos, além de estruturas de dialise [130]. Atualmente, os
polimeros a base de PVA vem sendo amplamente usados como aditivos na fabricagao de
produtos inteligentes. E possivel criar comprimidos carregados de drogas com
caracteristicas de liberacdo controlada, nos quais o PVA ¢ usado como uma substancia

aglutinante [141].

Microesferas de PVA reticulado também sdo empregadas na liberacdo controlada de
drogas orais. Solucdes oftalmicas como lagrimas sintéticas também podem conter PVA
por fornecerem boa dispersdo e propriedades de revestimento. O PVA ¢ aprovado para o
uso em varias aplicagdes médicas incluindo adesivos transdérmicos, na preparagao de
géis secativos aplicados na pele e em formulacdes de comprimidos de liberagdo imediata

e sustentada [142].

Na literatura, extensivos trabalhos utilizam o PVA para a fabricagdo de compositos
cerdmicos poliméricos com finalidades diversas como curativos para regeneracio e
liberacao de farmacos para pele, implantes 6sseos e recobrimentos de proteses metalicas,
hidrogéis injetaveis para aplicagdes em tecido 6sseo, entre muitas outras [143—145]. Em
funcdo do bom desemprenho em condicdes fisiologicas ja reportadas na literatura, esse
polimero foi escolhido como fase de refor¢o dos scaffolds de VB produzidos na segunda

parte trabalho.

3.4. COMPOSITOS

Materiais compositos sdo formados pela combinagdo de dois ou mais materiais com
propriedades fisicas ou quimicas distintas, resultando em um material com caracteristicas
superiores as de cada componente individual. Tipicamente, os compositos consistem em

uma matriz, que atua como o elemento continuo e mantém a forma geral do material, e
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um reforco, que proporciona resisténcia e rigidez, interagindo de forma

predominantemente fisica [10].

Na engenharia de tecidos, os compoésitos desempenham um papel crucial, especialmente
no desenvolvimento de scaffolds que mimetizam a matriz extracelular (ECM) dos tecidos
bioldgicos. A ECM ¢ uma estrutura complexa que fornece suporte fisico as células, além
de desempenhar fungdes bioquimicas e biomecanicas cruciais para a manutengdo da
homeostase celular. Scaffolds compdsitos sao projetados para replicar estas fungdes,
facilitando a adesdo, proliferacio e diferenciacdo celular, promovendo assim a

regeneragao de tecidos [17].

Materiais compositos podem ser classificados com base na natureza da matriz ¢ do
refor¢o. A matriz ¢ o componente continuo que envolve € mantém os outros materiais em
sua posi¢do, enquanto o reforco ¢ o componente que confere ao compdsito suas
propriedades mecanicas aprimoradas. Os Compositos de Matriz Ceramica (CMC) sao
frequentemente utilizados em aplicagdes que requerem alta resisténcia a temperatura e
resisténcia ao desgaste, os CMCs empregam ceramicas como matriz, combinadas com

fibras ou particulas poliméricas, metalicas ou mesmo ceramicas como reforco.

A sele¢do da matriz e do reforgo ¢ fundamental para o design de scaffolds compositos. A
matriz deve ser biocompativel, degradavel ou bioinerte, dependendo da aplicagdo, e deve
possuir propriedades mecanicas adequadas para suportar o crescimento celular e a
formagdo de tecido. Os reforcos, por sua vez, podem ser fibras, particulas ou
nanomateriais que melhoram as propriedades mecanicas e bioativas do composito [105].
A distribuicao do reforgo pode ser orientada ou ndo, pode se localizar na regido central
ou superficial, e pode ser concentrada em pequenas areas ou distribuidas pela matriz
conforme a Figura 3.14 [146]. Por exemplo, hidroxiapatita (HA), um fosfato de calcio
presente no osso humano, ¢ frequentemente utilizado como refor¢o na superficie de
matrizes poliméricas para scaffolds 6sseos devido a sua bioatividade e similaridade

quimica com o osso (HONG; YU; KIM, 2009; WU et al., 2014).
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Figura 3.14 - Modelos representativos de compositos com tipos e orientacdes de

reforgos em relacao a matriz. Fonte: [146].

Compositos ceramicos/ceramicos e ceramico/poliméricos sao de particular interesse na
engenharia de tecidos devido a sua capacidade de combinar a bioatividade e resisténcia
das ceramicas, com a flexibilidade e processabilidade dos polimeros. Os compdsitos
ceramico/poliméricos, por exemplo, sdo frequentemente utilizados em scaffolds para
regeneragao Ossea, onde a ceramica proporciona uma superficie favoravel para a adesao
celular e mineralizagdo, enquanto o polimero oferece suporte estrutural e degradagao

controlada.

A utilizacdo de PV A como refor¢co em matrizes de vidro bioativo na produgado de scaffolds
traz diversas vantagens que tornam essa combinagado promissora na engenharia de tecidos
e medicina regenerativa. O PVA ¢ conhecido por suas excelentes propriedades
mecanicas, como alta resisténcia a tragcdo e boa elasticidade [149]. Quando incorporado
em uma matriz de vidro bioativo, ele melhora a resisténcia e a durabilidade dos scaffolds,
conferindo maior flexibilidade e capacidade de adaptacdo a ambientes anatdmicos
complexos. Além disso, 0o PVA ¢ um material biocompativel e ndo tdxico, o que garante
uma melhor integracdo com os tecidos biologicos, minimizando respostas inflamatorias

e promovendo uma recuperagao mais eficiente [10,150]. A facilidade de processamento



53

do PVA, seja por técnicas de eletrofiacdo ou impressdao 3D, permite a fabricacdo de
scaffolds com estruturas complexas e porosidade controlada, essenciais para o sucesso
em aplicagdes biomédicas. Assim, o PVA se destaca como um refor¢co valioso em
matrizes de vidro bioativo, proporcionando uma combinagdo de propriedades que

favorecem a regeneragao tecidual de forma eficaz.

3.5. MATERIAIS HiBRIDOS

Diferentemente dos compdsitos, os hibridos envolvem uma integracdo mais intima das
fases em escalas nanométricas ou micrométricas. Nessas estruturas, as interagdes
quimicas desempenham um papel mais significativo, resultando em uma maior
homogeneidade e interatividade entre os componentes, o que pode gerar novas
propriedades que nao estao presentes em nenhuma das fases puras. Nos hibridos, as fases
podem estar molecularmente interligadas, um exemplo ¢ o caso dos polimeros hibridos
organico-inorganicos, nos quais a fase organica (como um polimero) e a fase inorganica
(como um silicato) sdo conectadas quimicamente. Isso resulta em um material que
combina as caracteristicas de ambas as fases, mas com uma identidade estrutural e

funcional nova e distinta [37,151].

A classificacdo dos hibridos pode ainda se dar conforme o grau de interagdo entre as fases.
Em hibridos moleculares, as fases estao intimamente misturadas em nivel molecular. Ja
em hibridos nanoestruturados, as fases sdo distinguiveis, mas se encontram em uma escala
nanométrica, o que permite uma maior manipulacao das propriedades do material. Nos

hibridos microestruturados, as fases mantém-se separadas em uma escala micro [152].

A classificacao dos materiais hibridos em Tipos I e II ¢ baseada na natureza das interagdes
entre as fases constituintes e na organizacao estrutural dos componentes no material. Essa
classificagdo oferece uma compreensdo mais profunda de como as diferentes fases se
combinam para formar um material hibrido e de como essas interagdes influenciam as
propriedades finais do material. Os hibridos de Tipo I sdo caracterizados pela mistura das
fases em um nivel molecular, na qual as moléculas dos diferentes componentes estao tao
intimamente misturadas que ndo ha uma separacdo clara entre as fases. Em outras
palavras, o material forma uma unica fase continua, unida por intera¢des quimicas, como

ligagdes de hidrogénio ou por interagdes de van der Waals. Um exemplo de hibrido Tipo
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I sdo os nanocompdsitos de argila e polimeros, onde nanoparticulas de argila conferem
resisténcia mecanica e sdo dispersas em uma matriz polimérica que proporciona
flexibilidade e processabilidade. Esses materiais sdo frequentemente utilizados em
embalagens, dispositivos médicos e na industria automotiva devido as suas propriedades
mecanicas aprimoradas e a barreira eficiente contra gases [153]. Essas ligagdes
desempenham um papel fundamental na estabilidade e nas propriedades desses materiais.

[154].

Os hibridos de Tipo II, também conhecidos como hibridos nanoestruturados, apresentam
fases separadas em escala nanométrica. Ao contrario dos hibridos Tipo I, onde as fases
organicas e inorganicas estdo interligadas fisicamente, nos hibridos Tipo II as fases
permanecem quimicamente unidas e distribuidas de maneira controlada em uma escala
nanométrica. As interacdes entre as fases podem incluir ligacdes covalentes ou idnico-
covalentes, ¢ sdo mais fortes que as ligagcdes presentes nos hibridos Tipo I [155]. Um
exemplo tipico de hibrido Tipo II sdo os materiais obtidos através do processo sol-gel, no
qual compostos organossilanos (polimeros organicos contendo silicio) sdo usados para
formar uma rede tridimensional de silicio que inclui grupos orgéanicos de forma
homogénea. Essa estrutura permite que o material combine propriedades de materiais
inorganicos, como resisténcia térmica e mecanica, com propriedades organicas, como
flexibilidade e processabilidade. Esses hibridos sdo amplamente utilizados em aplicagdes
como revestimentos protetores, sensores e sistemas de liberacdo controlada de farmacos

[156].

Nos hibridos de Tipo III, as fases constituintes estdo organizadas em uma escala
microestrutural, com separagdo que varia de alguns micrometros até dezenas de
micrometros. Esses materiais sdo compostos por duas ou mais fases que mantém suas
identidades individuais, mas estdo fisicamente conectadas ou intimamente misturadas
(PARK et al., 2020)[. Um exemplo é a combina¢do de fibras de vidro em uma matriz
polimérica, onde a fase cerdmica fornece rigidez e resisténcia ao calor, enquanto a fase

polimérica confere tenacidade.

A ciéncia dos materiais aborda a sintese dos hibridos, que pode ser realizada por métodos
como o sol-gel, que permite a incorporacao de polimeros em uma matriz cerdmica durante

a formac¢do do material, ou pela mistura fisica de componentes pré-formados, seguida de
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um processamento adequado para garantir a integridade estrutural e funcionalidade do
scaffold. Entre os tipos de materiais hibridos mais investigados na engenharia de tecidos,
destacam-se os hibridos ceramico-poliméricos. Estes materiais combinam a resisténcia e
a rigidez das ceramicas com a flexibilidade e a processabilidade dos polimeros. Um
exemplo classico ¢ a hidroxiapatita combinada com polimeros biodegradaveis, como o
poli(acido latico-co-glicélico) (PLGA). A hidroxiapatita, quando incorporada em uma
matriz polimérica como o PLGA, ndo s6 mantém a bioatividade da ceramica, mas também
melhora a processabilidade e controle sobre a degradacdo do material, ajustando-se

melhor as necessidades do reparo tecidual 6sseo [37,158].

Outro exemplo importante € o uso de vidros bioativos em combina¢do com polimeros.
Vidros bioativos, como o Bioglass®, tém a capacidade de formar uma camada de apatita
na interface com os tecidos bioldgicos, promovendo a ligagdo dssea. Até mesmo
propriedades elasticas e de autorregeneracao de hibridos de vidro bioativo e polimeros ja
foram descritas na literatura devido a intricada interag@o entre as fases com potencial de
alterar as propriedades apresentadas por cada fase individualmente [159]. A combinagao
com polimeros biodegraddveis ndo apenas facilita o manuseio e a fabricagao de scaffolds
tridimensionais complexos, mas também permite a modulacdo das propriedades
mecanicas ¢ a taxa de degradacao, tornando-os adequados para a regeneracao de tecidos

duros e moles [160].

3.6. PROCESSOS DE FABRICACAO

A fabricacdo de biomateriais envolve uma gama diversificada de processos que visam
obter propriedades especificas, como biocompatibilidade, resisténcia mecénica e
capacidade de integracdo com tecidos vivos. Dentre os métodos de fabricagdo, destacam-
se 0 freeze-casting ¢ a impressdao 3D, ambos inovadores e com potencial para criar

estruturas complexas e personalizadas.

O freeze-casting ¢ um processo que utiliza a solidificacdo direcional de solugdes ou
suspensdes para produzir materiais com microestruturas porosas controladas, devido a
1sso, € relevante para a aplicacao em scaffolds para regeneragao dssea e de tecidos moles.
Por outro lado, a impressdo 3D, ou manufatura aditiva, permite a fabricacdo de

biomateriais com geometrias precisas e personalizadas, facilitando a criagao de implantes
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e proteses ajustadas as necessidades individuais dos pacientes. Ambos o0s processos
representam avangos significativos no campo da fabricagdo de biomateriais,
possibilitando o desenvolvimento de solu¢des mais eficazes e adaptaveis as diversas

demandas clinicas e serdo abordados nos proximos topicos.

3.6.1. Freeze-casting

A estrutura porosa dos biomateriais ¢ conhecida por influenciar sua interagao com tecidos
vivos [161-163] e métodos tradicionais de fabricacdo frequentemente enfrentam
dificuldades para controlar efetivamente essa propriedade. O processo de freeze-casting,

' ¢ uma técnica de fabricacdo de materiais

também conhecido como "ice templating,'
porosos que ganhou destaque na ciéncia dos materiais devido a sua capacidade de
controlar a morfologia e a estrutura dos poros em uma variedade de materiais, como
ceramicas, polimeros ¢ metais [164,165]. Na rota tradicional, o processo se baseia na
solidificagdo do solvente presente em uma suspensdo e no aprisionamento das particulas
ceramicas entre os cristais formados. Em uma fase subsequente de sublimagao, o solvente
¢ removido, resultando na formagdo de poros altamente organizados [166]. O material
verde gerado pode entdo ser submetido a tratamentos térmicos para aumentar sua
resisténcia mecanica ou para induzir a formagdo de novas fases estruturais [167],
conforme exemplificado na Figura 3.16. Como a arquitetura dos poros formados ¢ uma
réplica direta da estrutura do solvente solidificado, € possivel ajustar a morfologia dos

poros variando o tipo ou quantidade de solvente utilizado na suspensdo ceramica

[168,169].
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Figura 3.15 - Esquema das etapas envolvidas no processo freeze-casting. (a) Preparacao
da massa ceramica; (b) Solidificacao do solvente; (c) Sublimacao; (d) Sinterizagao.

Fonte:[166,170].

A escolha dos parametros do processo € crucial para determinar as caracteristicas finais
do material. A granulometria das particulas na suspensao tem um papel fundamental, pois
particulas menores tendem a seguir o avanco da frente de congelamento, resultando em
uma distribui¢do mais homogénea e poros menores. Em contrapartida, particulas maiores
podem ser empurradas pela frente de congelamento, criando poros maiores € uma
estrutura mais heterogénea. A viscosidade da suspensao também ¢ um parametro critico
pois suspensdes com alta viscosidade limitam o movimento das particulas durante o
congelamento, resultando em uma maior uniformidade da microestrutura porosa. Além
disso, a concentracdo da suspensdo afeta diretamente a densidade do corpo verde apds a
remocdo do solvente, influenciando a resisténcia mecanica e a porosidade final do

material [169]

Os solventes utilizados no freeze-casting desempenham um papel vital na morfologia dos
poros. O solvente mais comum ¢ a agua, devido a sua alta energia de fusao e facilidade
de manuseio e os poros formados sao, em geral, lamelares conforme mostrado na Figura
3.17. Entretanto, solventes organicos, como a canfora e a tert-butanol, sdo frequentemente
utilizados para produzir microestruturas diferentes, como poros cilindricos e prismaticos,

Figura 3.18 [168,171-173].
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Figura 3.16 - Microscopia de scaffold de VB/agua resfriado com nitrogénio liquido com

estruturas de poros lamelares. Fonte: [174]

Cada material apresenta desafios especificos em termos de formulagdo da suspensio,
controle de processo e sinterizagdo. Por exemplo, em cerdmicas, a alta temperatura de
sinterizagdo € essencial para a densificacdo, mas pode levar ao colapso dos poros se ndo
for cuidadosamente controlada [175]. No caso de inclusdo de polimeros, a temperatura
de sinterizacdo da estrutura deve ser muito mais baixa, enquanto o controle do
congelamento € critico para evitar a cristalizagdo indesejada do solvente, que pode afetar

a morfologia dos poros.

Figura 3.17 — Micrografias tipicas de amostras preparadas via processo freeze-casting.
Em (a) alumina porosa com solvente de naftaleno-canfora hipereutética, (b) alumina
com agua como solvente, (¢) carbeto de silicio e policarbosilano e em (d) alumina com

canfeno. Fonte:[166,170].
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A escolha do solvente, combinada com a taxa de congelamento, determina o tamanho, a
forma e a orientacdo dos poros. Uma taxa de congelamento mais rapida favorece a
nucleacao dos cristais do solvente em vez de seu crescimento e geralmente resulta em
poros mais finos e anisotropicos por congelar as particulas dentro dos cristais do solvente,
enquanto uma taxa mais lenta favorece a formagdo de poros maiores e isotropicos, por
empurrar as particulas da frente de congelamento para regides distantes da origem e
produzem amostras com poros maiores € mais organizados [176]. A influéncia da

velocidade de resfriamento pode ser observada na Figura 3.19.

e

Crescimento Crescimento Aprisionamento
Planar Lamelar de particulas

Direcdo de congelamento

R ’

Velocidade de solidificagao

Figura 3.18 - Efeito da taxa de resfriamento sobre a estrutura de poros de material
obtido por processo freeze-casting. (a), (b) e (c) se referem, respectivamente, a baixa,

moderada e elevada taxas de resfriamento. Fonte: [177]

Em estudos recentes, o freeze-casting foi aplicado na elaboragdo de scaffolds hibridos
utilizando vidro bioativo funcionalizado com poli(D,L-lactideo) (PDLLA). O trabalho
demonstrou que o controle da temperatura durante o congelamento influencia
significativamente a morfologia dos poros, resultando em estruturas lamelares ou
tubulares com tamanhos ajustaveis entre 30 e 380 pum e anisotropia otimizada,
fundamentais para a colonizagdo celular e a recuperagdo de propriedades mecanicas apds
testes de compressao [178]. Outros estudos evidenciam a aplicabilidade do freeze-casting
na fabrica¢do de materiais com estruturas anisotropicas a partir de cryogéis baseados em
polimeros naturais. Os resultados mostram que essa técnica permite a obtencdo de

materiais porosos leves e robustos com propriedades térmicas e mecanicas superiores,
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facilitando a infiltragcdo de polimeros e a formagao de compositos funcionais [179]. Além
disso, no contexto de scaffolds ceramicos, trabalhos anteriores destacam que o freeze-
casting possibilita uma distribuicdo uniforme das particulas, evitando a agregacgdo e
garantindo uma estrutura homogénea com melhores propriedades mecanicas que
reforgam a aplicacdo na engenharia de tecidos Osseos. A combinagdo de porosidade
controlada e dispersao homogénea de nanoparticulas demonstra a versatilidade do método

para adaptar as propriedades finais do material as exigéncias clinicas [180].

Algumas rotas de impregnacao ja foram descritas na literatura [181], mas envolvem
apenas materiais como HAC e os polimeros PVA e PLA. Esse trabalho se diferencia pois
propde a utilizagdo do processo freeze-casting para producao de estruturas com potencial

para regeneragdo 0ssea utilizando agua como solvente e a mistura de VB com PVA.

Quando comparada ao freeze-casting, a manufatura aditiva apresenta maior controle na
morfologia e tamanho dos poros, com variagdes entre 50 um ¢ 500 pm em fungdo da

técnica e do material utilizado. Suas variagdes e aplicagdes serdo estudadas adiante.

3.6.2. Manufatura aditiva

Diferente de muitos métodos de manufatura que sdo subtrativos, como o freeze-casting,
e envolvem a remocgdo de material para formar uma peca, a manufatura aditiva cria
objetos tridimensionais a partir da adi¢do sucessiva de camadas de material, seguindo um

modelo digital predefinido.

A impressdo 3D, uma das formas mais difundidas de manufatura aditiva, utiliza diversos
tipos de materiais, incluindo polimeros, metais, ceramicas € compositos, permitindo sua
aplicacdo em uma vasta gama de industrias, como aeroespacial, automotiva, médica e de
bens de consumo [182]. Entre os processos mais comuns estdo a Fused Deposition
Modeling (FDM), Selective Laser Sintering (SLS) e a Stereolithography (SLA), cada um
deles oferecendo diferentes vantagens em termos de precisdo, velocidade de produgdo e

tipo de material utilizavel.

O Fused Deposition Modeling ¢ um dos processos mais populares e acessiveis de

impressao 3D, amplamente utilizado para prototipagem rapida. Nesse processo, um
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filamento de material termopléstico, como ABS (Acrilonitrila Butadieno Estireno) ou
PLA, ¢ aquecido até atingir seu ponto de fusdo e extrudado através de um bico em uma
plataforma de construgdo. O material ¢ depositado camada por camada, seguindo um
padrao definido por um modelo digital ¢ a medida que cada camada ¢ depositada, ela se
solidifica rapidamente, aderindo a camada anterior até que o objeto completo seja
formado. A simplicidade, baixo custo dos materiais e das maquinas, e a capacidade de
fabricar pecas com uma razodvel precisdo dimensional tornam o FDM uma escolha
popular para prototipos e pecas funcionais de uso final [ 183]. Comparado a técnicas como
o SLS e o SLA, o FDM possui a vantagem do baixo custo, facilidade operacional e a
disponibilidade de materiais, mas apresenta limitagdes quanto a resolugdo (tipicamente
de 100200 um). Estruturas produzidas de HA e poli(etileno glicol) ja foram reportadas
na literatura com resisténcia a compressao na ordem de 2-10 Mpa e de tracao de até 67,9
+ 7,4 MPa com modulo de Young de 7,9 + 3,6 GPa[184]. A FDM ¢ amplamente utilizada
para prototipagem rapida devido a sua acessibilidade e simplicidade, utilizando
principalmente termoplasticos como ABS e PLA. Ja o SLS e a SLA sdo preferidos em
aplicagdes que exigem alta precisdo e resolugdo, utilizando pos de polimeros e resinas

fotossensiveis, respectivamente [183].

O Selective Laser Sintering ¢ um processo de manufatura aditiva que utiliza um laser de
alta poténcia para sinterizar particulas de pd, geralmente de polimeros ou metais,
fundindo-as seletivamente para formar uma estrutura solida. O processo ocorre dentro de
uma camara de constru¢do aquecida, onde uma camada fina de po € espalhada sobre uma
plataforma. O laser ¢ entdo dirigido a essa camada para fundir seletivamente as areas
designadas pelo modelo digital, criando uma se¢do transversal do objeto. Apds a
sinterizagdo de cada camada, a plataforma ¢ abaixada e uma nova camada de p6 ¢
aplicada, repetindo o processo até que o objeto seja completado. O SLS permite a
fabricagdo de pecas com geometrias complexas e sem necessidade de estruturas de
suporte, ja que o p6 ndo sinterizado circundante sustenta a pega durante a fabricagdo. Este
processo € conhecido por sua alta precisdo e pela capacidade de produzir pecas com boas
propriedades mecanicas e térmicas [185]. Em comparagdo ao FDM, o SLS oferece maior
precisdao dimensional, de até 50 um. Scaffolds produzidos com vidro bioativo 13-93

apresentaram resisténcia a compressao de 21.4 = 0.9 MPa [186]
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A Stereolithography ¢ uma das tecnologias de impressao 3D mais antigas e ¢ conhecida
por sua alta precisdo e capacidade de produzir detalhes finos. No processo SLA, uma
resina liquida fotossensivel, geralmente composta de um polimero, ¢ solidificada camada
por camada utilizando um feixe de laser ultravioleta. O laser € projetado sobre a superficie
da resina, polimerizando a resina nas areas especificas e formando uma camada soélida.
Apos a formacao de cada camada, a plataforma de construgdo ¢ abaixada levemente e
uma nova camada de resina liquida ¢ espalhada sobre a superficie, repetindo o processo
até que a pega esteja completa. O SLA ¢ amplamente utilizado na fabricacao de pecas que
exigem alta precisdo dimensional e superficies lisas, como moldes para fundigao,
prototipos detalhados e componentes médicos [187]. A principal limitagdo do SLA é o
custo das resinas e a necessidade de pos-processamento para remover os suportes e curar
completamente a peca [188]. Na literatura, scaffolds com misturas de 1,6-hexanodiol
diacrilato, trimetilolpropano triacrilato e B-TCP produzidos por SLA atingiram
resisténcias a compressdo de 0.6 a 16.8 MPa para porosidades de 51 e 87 %,

respectivamente [189].

Na aplicagdo biomédica, a impressao 3D tem mostrado um potencial extraordinario na
fabricacdo de proteses personalizadas, implantes ¢ até mesmo estruturas de tecido
biocompativeis, como scaffolds para engenharia de tecidos. O uso de materiais como
hidroxiapatita, vidros bioativos e polimeros biodegradaveis, em combinagdo com técnicas
avangadas de impressdo, permite a criagdo de estruturas com propriedades mecanicas
adequadas e porosidade controlada, essenciais para o crescimento celular e integracao
com tecidos vivos. Outro fator relevante para o uso da impressdo 3D ¢ a possibilidade de
personalizacdo, na qual, dispositivos médicos podem ser adaptados as necessidades
especificas de cada paciente, aumentando a eficacia e a aceitabilidade dos tratamentos

[185].

A bioimpressdo 3D também emergiu como uma tecnologia promissora para a engenharia
de tecidos Osseos. Esta técnica permite a deposi¢do precisa de células e materiais
biocompativeis em arquiteturas tridimensionais que replicam de forma mais fiel a
complexidade do tecido dsseo. A bioimpressao 3D tem o potencial de fabricar enxertos
0sseos personalizados que se adaptam perfeitamente ao defeito 6sseo do paciente,

promovendo uma integracdo mais rapida e eficiente [42].
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4. FREEZE-CASTING DE COMPOSITOS CERAMICOS
4.1. INTRODUCAO

Em um trabalho recente [76], scaffolds de 58S foram preparados por freeze-casting para
engenharia de tecidos Osseos. Devido a baixa capacidade de sinterizagdo do 58S, foi
necessario um tratamento térmico a 1250 °C por 2 horas. Essa alta temperatura resultou
na cristalizagdo do 58S, o que comprometeu negativamente seu desempenho bioldgico.
Neste trabalho, foram desenvolvidos scaffolds utilizando o processo de freeze-casting,
combinando os vidros bioativos 13-93 e 58S com o objetivo foi aproveitar a baixa
tendéncia a cristalizacdo do 13-93 e a alta area de superficie e bioatividade do 58S. Além
disso, esperava-se que a incorporacao do vidro 13-93, conhecido por sua alta resisténcia
mecanica [117], melhorasse as propriedades mecanicas gerais das estruturas compostas.
O método de freeze-casting foi selecionado devido a sua flexibilidade, viabilidade e
escalabilidade [190]. Até onde sabemos, este ¢ o primeiro relato na literatura sobre a
fabricagao de scaffolds compostos de 58S/13-93 usando freeze-casting. Para avaliar as
propriedades estruturais € o comportamento mecanico das amostras, foram realizados
testes de Arquimedes, difracdo de raios X (DRX), espectroscopia na regido do
infravermelho com transformada de Fourier (FTIR), adsorcdo de N>, microscopia
eletronica de varredura (MEV), espectroscopia de energia dispersiva (EDS),
microtomografia por raios X (micro-CT) e ensaios de compressdo. Além disso, o
comportamento biologico dos scaffolds foi analisado por meio de testes in vitro, incluindo
imersao em fluido corporal simulado (SBF) e citometria de fluxo. Este estudo representa
um avango significativo na medicina regenerativa, ao introduzir scaffolds altamente
porosos e mecanicamente robustos, preparados a uma temperatura de sinterizagdo
reduzida de 650 °C. Esta inovagdo oferece vantagens importantes em termos de eficiéncia
energética, custo-beneficio e reducdo do tempo de fabricacdo, aumentando assim a
viabilidade e escalabilidade na producao de scaffolds para aplicagdes em engenharia de

tecidos.
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4.2. MATERIAIS E METODOS
4.2.1. Reagentes

Tetraetilortosilicato (TEOS, Aldrich, 98 %), fosfato de trietila (TEP, Aldrich, > 99,8 %)
e nitrato de célcio tetrahidratado (Ca(NO3)2-4H20, Aldrich, 99 %) foram utilizados para
a preparagdo do vidro 58S. Para o processamento do vidro 13-93, foram empregados
nitrato de so6dio (NaNOs3, Aldrich, 99 %), nitrato de potassio (KNOs, Aldrich, > 98 %) e
nitrato de magnésio hexahidratado (Mg(NO3)2-6H,0, Anidrol, P.A.). Agua deionizada
Milli-Q (18,2 MQ cm a 25 °C) e 4cido nitrico (HNO3, Anidrol, 65 %) foram utilizadas
no processamento sol-gel das amostras de vidro. Para a etapa de freeze-casting, foram
empregados agua deionizada, acido citrico (CA, Synth, > 99,5 %) e poli(alcool vinilico)
(PVA, My = 9.000-10.000 g/mol, Aldrich, 80 % hidrolisado) como solvente, agente

dispersante e ligante, respectivamente.

4.2.2. Processo Sol-Gel - Vidro Bioativo 58S

A metodologia sol-gel descrita por Pereira ef al. [191] foi utilizada como referéncia para
a sintese do vidro bioativos 58S. H>O e HNOs3 foram inicialmente misturados sob agita¢cao
em temperatura ambiente, mantendo o pH dessa solugdo préximo a 2. Em seguida, TEOS
foi adicionado, e o sistema foi agitado por mais uma hora. A razao molar de TEOS: H>O
foi fixada em 12:1. TEP e Ca(NO3)2-4H>0 foram adicionados a solucdo, sendo este ultimo
uma hora apds o primeiro, € a solucdo preparada foi entdo agitada em temperatura
ambiente por 60 minutos. A solugdo sol-gel preparada foi vertida em moldes de
politetrafluoretileno (PTFE), vedada, e envelhecida ao ar a 60 °C por 72 horas. Os
mondlitos resultantes foram parcialmente moidos e secos ao ar a uma temperatura
maxima de 120 °C por até 5 dias, aumentando em 10 °C por dia até¢ que 120 °C fossem
atingidos. O particulado obtido foi entdo tratado termicamente ao ar a 700 °C por 2 horas,
utilizando uma taxa de aquecimento de 1 °C.min"'. Finalmente, os materiais sintetizados

foram moidos a seco em moinho de bolas por 12 horas como ilustrado na Figura 4.1 [170].



TEOS + H20 + HNO3 Agitagdo Agitacao
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Agitacdo (o Yy
e — — |+ caNOs), 4H:0 % g
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Figura 4.1 — Rota de sintese sol gel do vidro bioativo 58S. Fonte: [170]
4.2.3. Processo Sol-Gel - Vidro Bioativo 13-93

Foi utilizada uma metodologia similar aquela descrita por Deliormanli ef al. [115] como
referéncia para a sintese do vidro bioativo 13-93. Inicialmente, foi preparada uma solucao
aquosa de HNOs3 a 0,3 M em temperatura ambiente. Em seguida, o TEOS foi adicionado,
e a solugdo foi agitada até atingir homogeneidade, mantendo a razao molar de H-O em
15:1. Apdés a homogeneizacao, foram adicionados sequencialmente TEP, NaNOs,
Ca(NOs3)2'4H20, KNO; e Mg(NOs3):6H20. Cada precursor foi introduzido
aproximadamente 30 minutos apds o anterior para assegurar a homogeneidade da mistura.
Apo6s a adicdo de KNOs, o sistema foi aquecido a 60 °C para promover a completa
dissolu¢do dos componentes. A solucao resultante foi agitada por 2 horas em um frasco
fechado para garantir a uniformidade e, em seguida, deixada em temperatura ambiente
por 3 dias para permitir a formagao do gel. O frasco foi parcialmente aberto, e o gel foi
envelhecido a 60 °C por 48 horas antes de ser seco ao ar a 120 °C por 24 horas. Apods a
secagem, a amostra foi tratada termicamente ao ar a 625 °C por 4 horas, com uma taxa
de aquecimento de 1 °C.min"!' . Finalmente, a amostra seca foi moida a seco em um

moinho de bolas por 12 horas, conforme ilustrado na Figura 4.2 [170].
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Tratamento 60 °C 48h Envelhecimento
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Figura 4.2 — Rota de sintese do vidro bioativo 13-93. Fonte adaptada [170]

4.2.4. Preparagdo de matrizes porosas via técnica Freeze-casting

Particulas de vidro 58S e 13-93 foram dispersas em H>O com a adigdo de 1 % em peso
de AC como agente dispersante, seguidas de agitacdo por 1 hora em temperatura
ambiente. A propor¢do em massa de 58S/13-93 foi variada para 30/70, 50/50 ou 70/30,
enquanto a carga so6lida foi mantida constante em 20 % em volume. Em seguida, 2 %
em massa de PVA foi adicionado e agitado por mais uma hora para permitir que o
polimero atuasse como ligante e garantisse a integridade estrutural dos corpos verdes nas
etapas subsequentes. A suspensao foi sonicada por 10 minutos para remover bolhas de ar
e desfazer aglomerados de particulas antes de ser vertida em moldes cilindricos de PTFE
com 10 mm de didmetro e 30 mm de altura. O congelamento foi realizado usando um
dedo frio de cobre em um refrigerador mantido a aproximadamente -19 °C de maneira
unidirecional, de baixo para cima. Os corpos verdes resultantes foram entao liofilizados
a -44 °C e pressdo de 10 mbar e posteriormente sinterizados ao ar com uma taxa de
aquecimento de 1 °C.min"!. O programa de tratamento térmico incluiu um patamar de 30
minutos a 100 °C para eliminagdo lenta de agua, seguida de outro de 2 horas a 300 °C,
para eliminag¢do do ligante e uma manutenc¢ao final de 2 horas a 650 °C. Um esquema da

rota de processamento usada neste estudo ¢ mostrado na Figura 4.3.
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Figura 4.3 — Processo de producdo de scaffolds cerdmicos de vidros bioativos 58S/13-93

por freeze-casting. Fonte propria.

4.2.5. Caracterizagao estrutural

A densidade real dos materiais foi determinada por meio de picnometria de gas hélio,
empregando um Quantachrome MVP-1. As amostras foram maceradas e secas a 100 °C
antes da analise. A granulometria a laser foi conduzida em um Cilas 1064, com as
amostras dispersas em agua sem adi¢do de dispersantes. A adsorcdo de N foi realizada
utilizando um Quantachrome Nova 1200e com amostras previamente desgaseificadas a
150 °C por 12 horas. A area superficial especifica foi calculada pelo método Brunauer-
Emmett-Teller (BET), enquanto o tamanho médio de poros foi estimado a partir da
relagdo entre o volume especifico de mesoporos e a area superficial especifica, utilizando
a equagao:

d = Hmes Eq. 4.1

Aesp ’
onde Vimes representa o volume especifico de mesoporos (cm>.g!) e Aesp a drea superficial

especifica (m”.g™!) avaliada pelo método BET.

A andlise de DRX foi realizada usando um difratometro Philips-PANalytical PW 1710,

operando a 40 kV e 30 mA, com um tamanho de passo de 0,06° e utilizando radiagao
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CuKaoa. Os picos obtidos nos difratogramas foram comparados com os dados disponiveis
na base JCPDS para identifica¢do das fases cristalinas. A analise de FTIR foi realizada
em um espectrometro Bruker Alpha, equipado com acessério ATR (refletancia total
atenuada) e cristal de diamante. Os espectros foram obtidos com resolucao de 4 cm™ e
128 varreduras, em uma faixa de 4000 a 400 cm™, para identificacdo das ligacdes

quimicas presentes nos materiais.

A anélise de MEV foi realizada em microscéopios Jeol ISM-6360LV e FEI Quanta 200,
com tensao de aceleragdo de 10 kV. As amostras em p6 foram dispersas em acetona e
sonificadas por 5 minutos antes da deposi¢cdo em substratos de silicio, enquanto os
scaffolds foram fixados em suportes com fita de carbono dupla face. Antes das analises,
as amostras foram revestidas com ouro em uma espessura de 10 nm por pulverizagao
catddica. A andlise de EDS foi conduzida com sistemas NORAN acoplados aos

microscopios eletronicos, permitindo a analise da composi¢ao elementar das amostras.

As varreduras de micro-CT foram feitas em um Bruker SkyScan 1174, com tensao de 50
kV, corrente de 800 pA, e um tamanho de pixel aproximado de 14 pm, permitindo
reconstrugdes tridimensionais precisas da estrutura interna das amostras. O ensaio de
Arquimedes foi conduzido utilizando balanga Marte AD330 com o objetivo de determinar
as fragdes de poros abertos e fechados nos scaffolds fabricados. Inicialmente, a massa do
material seco (Mseco) foi registrada. Em seguida, o material foi submerso em agua, € o
sistema foi submetido a vacuo (160 mm Hg) por até 10 minutos para assegurar o
preenchimento completo dos poros com dgua. Posteriormente, foram medidas a massa do
material enquanto submerso na dgua (Msubmerso) € @ massa apos a remoc¢ao do liquido
(MUmido). Com base nesses valores e na densidade verdadeira (p\rhop), obtida por
picnometria de gas hélio, foi possivel calcular as fragdes de poros abertos (Pavera) €

fechados (Prechada) Nna amostra, utilizando as Equagdes 4.2 a 4.5.

My, ih- M
PAberta(%) :< Umido Seco > x 100 Eq. 4.2
lv[Umido' MSubmerso
p-B
Protal (%) :(T> x 100% Eq. 4.3
MSeco >
B= X p; Eq. 4.4
<Mljmido' MSubmerso agua

l:)Fechada = l:’Total' PAbertaa Eq~ 4.5
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onde Protl representa a porosidade total do material.

A contracdo das amostras durante o processo de sinterizagdo foi calculada através da
variacao do volume de cada amostra (n=8), com paquimetro Mitutoyo, de resolugdo 0,01
mm. O diametro e altura dos corpos cilindricos foram trés vezes e a média utilizada para

calculo do volume.

Os testes de compressao uniaxial foram realizados utilizando uma maquina Shimadzu
AGS-X, com taxa de deslocamento controlada de 0,01 mm-s™ e célula de carga de 5 kN,
a temperatura ambiente, para avaliar o comportamento mecanico das amostras. Os corpos
de prova (n=8) foram moldados em cilindros de 1 cm de didmetro e 2 cm de altura

conforme norma ASTM C1424 para corpos de prova cilindricos.

4.2.6. Bioatividade

A imersdo de biomateriais em SBF ¢ uma abordagem padronizada para avaliar a
bioatividade de um biomaterial, tornando-a particularmente relevante para aplicacdes em
engenharia de tecidos 6sseos [192,193]. Neste estudo, conforme sugerido por Kokubo e
Takadama [194], as amostras, em triplicata, foram imersas em SBF a uma concentragao
de 1,5 g.L " a37°C por até 14 dias. As amostras foram entio lavadas com alcool absoluto

e secas ao ar a 40 °C por 24 horas para serem examinadas por MEV, EDS, FTIR e DRX.

4.2.7. Biocompatibilidade

A linhagem celular de fibroblastos MRCS5, derivada de tecido pulmonar fetal humano
normal, foi utilizada para avaliar a biocompatibilidade das amostras preparadas devido a
sua proximidade com a fisiologia humana, além de fibroblastos serem células chaves no
processo de colonizagdo de scaffolds e regeneracao tecidual. Sua alta sensibilidade ao pH
e aos ions liberados nos extratos, permite testar biomateriais em situagdes delicadas por

citometria de fluxo.

As células foram cultivadas em meio de cultura Dulbecco's Modified Eagle's Medium

(DMEM, Sigma-Aldrich) suplementado com 10 % de soro fetal bovino e 2 % de solugao
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antibiotica antifungica (PSA: penicilina, estreptomicina e anfotericina, Sigma-Aldrich)
sob condig¢des controladas (5 % de CO», 37 °C e alta umidade). Apos atingir a confluéncia
adequada, aproximadamente 1,0x10® células foram transferidas para placas de 12 pocos
e permitidas a aderir por 24 horas. A avaliagdo da citotoxicidade foi realizada de acordo
com a norma ISO 10993-12 (Avaliacao Bioldgica de Dispositivos Médicos - Parte 12:
Preparacdo de Amostras e Materiais de Referéncia) utilizando o método de extrato. Os
scaffolds foram esterilizados sob luz ultravioleta (UV) por 4 horas e, em seguida,
incubados em DMEM (10 g.L ") por 24 £ 2 horas a 37 + 1 °C para obter um extrato
liquido. O extrato obtido foi aplicado diretamente as células, substituindo o meio sem
filtragdo. Os grupos experimentais (n = 3 por grupo) incluiram: (i) solugdo de NaCl estéril
(0,9 % p/v) como controle negativo, (ii) solucdo de dimetilsulféxido (DMSO) a 20 %

como controle positivo, e (iii) o extrato liquido dos scaffolds.

A citometria de fluxo foi realizada usando o reagente Fixable Viability Stain® V450, que
diferencia células viaveis de células ndo vidveis. O reagente exibe uma emissao maxima
de fluorocromo a 450 nm e se liga covalentemente as aminas na superficie celular e em
locais intracelulares. Como resultado, as células ndo viaveis apresentam fluorescéncia
aumentada em comparagdo com as células viaveis em 20.000 eventos por amostra. As
células e os controles foram inspecionados visualmente para alteragdes morfologicas
relacionadas a citotoxicidade, incluindo apoptose precoce/tardia, necrose, condensagdo
celular, blebs apoptdticos e desestruturacdes do citoesqueleto. As imagens foram
produzidas em microscopio optico Nexcope NIB620-FL, campo claro com aumento de

20-40x e corante.

Os resultados obtidos foram expressos pela média + erro padrdo da média. Os dados
foram verificados quanto a normalidade por Shapiro-Wilk seguido de ANOVA e, quando
p < 0,05 entre grupos, foi aplicado pos teste de Tukey.
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4.3. RESULTADOS E DISCUSSAO
4.3.1. Vidros Bioativos

Os vidros bioativos, visualmente sao muito semelhantes e incolores antes da secagem,
tornando-se brancos e opacos apds essa etapa Na Figura 4.4, ¢ exibida a diferenga entre
o vidro antes (a esquerda) e apoOs a secagem (a direita). Apos a moagem, se tornam um po

branco utilizado nas formula¢des dos scaffolds desse trabalho.

Figura 4.4 — Vidro bioativo antes (esquerda) e depois (a direita) da secagem.

A Figura 4.5 exibe micrografias de MEV obtidas para os vidros 13-93 e 58S. Essas
imagens mostram que o vidro 13-93 possui uma distribui¢do de tamanho de particula
mais fina do que o 58S, como confirmado pela granulometria a laser (tamanho médio de
particula de 7,0 £ 1,2 pm para o 13-93 e 18,4 + 2,7 um para o 58S). Além disso, as
imagens de MEV mostram particulas com formas irregulares e tamanhos variados,
comportamento tipicamente observado em materiais cominuidos mecanicamente. Isso ¢
consistente com o processo de moagem a seco de 12 horas usado apds o processo sol-gel.
Conforme relatado anteriormente [195], as particulas de 58S t€ém uma textura porosa,

enquanto as particulas de 13-93 tém uma estrutura mais lisa.
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Figura 4.5 — MEV de particulas de vidro bioativo 58S (acima) e 13-93 (abaixo)

produzidas por sol-gel.

A Figura 4.6 mostra as isotermas de adsor¢ao de N> obtidas para os vidros bioativos 58S
e 13-93. Ambas as amostras apresentam um ciclo de histerese, indicando que a
condensacgdo capilar de N> ocorre dentro dos mesoporos. No entanto, o ciclo ¢ misto,
sendo uma histerese mais proxima do tipo IV para o 58S e tipo III para o 13-93. Esse
fendmeno indica a presenca de meso e macro poros, sendo os ultimos menos
pronunciados no 58S em comparagdo com o 13-93, além de sugerir um volume maior de
mesoporos no 588S. Esse resultado € consistente com a adsor¢ao de gas significativamente
maior observada para o 58S (aproximadamente 300 cm>.g"') em compara¢do com o 13-

93 (aproximadamente 2,5 cm®.g™!).
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Figura 4.6 — Isotermas de adsor¢ao de N> dos vidros 58S e 13-93 tratados termicamente.

A area de superficie especifica, avaliada pelo método Brunauer-Emmett-Teller (BET),
foi de 280,0 m?.g"! para o 58S e 2,0 m’.g! para o 13-93. Esses resultados estdo em
concordancia com a literatura, que relata uma area de superficie especifica baixa para o
vidro 13-93 (3 m?.g!") [118]. Em contraste, o vidro 58S obtido por processamento sol-
gel € reconhecido por sua estrutura mesoporosa e elevada area superficial especifica (260-
290 m2.g"') [195]. Essas propriedades sdo fundamentais para o seu uso na medicina
regenerativa. Os valores de densidade obtidos por picnometria de gas hélio foram de 2,7

g.cm™ para o VB 58S e 2,65 g.cm™ para o VB 13-93.

Os padroes de DRX obtidos para os vidros 13-93 e 58S sdo mostrados na Figura 4.7.
Ambos 0s materiais apresentam um halo largo centrado em aproximadamente 260 = 28°,
0 que ¢ caracteristico de materiais amorfos [196]. O padrao de DRX do vidro 58S mostra
picos de difragdo em 20 =32° € 42°, que podem ser atribuidos a formagao de uma pequena
quantidade de wollastonita (CaSiOs) ou B-TCP dentro da rede vitrea [197]. Durante a
sintese do vidro bioativo 13-93, pode ter ocorrido dissolucdo incompleta ou a formagao
subsequente de cristais de nitrato, como nitrato de s6dio (NaNOs). Especificamente, os
picos de difragdo em 26 = 30° ja foram reportados na literatura como NaNOs, enquanto
em 20 = 35° estdo presentes tanto 0 NaNOs quanto o B-TCP, e em 20 = 45°, ¢ observado

0 B-TCP [13].
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Os espectros de FTIR obtidos para esses vidros sao mostrados na Figura 4.8. As bandas
de absor¢do em 1030 cm™ e 1330 cm™ sdo atribuidas ao alongamento assimétrico das
ligacdes Si-O-Si, enquanto a banda em 450 cm™! corresponde ao modo de flexdo dessas
ligagdes [198-201]. As bandas em 960 cm™ e 1630 cm™ estdo relacionadas a grupos
silanol (Si-OH) [202] e agua fisicamente adsorvida [203], respectivamente. A banda em
1425 cm™ ¢ relacionada a grupos COs>" [204]. A banda em 820 cm™ corresponde aos
modos vibracionais das ligacdes Si-O-2NBO (oxigénio ndo-ligante) associadas a
presenca de modificadores de rede na composi¢ao do vidro. A incorporacdo de ions
alcalinos (Na*, K*) e alcalino-terrosos (Ca?*", Mg?") no vidro bioativo 13-93 enfraquece a
estrutura de Si-O, levando a formagdo de NBOs. Isso desorganiza a estrutura do vidro,
resultando em uma menor temperatura de fusdo [205,206]. Grupos hidroxila sdo

responsaveis pela ampla banda de absor¢do centrada em cerca de 3400 cm™! [203].

O padrao de DRX com largo halo, diferenca de altura da linha de base e picos de pouca
intensidade, indicam baixa cristalizagdo do material e prevaléncia de estrutura amorfa. A
presenca das bandas identificadas sugere que houve a formacao da rede de silica, mesmo
no vidro 13-93, no qual houve incorporagao de precursores com finalidade de diminuir o
ponto de fusdo. A adicao de ions alcalinos distorce a estrutura original do vidro e aumenta

a quantidade de oxigénios ndo ligantes, como ja reportado na literatura [207].

Intensidade (u.a)

20 10 60 80
20(%)

Figura 4.7 — Padroes de DRX dos vidros 58S e 13-93 tratados termicamente
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Figura 4.8 - Bandas de absor¢do em FTIR dos vidros 58S e 13-93
4.3.2. Propriedades estruturais e mecanicas de Scaffolds

Os scaffolds preparados pelo método freeze-casting foram liofilizados e posteriormente
sinterizados. Observa-se na Figura 4.9 que o formato cilindrico se manteve, com leves
distor¢des nos seus didmetros apos tratamento térmico. Essa variagdao do formato foi mais

acentuada em scaffolds com maiores teores de vidro 13-93

Figura 4.9 - Scaffolds ceramicos produzidos antes (acima) e depois (abaixo) da

sinterizacao, evidenciando manutencao da forma e discreta reducao de dimensoes.
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A Figura 4.10 mostra micrografias de MEV de scaffolds produzidos por freeze-casting
(a) antes e (b) apds o tratamento térmico, evidenciando a homogeneidade da estrutura,
sem fases distintas em todas as propor¢des. Como mostrado na Figura 4.10(a), o processo
controlado de congelamento unidirecional resulta em poros alinhados que se estendem de
baixo para cima. Essa arquitetura de poros lamelares resulta do uso de agua nas
suspensdes iniciais, uma vez que se relata que os cristais de gelo se solidificam nessa
morfologia [181,208]. No entanto, apds o tratamento térmico, o formato dos poros muda
para uma configuragdo menos orientada e definida (Figura 4.10(b)). Essa mudanga ¢
provavelmente devida ao amolecimento da mistura de vidro na temperatura de
sinterizacdo, que ¢ proxima a Ty relatada de 660 °C para o vidro 13-93 [118]. Isso indica
que o material sofre fluxo viscoso durante o tratamento térmico, resultando na mudanca
na estrutura dos poros observada. Em contraste, o 58S tem uma T, mais alta, de
aproximadamente 785 °C [209]. Isso ressalta a importancia critica de compreender o
comportamento térmico dos scaffolds de vidro bioativo, a fim de ajustar os parametros de
processamento ¢ obter as estruturas desejadas para aplicagdes em engenharia de tecidos

0sseos.

(b)
Figura 4.10 — Micrografias de MEV de scaffolds por freeze-casting (a) antes e (b)

depois da sinterizagao nas proporcoes 30/70, 50/50 e 70/30 da esquerda para a direita.

Setas brancas indicam a dire¢do dos poros antes do tratamento.
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A Figura 4.11(a) ilustra a retragdo dos scaffolds preparados apds o processo de
sinterizagdo. Embora ndo tenha sido observada uma diferenga significativa no
encolhimento ao aumentar a razao de massa 58S/13-93 de 30/70 para 50/50 (24,3 + 2,3
% vs. 23,7 = 1,7 %), ocorreu uma queda significativa na contragdo volumétrica para a
razdo 70/30 (13,6 = 1,1 %). Assim, verificou-se que quanto maior a carga de 58S nos
scaffolds preparados, menor ¢ a tendencia retragdo encolhimento durante a sinterizacao.
Este resultado destaca a interagdo complexa das propriedades dos materiais de partida na
fabricagdo de scaffolds e demonstra o efeito do ajuste da razdo de massa 58S/13-93 na
retracdo dos scaffolds durante o processo de sinterizagdo, atribuido ao amolecimento do
vidro 13-93. Como mencionado anteriormente. A Ty deste vidro bioativo ¢é relatada em
torno de 660 °C [210], o que indica sua suscetibilidade ao amolecimento quando aquecido
a 650 °C por 2 horas. Por outro lado, o vidro bioativo 58S possui uma T, mais alta, de até
785 °C [211], uma indicacdo de que seu amolecimento durante a sinterizacdo ¢ menos

pronunciado.

A Figura 4.11(b) apresenta a avaliagdo da porosidade aberta, fechada e total para esses
materiais pelo método de Arquimedes e a Tabela 4.1 se refere a esses valores calculados
por Arquimedes. A reducdo na retracdo observada para a amostra 70/30 coincidiu com
um aumento na porosidade total, que foi medida em 76,3 + 2,6 %. Em comparagdo, a
porosidade total avaliada para as amostras 30/70 e 50/50 foram de 70,1 £2,4 % e 73,3
4,9 %, respectivamente. Também ¢ notavel que a presenga de poros fechados nas
amostras preparadas seja baixa (menos de 7 %), um comportamento que ja foi observado
em amostras produzidas por congelamento [210,212]. Poros abertos oferecem vantagens
distintas para scaffolds, facilitando a integracdo com o ambiente fisiologico e permitindo
a migracao de células e vasos sanguineos. Esta propriedade ¢ critica para aplicacdes em
engenharia de tecidos, onde a intera¢do continua entre o scaffold e o tecido circundante é
essencial para uma regeneracdo bem-sucedida. Para que um material estimule o
crescimento celular, duas caracteristicas sdo buscadas: a primeira ¢ uma porosidade aberta
acima de, no minimo, 505 e a segunda sdo poros com didmetros iguais ou superiores a
100 um. Em todas as amostras, a porosidade encontrada foi acima de 70% e o diametro
de poros foi proximo ao valor de referéncia quando analisado por Micro-CT, o que torna
os scaffolds produzidos compativeis com fungdes regenerativas e de crescimento celular

a luz da porosidade encontrada.
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Figura 4.11 — Contra¢do volumétrica observada durante a sinterizacao (a) e porosidade
medida por testes de Arquimedes (b). Significancia: p < 0,05 (*) oup <0,01 (**) e

conforme determinado por método One-way ANOVA seguida de pos-teste Tukey.

Tabela 4.1 — Porosidade aberta, fechada e total dos scaffolds mensuradas por testes de
Arquimedes. Significancia: ns = ndo significativo, p < 0,05 (*) oup <0,01 (**) e

conforme determinado por método One-way ANOV A seguida de pos-teste Tukey.

Porosidade Porosidade Porosidade

Amostras fechada (%) aberta(%) total (%)

30/70 6,2 +3.6™ 63,9+5,8™ 70,1+%24"
50/50 4,8+ 24" 68,5+2,6" 733+4,9"
70/30 6,6 £ 2,97 69,8 +£4,9" 76,3+%2,6"

Scaffolds
58S5/13-93

A Fig. 4-12(a) exibe imagens tipicas de micro-CT obtidas para scaffold sinterizado,
revelando a presenca de poros lamelares dispostos de forma ordenada. Esta estrutura de
poros organizada ¢ promissora para otimizar a arquitetura dos scaffolds para imitar a
complexidade do tecido nativo, aumentando assim a biocompatibilidade e a eficacia
terapéutica. Notavelmente, conforme recomendado para aplicacdes eficazes em enxertos
0sseos, todos os scaffolds possuem tamanhos médios de poros na faixa de 95-105 pm.
Essa faixa de tamanho de poros permite uma infiltracdo celular adequada, difusdo de

nutrientes e vascularizac¢do, que sdo criticos para o sucesso na regeneragao tecidual [213].
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A analise abrangente das propriedades dos scaffolds mostrada da Fig. 4.11 até a Fig. 4.12

destaca a intrincada relacdo entre a composicdo do material, o comportamento de

encolhimento e a estrutura dos poros resultante.

Distribuicao tamanho de poros
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Figura 4.12 - Imagens de micro-CT mostrando a morfologia tipica de uma estrutura
sinterizada em (a), e distribui¢des de tamanho de poros determinadas por analise de

micro-CT em (b).

A Tabela 4.2 sumariza os valores calculados dos ensaios de compressao dos scaffolds. A
Fig. 4-11a mostra a resisténcia a compressdao dos scaffolds compostos fabricados neste

estudo evidenciando variacdes na resisténcia a compressdo para diferentes razdes
58S/13-93.

Tabela 4.2 - Resisténcia a compressdo € Mddulo de Young dos scaffolds produzidos.

Resisténcia a

Amostras compressio Médulo de
(MPa) Young (GPa)
30/70 11,3+25 08403
Scaffolds
585/13-93 °U/%0 46+0,5 0,4 £0,1

70/30 3,8+1,8 0,3+0,1




80

Esses resultados revelam uma correlacdo na qual concentragdes mais baixas de 58S e
maiores quantidades de 13-93 estdo associadas a um aumento na resisténcia a compressao
dos scaffolds. Este resultado provavelmente se deve ao fluxo viscoso do vidro 13-93
durante a sinterizacao, que reduz a porosidade (Fig. 4-9b) e, consequentemente, aumenta
a resisténcia mecanica (Fig. 4-13) dos scaffolds produzidos. Para referéncia, scaffolds de
58S puros produzidos por freeze-casting com aproximadamente 64 % de porosidade,
sinterizados a 1250 °C por 2 horas, apresentaram uma resisténcia a compressao de 1,5 +
0,3 MPa [214]. Além disso, scaffolds de vidro 13-93 puro com porosidade semelhante
tratados termicamente a 650 °C por 2 horas apresentaram uma resisténcia a compressao

de 22,4 + 3,1 MPa[118].

(Mpa)
S B
1 1

-
o
1

éncia a compressao
[0 +]
1

Modulo de Young (Gpa)

Resist

30/70 50/50 70/30
585/13-93 (% m/m)

Figura 4.13 - Resisténcia a compressao e Modulo de Elasticidade

Amostras preparadas com razdo de massa 30/70 tém porosidade total de 70,1 + 2,4 %, a
menor das amostras devido a influéncia do fluxo viscoso, € a maior resisténcia a
compressao de 11,3 + 2,5 MPa, e modulo de Young de 0,8 + 0,3 GPa. Essas propriedades
tornam este material um candidato promissor para aplicagdes em engenharia de tecidos
Osseos, especialmente para situacdes de baixa carga que se assemelham ao o0sso

trabecular. Para comparagdo, o osso cortical pediatrico e adulto geralmente possui



81

resisténcias a compressao de aproximadamente 130 MPa e 200 MPa, respectivamente,
com moédulos de Young de cerca de 12 GPa e 17 GPa [55]. Tomando como referéncia o
0sso trabecular do fémur de um humano adulto, os valores de resisténcia a compressao
estao entre 2,0 a 12,0 MPa e o Mdédulo de Young 0,01 a 3,0 GPa, a depender da idade e
regido do corpo [214]. Foi relatado que biomateriais porosos destinados a implantes
Osseos devem ter um modulo de Young semelhante ao do osso natural. Isso ¢ importante
para reduzir o efeito de “protecdo contra tensdes” (stress shielding), diminuindo o risco
de reabsor¢do Ossea e favorecendo a remodelacdo adequada. Em particular, as
propriedades mecanicas do scaffold 30/70 sdo semelhantes as do osso trabecular,
aumentando seu potencial uso na medicina regenerativa. Isso aumenta a longevidade do
implante, potencialmente eliminando a necessidade de cirurgias futuras para remocao ou

substitui¢do, melhorando assim a qualidade de vida do paciente [84,215].

4.3.3. Bioatividade

As Figura 4.14(a) e Figura 4.14(b) mostram o padrdo de DRX e os espectros de FTIR de
scaffolds imersos em SBF por até 14 dias. Os picos de difracdo destacados na Figura
4.14(a) correspondem a HA em valores de 260 iguais a 25,9° (101), 31,8° (002), 32,2°
(211),44,9° (310) e 46,7° (222) demonstram que todas as composigdes sao bioativas em
até 3 dias, identificada por referéncia ao banco de dados JCPDS N° 09-0432. Proporg¢des
com maior conteudo de 58S apresentaram uma taxa mais radpida na formacao da camada
de HA, sendo detectada j& nas primeiras 24 horas na propor¢ao mais alta, amostra 70/30,
e em até¢ 72 horas nas demais amostras, conforme ja descrito na literatura [84,215]. Na
Figura 4.14(b), os espectros de FTIR possui bandas de absor¢des que também indicam a
presenca de HAp. Em particular, as bandas em 1020 cm™, 600 cm™ e 560 cm™ sdo

atribuidas aos grupos PO+*~ da HA [216].
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Figura 4.14 - Padrdes de DRX (a) e espectros de FTIR (b) obtidos para amostras

imersas em SBF por até 14 dias.

As micrografias de MEV na Figura 4.15 ilustram scaffolds preparados com razdes de
massa de 58S/13-93 de 30/70, 50/50 e 70/30 apds trés dias de imersdo em SBF. Pode-se
observar noddulos caracteristicos de cristais de HAp em todas as mostras. O aparecimento
de cristais de HAp ¢ mais pronunciado com o aumento das quantidades de 58S nas
amostras. Por exemplo, os scaffolds 70/30 revelaram a formacdo de HAp dentro do
primeiro dia de imersdo em SBF (avaliado por DRX e FTIR), mais rapidamente do que
os scaffolds de 13-93 puros relatados em outros estudos [217]. Essa tendéncia pode ser
atribuida a area de superficie especifica significativamente maior do 58S em comparagao

com o 13-93, que foi medida em aproximadamente 280 m?.g ' e 2 m?.g !, respectivamente
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(Fig. 2). A maior area de superficie do 58S permite uma maior interagdo com o ambiente

fisioldgico, acelerando assim a formagao de HAp.

Ainda na Figura 4.15, verifica-se a analise de EDS, com razdes molares de Ca/P
calculados na Tabela 4.3, que corrobora com a hipdtese de as estruturas observadas serem
de HAp, o que ¢ importante para avaliar a bioatividade do scaffold. Idealmente, o HAp
esta associado a uma razdo Ca/P de 1,67, que se assemelha de perto a fase mineral do
osso humano e, portanto, ¢ bem adequado para a formagdao de camadas bioativas. A
analise das estruturas revelou proporgdes proximas a esse valor para as amostras 50/50 e
70/30, sendo respectivamente 1,68 e 1,39. A analise de EDS possui um volume de
interagdo que penetra um volume superficie, o que torna possivel que além do
recobrimento, fragdes de vidro componham os valores encontrados. Conduziu-se a
analise de EDS tanto para a regido especifica onde se encontravam as estruturas no
formato cauliflower like e sobre a regido do vidro como um todo (regido mais ampla,
abarcando superficies cobertas e ndo recobertas). Como os vidros bioativos possuem
razoes Ca/P superiores a HA, e o vidro 13-93 contribui mais lentamente para a formacao
da camada de recobrimento, em amostras com maiores teores desse vidro, a razdo Ca/P
foi mais elevada. O ndo recobrimento total da superficie expde a superficie dos vidros

que sdo analisadas por EDS.

Tabela 4.3 - Valores do espectro EDS da superficie geral do scaffold e da estrutura de

HA, com a razdo molar Ca/P.

Ca P Proporcao
Seaffold (molar %) (molar %) Ca/P
Suberfici 30/70 11,54 3,20 3,61

uperficie

do Scaffold 50/50 8,20 3,33 2,46
70/30 23,65 11,11 2,13
30/70 12,41 4,37 2,84
Estrutura HA 50/50 4,73 2,81 1,68

70/30 10,23 7,38 1,39
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Figura 4.15 - Micrografias de MEV (a esquerda) e seus respectivos espectros de EDS (a

direita) obtidos para scaffolds imersos em SBF por 3 dias.
4.3.4. Biocompatibilidade

Neste estudo, a biocompatibilidade dos scaffolds preparados por freeze-casting foi
avaliada por citometria de fluxo. A Figura 4.16 fornece painéis detalhados de dot plot
para os grupos controle negativo e positivo. O FSC indica o tamanho das células,

enquanto o SSC indica a complexidade interna ou granularidade celular. O eixo 7-AAD
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representa a intensidade da fluorescéncia deste corante, que se liga ao DNA das células
mortas. Células com alta fluorescéncia no eixo x sdo consideradas mortas, pois o 7-AAD
s6 pode infiltrar-se em células com membranas comprometidas. Nao ha um ponto de corte
universal para SSC-A para definir células vivas ou mortas, pois isso pode variar
dependendo do tipo de célula e do experimento especifico, no entanto, o SSC-A ajuda a
distinguir entre diferentes tipos de células e sua complexidade interna. No grafico
fornecido, a granularidade parece ser menos critica para distinguir entre células vivas e

mortas, pois ambos os tipos estdo distribuidos em toda a faixa de SSC-A.

A Figura 4.17 mostra dados para células tratadas com o extrato dos scaffolds que exibe
uma populagdo bem definida de células saudaveis e detritos celulares normais, com altos
valores para ambos os pardmetros. O grafico de dispersdo SSC vs. FSC nesta figura
mostra um padrao semelhante ao observado na amostra controle negativo (Fig. 4.16),
confirmando o comportamento biocompativel da amostra testada. Além disso, o grafico
de dispersdo SSC vs. 7-AAD na Fig. 4.17 também sustenta o perfil de biocompatibilidade,

mostrando uma pequena populacio de células mortas semelhante ao controle negativo.
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Figura 4.16 - Painéis de citometria de fluxo obtidos neste estudo para grupos controle.
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Figura 4.17 - Painéis de citometria de fluxo obtidos neste estudo para cultivo de MRC-5

em extratos dos scaffolds produzidos.

As proporgoes de células vivas e mortas foram determinadas, juntamente com grupos
controle positivo e negativo, e os resultados estdo resumidos na Tabela 4.4. O percentual
de células vivas foi normalizado tendo como limite superior o percentual do controle

negativo, Letras diferentes indicam diferencas estatisticas para p < 0,05. Os dados
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indicaram que os scaffolds exibiram baixa citotoxicidade, com viabilidade celular relativa
superior a 80 % em todos os extratos de amostras testados, sendo que pela ISO 10993-5
(Biological Evaluation of Medical Devices — Part 5: Tests for In Vitro Cytotoxicity),
valores acima de 70% ja sdo considerados ndo citotoxicos. Esses resultados estdo
alinhados com o comportamento dos vidros 58S e 13-93 em testes de citotoxicidade de

cultivos celulares [111,218].

Tabela 4.4 — Viabilidade celular de células MRC-5 para cada um dos scaffolds

compositos preparados avaliada por citometria de fluxo.

Amostra Viabilidade

celular (%)

Grupo Controle - 88,5+0,22
controle

30/70 88,1 £0,32

Compositos 50/50 83,1 +0,3°

70/30 83,6 £0,3"

A caracterizacdo morfoldgica das células esta disponivel na Figura 4.18. As imagens
exibem culturas confluentes caracterizadas por alta densidade celular e culturas
uniformemente distribuidas, indicando crescimento saudavel e viabilidade. Essas
observacoes estdo de acordo com os dados de citometria de fluxo. Além disso, a
morfologia alongada e em forma de fuso das células tratadas também indica proliferacao
celular ativa, e ndo foram observados sinais significativos de citotoxicidade, como
arredondamento celular, descolamento ou detritos, indicando que os materiais testados
ndo induziram efeitos citotoxicos significativos nas condic¢des utilizadas [219]. A alta
confluéncia sem descolamento celular significativo sugere que as células estdo bem

aderidas e experimentando estresse citotoxico minimo.
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Figura 4.18 - Fotomicrografia de células MRC-5 cultivadas em extratos de scaffolds
compodsitos. *Célula saudavel fusiforme **Célula arredondada aderida ao substrato

*#*(Célula arredondada desprendida.



89

4.4. CONCLUSAO PARCIAL

O principal objetivo deste estudo foi fabricar scaffolds utilizando os vidros bioativos 58S
e 13-93 por meio da técnica de freeze-casting e investigar os efeitos de diferentes

propor¢des de vidro nas propriedades resultantes.

As particulas de vidro 58S e 13-93 foram produzidas pelo método sol gel e apresentaram
estrutura predominantemente amorfa, area superficial de 280,0 m>.g"! e 2,0 m%.g’!, além
e ligacdes quimicas comumente encontradas em analises da rede destes vidros, conforme

jé descrito na literatura.

Quanto aos scaffolds e seus processamentos, todas as composi¢des com 20% de volume
de solidos propostas foram produzidas com sucesso pelo método freeze-casting. as
avaliagdes de porosidade usando o principio de Arquimedes, exame por MEV e analise
por micro-CT indicaram consistentemente que as porosidades acima de 70 % eram
adequadas para aplicacdes em medicina regenerativa, que estipula um minimo de 50% de
porosidade para ser considerado com potencial regenerativo. Em particular, o scaffold
com uma propor¢ao de massa de 58S/13-93 de 30/70 apresentou a menor porosidade
(70,1 £ 2,4 %), junto com maior resisténcia a compressao (11,3 + 2,5 MPa) e modulo de
Young (0,8 = 0,3 GPa), adequada faixa de valores para evitar stress shielding e suportar

cargas para aplicagdes em tecido trabecular.

A sinteriza¢do a 650 °C removeu efetivamente os compostos organicos, preservando a
estrutura amorfa de ambos os vidros, confirmado pelos padroes de DRX pos-sinterizagao,
que ndo mostraram evidéncias de cristalizacdo. O processo térmico foi efetivo para
alcancar o fluxo viscoso e aglomerar as particulas de vidro durante a sinterizacao e assim,

aumentar a resisténcia mecanica dos scaffolds quando comparados ao vidro 58S puro.

Todos os scaffolds demonstraram atividade biologica, evidenciada pela formacao de
cristais de HAp apds imersdo em SBF em até 3 dias. Os scaffolds com maior conteudo de
58S exibiram bioatividade mais rapidamente, formando camada de HA em até 24 horas.
Nenhum scaffold apresentou comportamento citotoxico em ensaios de citometria de

fluxo, com viabilidades celulares acima de 80 %. Os painéis de citometria de fluxo
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confirmaram que os extratos dos scaffolds sao um método confidvel para avaliar a
citotoxicidade; no entanto, ensaios de contato direto poderiam fornecer interagdes mais

detalhadas entre as células MRC-5 e os vidros bioativos.

Este estudo demonstra a eficacia da combinagao de vidros bioativos 58S e 13-93 para
criar scaffolds bioativos amorfos com propriedades fisicas e respostas biologicas
compativeis com materiais para regeneragdo dssea trabecular. A utilizagao do vidro 13-
93 possibilita o processamento em temperaturas de sinterizagao relativamente baixas de
650 °C quando comparadas ao vidro 58S puro, 1250 °C. Tal abordagem oferece vantagens
em termos de eficiéncia energética, redugao do tempo de processamento e custo-beneficio

geral.
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S. FREEZE-CASTING DE COMPOSITOS CERAMICOS-

POLIMERICOS
5.1. INTRODUCAO

As propriedades mecanicas do osso resultam da interagdo entre a hidroxiapatita (HAp),
que proporciona rigidez, e as fibras de colageno, que conferem elasticidade [220,221].
Para mimetizar efetivamente o 0sso, os enxertos devem replicar essa combinagdo de
propriedades, podendo ser feita através da unido de materiais como vidros bioativos e
polimeros. Vidros bioativos s3o amplamente utilizados em enxertos 6sseos devido a sua
capacidade de se ligar quimicamente tanto a tecidos duros quanto moles com minima
resposta inflamatoria [222]. Em particular, o vidro bioativo 58S, com uma composi¢ao
molar de 60 % de SiO2, 36 % de CaO e 4 % de P,Os, tem atraido ampla atencao por suas
propriedades otimizadas, incluindo area de superficie especifica e bioatividade
[212,223,224]. Polimeros como o PVA sdo amplamente utilizados em aplicagdes
biomédicas devido a sua biocompatibilidade, solubilidade em dagua, facilidade de
processamento e natureza hidrofilica [225-227]. Essas propriedades fazem do PVA um
material versatil para matrizes a base de 4dgua em compdsitos, melhorando suas

propriedades funcionais, como bioatividade, ductilidade e tenacidade.

Neste trabalho, scaffolds produzidos por freeze-casting foram preparados utilizando
particulas de vidro 58S derivadas de sol-gel e pellets de PVA como materiais de partida.
A agua foi utilizada como meio dispersante, e o passo de congelamento foi realizado em
um refrigerador doméstico ajustado a -19°C. Os materiais preparados foram
caracterizados por difracdo de raios X (DRX), espectroscopia de infravermelho com
transformada de Fourier (FTIR), microscopia eletronica de varredura (MEV),
espectroscopia de energia dispersiva de raios X (EDS) e testes de Arquimedes. Ensaios
in vitro foram realizados utilizando citometria de fluxo e testes de imersdo em fluido
corporal simulado (SBF). Notavelmente, este trabalho ndo utilizou uma etapa de
sinterizagdo para os scaffolds, resultando em economias de energia e tempo. Além disso,
evitar a sinterizacdo ajuda a manter a 4rea de superficie e a evitar a cristalizagao do vidro
bioativo, preservando assim sua biocompatibilidade [212]. Este estudo avanca no
desenvolvimento de scaffolds compostos inovadores produzidos por freeze-casting para

a engenharia de tecidos 0sseos. Ao introduzir uma abordagem nova para a fabricagdo de
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scaffolds, faz uma contribuicao significativa para o campo em expansao dos biomateriais
e da medicina regenerativa, potencialmente levando a tratamentos mais confidveis e

eficientes para defeitos e lesdes Osseas.

5.2. MATERIAIS E METODOS

5.2.1. Reagentes

Os seguintes reagentes foram utilizados neste estudo: agua deionizada Milli-Q® (18,2
MQ a 25 °C), tetraetilortosilicato (TEOS, Aldrich, 98 %), fosfato de trietila (TEP,
Aldrich, > 99,8 %), nitrato de calcio tetrahidratado (Ca(NOs3)2-4H20), acido nitrico
(HNOs, Anidrol, 65 %), pellets de PVA (Aldrich, Mw = 146.000-186.000 g.mol™!, 99 %
hidrolisado) e 4cido citrico (CA, Synth, > 99,5 %).

5.2.2. Sintese sol-gel do Vidro 58S

A sintese sol-gel do vidro bioativo 58S seguiu o procedimento descrito por Pereira et al.
[228]. Resumidamente, HNO3 foi inicialmente adicionado a H>O sob agitacdo em
temperatura ambiente até que o pH da solugao atingisse um valor de 2. Em seguida, TEOS
foi adicionado, e a razdo molar de H>O foi ajustada para 12:1. A solucdo sol-gel preparada
foi agitada por 1 hora, vertida em moldes de politetrafluoretileno (PTFE) e lacrada. Os
moldes foram envelhecidos ao ar a 60 °C por 72 horas e os mondlitos obtidos foram
posteriormente moidos em um almofariz de 4gata e secos ao ar a 60 °C por 24 horas. A
temperatura do forno foi gradualmente aumentada para 120 °C, com um aumento diério
de 10 °C. As particulas de vidro foram entdo tratadas termicamente ao ar a 700 °C por 2
horas, com uma taxa de aquecimento de 1 °C.min"". Finalmente, os materiais resultantes
foram moidos em moinho de bolas por 12 horas para quebrar aglomerados de particulas

como mostrado na Figura 4.1.
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5.2.3. Freeze-casting

As particulas de vidro 58S foram inicialmente dispersas em dgua a uma concentragdo de
20 % em volume por 1 hora em temperatura ambiente, com a adi¢do de 1 % em massa de
CA como agente dispersante. Enquanto isso, pellets de PVA foram adicionados a agua
quente (80 °C) e agitados vigorosamente por 1 hora. A suspensdo de 58S e a solugdo de
PVA foram entdo misturadas em temperatura ambiente e agitadas por 1 hora. A razio de
carga de 58S para PVA foi ajustada para 80/20, 90/10 ou 95/5, mantendo o volume
maximo de solidos da solucdo final em 20%. As suspensdes resultantes foram entdo
sonicadas por 10 minutos para eliminar bolhas de ar e dispersar quaisquer aglomerados
de particulas. Em seguida, foram vertidas em moldes cilindricos de PTFE com 10 mm de
diametro e 30 mm de altura. Esses moldes foram colocados sobre um dedo frio de cobre
e deixados para congelar em um refrigerador doméstico mantido a -19 °C. Apos a
remocao dos moldes, as amostras congeladas foram liofilizadas a aproximadamente -40
°C e 100 mbar por 24 horas. A Figura 5.1 mostra um esquema do processo de preparacao

dos scaffolds por freeze-casting.
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Figura 5.1 - Esquema da metodologia utilizada para preparar os scaffolds compositos de

58S/PV A congelados por colagem.
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5.2.4. Caracterizagdo Estrutural

A densidade real dos materiais foi determinada por picnometria de gas hélio utilizando
um Quantachrome MVP-1. Antes da analise, as amostras foram maceradas e secas a 100
°C. A granulometria a laser foi conduzida em um Cilas 1064, com dispersao das amostras
em agua sem adicdo de dispersantes. Para a adsor¢do de N, foi utilizado um
Quantachrome Nova 1200e, no qual as amostras foram desgaseificadas a 150 °C por 12
horas. A area superficial especifica foi calculada pelo método Brunauer-Emmett-Teller
(BET) e o tamanho médio de poros foi estimado pela relagdo entre o volume especifico
de mesoporos e a area superficial especifica, conforme a equagao:

d = Hmes Eq. 5.1

Aesp ’
onde Vimes representa o volume especifico de mesoporos (cm>.g!) e Aesp a area superficial

especifica (m?.g™!) obtida pelo método BET.

A andlise de DRX foi conduzida com um difratometro Philips-PANalytical PW 1710,
operando a 40 kV e 30 mA, com passo de 0,06° e radiagdo CuKa (A = 1,54 A). Os picos
de difracdo obtidos foram comparados com a base JCPDS para identificar as fases
cristalinas. A andlise de FTIR foi realizada em um espectrémetro Bruker Alpha, equipado
com ATR (refletancia total atenuada) e cristal de diamante. Os espectros foram obtidos
na faixa de 4000 a 400 cm™', com resolucdo de 4 cm™ e 128 varreduras, visando identificar

as ligagdes quimicas presentes nos materiais.

A analise de MEV foi realizada no microscopio Jeol JSM-6360LV, sob tensdo de
aceleracdo de 10 kV. Os scaffolds foram fraturados apds imersdao em nitrogénio liquido e
fixados com fita de carbono dupla face. Todas as amostras foram revestidas com ouro em
uma espessura de 10 nm por pulverizacdo catddica antes da andlise. A EDS foi realizada
com sistemas NORAN acoplados aos microscopios, permitindo determinar a composi¢ao

elementar.

A microtomografia computadorizada (micro-CT) foi realizada em um Bruker SkyScan
1174, com tensdo de 50 kV, corrente de 800 pA, filtro de aluminio de 0,5 mm e resolugdo

de pixel de 10,03 um, possibilitando reconstrugdes tridimensionais das estruturas
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internas. Para determinar as fragdes de poros abertos e fechados, o método de Arquimedes
foi conduzido em uma balanga Marte AD330. Inicialmente, a massa seca (Mseco) foi
registrada, seguida pela submersdo da amostra em agua sob vacuo (160 mmHg por 10
minutos) para preenchimento dos poros. As massas submersas (Msubmerso) € Umidas
(MUmido) foram medidas. As fragcdes de poros abertos e fechados foram calculadas usando

as equagoes:

Mo M
PAberta(%) = Omido Seco x 100 Eq. 5.2
M(Jmido' MSubmerso
p-B
Procal (%) = (T> x 100% Eq. 53
lv[Seco >
B= X ps Eq. 5.4
<Mﬂmido' MSubmerso agua

Prechada = Protal~ Pabertas Eq. 5.5

onde Protal corresponde a porosidade total do material.

Aa dimensdes das amostras (n=6), foram medidas com paquimetro Mitutoyo de resolug¢ao
0,01 mm. O diametro e a altura dos corpos cilindricos foram medidos trés vezes por corpo
de prova e utilizada a média. Os testes de compressao uniaxial foram realizados em uma
Shimadzu AGS-X, com taxa de deslocamento controlada de 0,01 mm.s™! e célula de carga
de 5 kN, a temperatura ambiente. Os corpos de prova cilindricos (1 cm de didmetro e 2

cm de altura) seguiram a norma ASTM C1424.

5.2.5. Bioatividade
A bioatividade foi avaliada pela imersao, em triplicata, de por¢des dos biomateriais em
SBF (Simulated Body Fluid), conforme Kokubo e Takadama, em uma concentracio de
1,5 gL' a 37 °C por até 14 dias. As amostras foram lavadas com 4lcool absoluto, secas
ao ar a 40 °C por 24 horas, e caracterizadas por MEV, EDS, FTIR e DRX.

5.2.6. Viabilidade Celular

A avaliacdo da citotoxicidade foi realizada de acordo com a norma ISO 10993-12

(Avaliacao Bioldgica de Dispositivos Médicos - Parte 12: Preparagdo de Amostras e
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Materiais de Referéncia) utilizando o método de extrato. Os scaffolds foram esterilizados
sob luz ultravioleta (UV) por 4 horas e, em seguida, incubados em DMEM (10 g.L™") por
24 £ 2 horas a 37 £ 1 °C para obter um extrato liquido. O extrato obtido foi aplicado

diretamente as células, substituindo o meio sem filtracao.

Para avaliar o perfil de citotoxicidade in vitro das amostras preparadas, fibroblastos
pulmonares fetais humanos (MRC-5) foram cultivados em frascos de cultura celular de
50 mL. O meio de cultura utilizado foi o Dulbecco's Modified Eagle's Medium
(DMEM/Aldrich), suplementado com 10 % de soro fetal bovino e 1 % de estreptomicina.
Esse meio consistia em DMEM contendo 4500 mg.L! de glicose, 4 mM de glutamina,
11 mg.L"! de piruvato de sodio € 3,7 g.L!' de bicarbonato de sédio. As células foram
incubadas a 37 °C em uma incubadora de CO> (Thermo 311) com uma atmosfera
controlada de 95 % Oz, 5 % COz e 95 % de umidade relativa. Apos atingir a confluéncia
adequada, aproximadamente 108 células foram semeadas em placas de cultura celular de
12 pogos contendo o extrato composto previamente preparado. As placas foram mantidas
a 37 °C por 24 horas em uma incubadora de CO; para promover a adesdo celular. Os
seguintes grupos experimentais foram estabelecidos (n = 3 por grupo): (i) solugdo estéril
de NaCl (0,9 % p/v) como controle negativo; (ii) solugao de DMSO (20 %) como controle
positivo; (ii1) amostras de teste. Todos os ensaios de cultura celular e citometria de fluxo
foram realizados em conformidade com as normas de biosseguranca da ISO 10993-5
(Avaliagao Bioldgica de Dispositivos Médicos - Parte 5: Testes de Citotoxicidade In
vitro). Esses experimentos foram realizados em triplicata, ¢ 20.000 eventos foram
registrados para cada amostra. Parametros como espalhamento lateral (SSC),
espalhamento frontal (FSC) e emissdes de 7-aminoactinomicina D (7-AAD) foram

incluidos nessas analises.

A caracterizagcdo morfologica das células tratadas foi investigada por microscopia Optica,
conduzida em um microscopio Nexcope NIB620-FL. As células tratadas e os controles
foram investigados para identificar padrdes de citotoxicidade morfologica nas células
estudadas, como apoptose precoce ou tardia, células em fase necrética, blebs apoptoticos
e mudancas no citoesqueleto celular. As células foram imagiadas com ampliagao tipica

de 20 ou 40X, e corante foi empregado.
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Os resultados foram expressos como média + erro padrao, verificados por Shapiro-Wilk

(normalidade) e ANOVA, com pos-teste de Tukey para p < 0,05.

5.3. RESULTADOS E DISCUSSAO
5.3.1. Vidro Bioativo

O padrdo de DRX do vidro bioativo 58S ¢ exibido na Figura 5.2(a). Observa-se um amplo
halo centrado em aproximadamente 28° (20), revelando que o vidro derivado de sol-gel
possui uma rede amorfa [229]. Relata-se que a estrutura amorfa do vidro bioativo acelera
sua taxa de dissolu¢do em ambientes fisiologicos e melhora sua bioatividade [230,231].
A Figura 5.2(b) mostra o espectro de FTIR obtido para o vidro bioativo. As bandas de
absor¢ao em 1030 cm™ e 450 cm™! correspondem aos modos de alongamento e flexao
das ligagdes Si-O-Si. A banda em 1425 cm™ foi relacionada a grupos COs*~ [232],
enquanto a banda em 820 cm™ corresponde aos modos vibracionais das liga¢des Si-O-
2NBO (oxigénio ndo-ligante), indicando a presenga de modificadores de rede na
composicdo do vidro. A banda em 1630 cm™' ¢ atribuida a dgua fisicamente adsorvida
[233]. Grupos hidroxila sdo responséveis pela ampla banda de absor¢ao centrada em cerca
de 3400 cm™ [233]. O dupleto em 2350 cm™! foi associado ao CO: atmosférico [234].
Espectros de FTIR semelhantes ao mostrado na Figura 5.2(b) tém sido relatados para o
vidro bioativo 58S, confirmando a sintese bem-sucedida deste material em nosso estudo

[235-237].
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Figura 5.2 - (a) Padrao de DRX, (b) espectro de FTIR do vidro bioativo 58S.
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A isoterma de sor¢do de N> obtida para o vidro bioativo 58S ¢ representada na Figura
5.3(a). De acordo com a classificagao da IUPAC [238], essa isoterma ¢ muito semelhante
a uma isoterma do tipo IV, com um amplo ciclo de histerese. Isotermas do tipo IV sdo
tipicas de materiais mesoporosos caracterizados por poros com diametros variando de 2
nm a 50 nm. A presenga de poros, onde moléculas de N> ficam presas durante a dessorgao,
¢ sugerida pelo ciclo de histerese observado. A area de superficie especifica, determinada
usando a teoria de Brunauer-Emmett-Teller (BET), foi medida em aproximadamente 280
m?.g . Além disso, o volume especifico de poros e o tamanho médio dos poros foram
determinados em 0,45 cm?.g™! e 6,4 nm, respectivamente. Vidros bioativos preparados
pela abordagem sol-gel sdo conhecidos por sua maior area de superficie e volume de
poros em relagdo as mesmas composicdes produzidas o por fusdo, o que aumenta
significativamente sua eficdcia em sistemas bioldgicos [239,240]. A Figura 5.3(b) mostra
a distribuicdo do tamanho de particula obtida por granulometria a laser. A curva
cumulativa comeca a subir em cerca de 0,1 um e atinge um platé em aproximadamente
100 um, indicando uma ampla distribuicao de tamanho de particula. Distribui¢gdes amplas
de tamanho de particula sdo comumente observadas em materiais cominuidos

mecanicamente [241]. O tamanho médio das particulas desse vidro ¢ 18 pm.
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Figura 5.3 - (a) Isoterma de adsorcao de Nz, (b) distribuicdo do tamanho de particulas
5.3.2. Analise estrutural e mecanica de scaffolds

A Figura 5.4 mostra a estrutura macroporosa dos scaffolds de 58S/PVA produzidos por
freeze-casting em diferentes propor¢des de massa e uma reconstru¢do de scaffold de
proporcio 90/10. E possivel observar nas micrografias de MEV, poros interconectados

caracteristicos de amostras conformadas por esse processo. Esses poros sdo criticos para
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a regeneracao Ossea, pois permitem que vasos sanguineos e células infiltrem-se por toda
a rede macroporosa, promovendo a bioatividade. Diferentemente dos poros lamelares
encontrados em scaffolds que utilizam somente dgua como solvente ja reportados na
literatura [177,242,243], os poros encontrados foram arredondados. Essa morfologia
diferente ¢ esperada devido a alta concentracdo de polimero no solvente (0,10 % g.ml™!)
que eleva a viscosidade e dificulta o crescimento dos cristais do solvente durante a
solidificacgdo. Isso leva a formagdo de poros menores, com uma estrutura mais compacta

e homogeénea [175].

e p——

Figura 5.4 - Micrografias de MEV de scaffolds porosos, mostrando diferentes
composic¢des de 58S e PVA e reconstrugao por Micro-CT de scaffold de proporcao
90/10.

A Figura 5.5(a) mostra a porosidade aberta, fechada e total dos scaffolds preparados em
funcao da propor¢do de 58S/PVA medidas por Arquimedes e a Tabela 5.1 sumariza esses
mesmos dados, letras diferentes indicam diferencas estatisticas entre os grupospara p <
0,05. Um padrao claro ¢ que, a medida que a proporcao de vidro 58S aumenta em relagao
ao PVA, tanto a porosidade aberta quanto a total aumentam, enquanto a porosidade
fechada diminui. As curvas mostram um aumento significativo na porosidade total de

cerca de 69 % para uma razao de 58S/PVA de 80/20 para quase 80 % para uma razao de
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95/05. Por outro lado, a porosidade fechada diminuiu de aproximadamente 27 % para 6

% na mesma faixa.

A distribui¢do do tamanho de poros (Figura 5.5b) elucida ainda mais as diferencas
estruturais entre os scaffolds. Os didmetros medianos dos poros sao 63,7 + 23,9 um, 83,2
+ 31,2 um e 102,4 + 38,4 um para as proporgdes de 58S/PVA de 80/20, 90/10 e 95/05,
respectivamente. Isso indica que o aumento da propor¢do de 58S resulta em maiores
tamanhos médios de poros, maior porosidade total e menos poros isolados, contribuindo
para uma maior taxa de interconectividade e potencialmente melhorando a adequagao do
scaffold para aplicagdes em engenharia de tecidos 6sseos. De modo contrario, o aumento
da propor¢io de um polimero com elevada massa molar, 146.000-186.000 g.mol™!, além
de obstruir poros e diminuir a interconectividade, faz com que os poros tenham
dificuldades de crescimento durante o congelamento resultando em didmetros menores

[175,244,245]

Distribuicdo de tamanho de poros
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Figura 5.5 —Avaliagdo da porosidade por Arquimedes dos scaffolds compositos de
58S/PVA preparados em diferentes razdes de carga (a) e distribuicdo do didmetro dos

poros medida por micro-CT (b).

Tabela 5.1 — Porosidade fechada, aberta e total dos scaffolds medida por Arquimedes.

Porosidade Porosidade Porosidade

Amostras fechada (%)  aberta (%) total (%)

80/20 27,8 £ 5,22 419+9,7F 69,8+ 5,12
90/10 17,4 £1,9° 57,1+ 55* 745+ 3,62
95/05 6,1+ 1,2° 68,6 £6,4° 750+ 7,1°

Scaffolds
58S/PVA

A Figura 5.6(a) mostra as curvas de tensdo-deformacao obtidas nos testes de compressao,
enquanto a Figura 5.6(b) exibe os valores de resisténcia a compressao, médulo de Young
e tenacidade calculados a partir dessas curvas, assim como a Tabela 5.2, letras diferentes
indicam diferengas estatisticas para p < 0,05. Essas propriedades sdo criticas para a
capacidade do scaffold de suportar cargas durante a implantacao e sustentar o crescimento
0sseo. O scaffold composto com uma propor¢ao de 80/20 de 58S/PVA apresentou o
melhor desempenho, o de propor¢do de 90/10 de 58S/PVA apresentou valores
intermediarios enquanto o scaffold de propor¢ao de 95/05 de 58S/PVA apresentou os
menores valores. Scaffolds puros de PV A produzidos por freeze-casting e com porosidade
de 70% foram reportados na literatura com valores de resisténcia a compressao de 5,39 +
0,82 MPa e Modulo de Young de 0,19 + 0,02 GPa [246]. J4 os scaffolds de VB 58S, com
64 % de porosidade, sinterizados a 1250 °C por 2 horas, apresentaram uma resisténcia a
compressao de 1,5 + 0,3 MPa [247]. Os dois materiais puros foram descritos na literatura
com resisténcia a compressao a compressao inferior a maior parte das proporgoes testadas

neste trabalho.



205
—— 80720

(a) — o

9505

n
L

=
=
1

Tensio de Compressio (MPa)

0

102

/_\\
5 10 15

Deformagéio (%)

0

(b)

400

o]
=

T T
—eo— Moadulo de Young

—&— Tenacidade

e

=

=1
I

L
1

— 250

200

=100

Moédulo de Young (MPa)
S
=
Resisténcia 4 Compressio (MPa)
=
//

0‘ - [] T T T

\ 450
$

4 100

Tenacidade (x10% J.m™)

80 85 90
58S/PVA (% m/m)
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curvas.

Tabela 5.2 — Resisténcia a compressao, Mdodulo de young e mddulo de Tenacidade de

scaffolds produzidos.

Resisténcia a Moédulo de Médulo de

Amostras compressao Young Tenacidade
(MPa) (GPa) (x10¢ J.m™)
80/20 16,7 + 3,0° 0.19 £ 0.022 154,0 £ 15,8°?

Scaffolds b b b

58S/PVA 90/10 11,4+0,5 0.09£0.08 86,5+ 8,3
95/05 2,0+0,3° 0.01 £0.03° 15,0 + 2,6°
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Esses resultados indicam que concentragdes mais altas de vidro bioativo resultam em
compoOsitos com menores resisténcia a compressdo e tenacidade. Por outro lado, o
aumento do conteudo de PVA possui efeito inverso no scaffold. Segundo Martinez-
Vazquez et al. [248], a incorporagdo de polimeros em estruturas ceramicas favorece a
transferéncia de carga da fase ceramica para a fase polimérica, aumentando assim a
resisténcia mecanica do scaffold. Além disso, o polimero pode preencher defeitos
presentes na estrutura do scaffold, conectar particulas ceramicas com suas longas cadeias

organicas e aumentar a tensdo necessaria para a propagagao de trincas.

A capacidade de ajustar as propriedades mecanicas desses scaffolds pela variagdao da
proporcao de S8S/PVA ¢ particularmente vantajosa para a engenharia de tecidos 0sseos.
Isso permite a preparacdao de scaffolds que possam mimetizar solicitagdes mecanicas
similares ao osso trabecular (Resisténcia a compressao 2,0 a 12,0 MPa e Modulo de
Young 0,01 a 3,0 GPa) [56], o que ¢ essencial para promover a atividade celular ¢ a
integracao tecidual bem-sucedida. Os parametros de porosidade e resisténcia mecanica a
compressao e tenacidade sdo inversamente proporcionais nesse caso, por isso amostras
com maiores teores de polimero sdo mais promissores em aplicagdes de suporte de carga,
enquanto aqueles com maiores propor¢des de vidro bioativo sdo mais indicados para
situagdes nas quais porosidade aberta seja mais critica. Além disso, o desempenho
variavel de diferentes proporgdes destaca a importancia de otimizar as formulagdes dos

compoOsitos com base nas necessidades clinicas especificas.

5.3.3. Bioatividade

A formacdo de HAp nos scaffolds compostos apds imersdo em SBF por até 14 dias ¢é
evidenciada nas Figuras 5.7a € 5.7b. O scaffold com a maior propor¢do de vidro bioativo
(95/05) apresentou a formacao de HAp mais répida e pronunciada. Desde o primeiro dia
de imersao, picos distintos de HAp sao evidentes em seus padrdes de DRX (Figura 5.7a),
consistentes com aqueles encontrados no arquivo JCPDS N° 09-0432. Além disso, bandas
de absor¢ao caracteristicas dos grupos PO+* foram observadas em seu espectro de FTIR
(Figura 5.7b), corroborando ainda mais para a proposi¢ao de formacdo de HAp. Em
particular, as bandas em 1020 cm™, 600 cm™ e 560 cm™! sdo atribuidas aos grupos PO+*~
do HAp [85,249]. Por outro lado, os scaffolds 90/10 e 80/20 de 58S/PVA mostraram um

aumento gradual na formacdo de HAp. No terceiro dia, picos indicativos de HAp
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comegaram a aparecer em seus padrdes de DRX, acompanhados por bandas de absor¢ao
bem definidas dos grupos fosfato nos espectros de FTIR. No entanto, provavelmente
devido ao seu maior contetido de PVA, o scaffold 80/20 mostrou uma demora no
aparecimento de bandas, indicando uma formacao mais lenta de HAp. O comportamento
da reducao da bioatividade com o aumento da carga polimérica tem sido reportada na
literatura em compositos de vidro bioativo e polimeros como PVA e PCL [250-252]
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imersos em SBF por até 14 dias.

A Figura 5.8 mostra micrografias de MEV dos scaffolds compostos preparados com
diferentes propor¢oes de S8S/PVA, antes de imersao em SBF, a esquerda, e apds 7 dias
imersdo, a direita. O scaffold 95/05 inicialmente mostra uma superficie povoada por

particulas de vidro levemente revestidas com PVA antes da imersdo em SBF. Apos a
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imersdao em SBF, ele apresenta um crescimento expressivo de estruturas semelhantes a
HAp, caracterizado por uma camada densa e uniforme com particulas residuais minimas

de 58S.

ftjculas
58S u.
* 29

Figura 5.8 - Micrografias de MEV realizadas em scaffolds antes de imersdo em SBF

(esquerda) e mantidos em SBF por 7 dias (direita).
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A andlise de EDS da Figura 5.9 e Tabela 5.3 exibe uma razao Ca/P de 1,87, proxima da
razdo estequiométrica do HAp (1,67), destacando seu potencial para biointegracao rapida.
Tanto os scaffolds 90/10 quanto 80/20 também mostram superficies com particulas de
vidro revestidas antes da imersdao em SBF. Apds a imersdo, eles exibem estruturas de
HAp densamente compactadas. No entanto, o scaffold 90/10 possui uma razao Ca/P mais
baixa de 1,83 em comparagdo com 1,93 para o scaffold 80/20. Essa razdo mais baixa no
scaffold 90/10 sugere um excesso de célcio ou caréncia de fosforo, o que poderia
potencialmente afetar a cristalinidade e a estabilidade da HAp formada. Além disso, o
scaffold 80/20 retém algumas particulas residuais de 58S, com a HAp aparecendo como
aglomerados esféricos. Essas observagdes sugerem que a composicdo do scaffold
influencia a morfologia e a composi¢ao da HAp formada durante a imersao em SBF,

fatores criticos para seu desempenho em aplicagcdes de engenharia de tecidos 6sseos.

Tabela 5.3 — Valores do espectro EDS da superficie geral do scaffold e da estrutura de

HA, com a razao molar Ca/P

Composicao Ca P Proporca
do Scaffold (molar %) (molar %) o Ca/P
80/20 32,67 16,63 1,96
Scaffold 90/10 38,40 20,53 1,87
Superficie
95/05 31,12 18,41 1,69
E 80/20 36,79 19,08 1,93
strutura
HA 90/10 39,06 21,31 1,83

95/05 32,24 20,57 1,57
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Figura 5.9 — Espectros de EDS de scaffolds imersos em SBF por 7 dias.

5.3.4. Viabilidade celular
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A Tabela 5.4 revela que a viabilidade celular em extrato de scaffolds excede 70 %, valor

abaixo do qual o material apresenta algum grau de citotoxicidade, indicando condi¢des

favoraveis para a saude e proliferagdo celular, letras diferentes representam diferenca
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significativa para p<0,05. Este achado ¢ apoiado pelos painéis de citometria de fluxo
mostrados na Figura 5.10, onde parametros como tamanho celular (FSC) e complexidade
interna (SSC) sdo consistentes com aqueles de populagdes celulares saudaveis. A
viabilidade celular diminui, significativamente, com o aumento da propor¢ao de 58S e
diminui¢ao de PVA, que recobre a superficie do vidro. Ao evitar que haja trocas i0nicas
entre o vidro e 0 meio, o PVA diminui a cinética quimica, bem como a concentracao de
ions liberados [252]. As células MRC-5 s3o muito sensiveis ao pH do meio e
concentracao de ions, e apesar de ndo apresentarem mortandade que caracteriza o material

como citotoxico, sofre influéncia negativa em extratos de altas proporgdes de VB [253].

Imagens de microscopia Optica também mostram alta densidade celular em toda a
superficie de cultivo com minimo descolamento, fornecendo evidéncias adicionais de
uma robusta adesdo e crescimento celular. A morfologia alongada e fusiforme observada
na Figura 5.11 ¢ indicativa de boa adesao celular ao substrato, o que garante a manutengao
da célula. Essa morfologia ¢ tipicamente associada a células que estdo ativamente
sintetizando componentes da matriz extracelular, um aspecto critico dos processos de

regeneragao tecidual.

Estudos futuros poderiam investigar a adesdo em contato direto e liberacdo de ions a
longo prazo desses scaffolds em ambientes bioldgicos mais complexos para validar sua

adequagdo para aplicagdes clinicas.

Tabela 5.4 - Propor¢des médias de células vivas, mortas e viaveis em cada scaffold

composito preparado, conforme determinado por citometria de fluxo.

Amostra Viabilidade

celular (%)

Grupo Controle - 88,5+0,2a
controle

80/20 83,3 +0,3a

Compésitos 90/10 73,3 +0,4b

95/05 71,1 £0,4b
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Figura 5.10 — Painéis de citometria de fluxo de células MRC-5 em cultivo com extrato

de scaffolds.
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HoH ok

Figura 5.11 - Ensaios de microscopia optica realizados em células MRC-5 cultivadas

em extratos de scaffolds compdsitos.
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5.4. CONCLUSAO PARCIAL

O objetivo central deste capitulo foi reportar o desenvolvimento de scaffolds utilizando
os vidros bioativos 58S e PVA por meio da técnica de freeze-casting utilizando agua
como solvente, e avaliar os efeitos de diferentes proporgdes das fases nas propriedades

dos materiais obtidos.

As particulas de vidro 58S foram sintetizadas pelo método sol-gel, resultando em uma
estrutura predominantemente amorfa, com mesoporos e area superficial de 280,0 m?.g™!.
Além disso, apresentaram as ligacdes quimicas caracteristicas comumente observadas em

redes desses vidros, conforme relatado na literatura.

Os scaffolds com 20% de volume de so6lidos foram produzidos nas proporcdes 80/20,
90/10 e 95/05 com sucesso pelo método freeze-casting e apresentaram uma estrutura

macroporosa de poros interconectados, favoravel a regeneragao ossea.

As andlises de morfologia e porosidade, realizadas pelo principio de Arquimedes, MEV
e micro-CT, indicaram porosidades proximas a 70%, valor adequado para aplicagdes em
medicina regenerativa, onde o minimo estabelecido ¢ 50% para que o material apresente
potencial regenerativo. Os poros formados foram ndo lamelares, devido a alta
concentracdo de PVA na 4gua, o que altera a morfologia para poros arredondados e os
torna menores em relacdo a scaffolds com menores concentracdoes de polimero. O
aumento do conteudo de 58S resultou na redugdo da porosidade fechada e aumento da

porosidade aberta, mantendo os valores totais de porosidade sem diferenga significativa.

Testes mecanicos mostraram que scaffolds com uma proporcao de 80/20 de 58S/PVA
atingiram maiores resisténcia a compressao (16,7 £ 3,0 MPa), mdédulo de Young (194,6
+ 21,3 MPa) e tenacidade (154,0 = 15,8 x10° J.m™), indicando que as longas cadeias
poliméricas foram capazes de manter a estrutura cerdmica unida durante esforcgos
mecanicos. A capacidade de ajustar essas propriedades por meio da carga polimérica
destaca o potencial dos scaffolds para imitar a mecanica do osso trabecular em aplicagdes

de suporte de carga.
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As avaliagdes de bioatividade demonstraram a formagdo de HAp nas superficies dos
scaffolds, mais rapidamente naqueles com maior conteudo de 58S (proporgdes 90/10 e
95/05), conforme verificado pelas analises de DRX e FTIR. O scaffold com proporg¢ao
95/05 apresentou a formagao mais rapida de HAp, com razoes estequiométricas de Ca/P,
indicando um forte potencial de biointegracao. Andlises de MEV e EDS confirmaram
camadas densas e uniformes de HAp apds a imersdo em SBF, refor¢ando suas

propriedades bioativas.

Ensaios de citometria de fluxo mostraram viabilidade celular superior a 70%,
confirmando a auséncia de citotoxicidade. Embora os extratos utilizados tenham se
mostrado eficientes para a avaliacdo da citotoxicidade, ensaios de contato direto poderiam
fornecer informagdes mais detalhadas sobre as interagdes entre as células MRC-5 ¢ os

vidros bioativos.

Os resultados obtidos comprovam a eficacia da combinagdo do vidro 58S e PVA na
fabricacdo de scaffolds bioativos amorfos com potenciais propriedades fisicas e
bioldgicas adequadas para regeneracdo Ossea trabecular. A adicdo PVA permitiu a
eliminagdo da etapa de sinteriza¢do dos scaffolds quando comparado ao vidro 58S puro
(1250 °C), ou mistura entre 58S e 13-93 (650 °C), oferecendo vantagens expressivas em

eficiéncia energética, reducao do tempo de processamento e custo-beneficio.
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6. MANUFATURA ADITIVA DE HIBRIDOS
6.1. INTRODUCAO

Este capitulo apresenta a pesquisa realizada no Imperial College London, na qual foi
sintetizado um hibrido de vidro bioativo 58S e PV A, processado por impressao 3D, sob

a orientacao do Professor Dr. Julian Jones.

O VB 58S ¢ amplamente reconhecido por suas propriedades osteocondutivas e bioativas,
promovendo a formacdo de uma camada de hidroxiapatita na interface com o tecido
0sseo, o que facilita sua integragdo com o osso natural. A combinacdo deste vidro com
PVA, um polimero biocompativel e hidrofilico, busca ndo apenas preservar as
propriedades bioativas, mas também melhorar a tenacidade e a processabilidade do

material resultante, caracteristicas essenciais para o processo de fabricacao [143].

Dentre os processos de conformagdo existentes e disponiveis, a impressao 3D de
biomateriais se destaca como uma técnica promissora no desenvolvimento de dispositivos
médicos personalizados e solugdes terapéuticas inovadoras, sendo escolhida como a
técnica de producdo do scaffold. A pesquisa realizada teve como objetivo otimizar a
formulagdo e os pardmetros de impressdo para desenvolver estruturas tridimensionais
com propriedades mecanicas e bioldgicas adequadas, visando atender a demanda por

novos materiais capazes de substituir ou reparar tecidos 6sseos de forma eficaz e segura.

Embora existam estudos na literatura que relatam a producdo de hibridos de vidro
derivados do 58S e PVA utilizando agentes de acoplamento, como (3-glicidoxipropil)
trimetoxisilano (GPTMS) e (3-isocianatopropil) trietoxisilano (ICPTS) [159,254,255],
bem como hibridos sem agentes [158,253,256,257], esses trabalhos utilizam formulagdes
sem calcio ou com cloreto/nitrato de célcio para inserir esse metal na estrutura do vidro.
No entanto, ndo foram encontrados relatos na literatura que utilizem Metoxietoxido de

Calcio (CME) como precursor.

A utilizagdo de CME apresenta vantagens, como a eliminacdo da necessidade de
tratamento térmico, comum em processos que utilizam nitratos, que seria inviavel devido

a degradacao térmica do PVA. Além disso, o CME oferece uma melhor incorporacao de
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ions calcio em comparagao com os cloretos e nitratos, permitindo uma distribuicdo mais
homogénea dos ions na matriz vitrea e melhorando as propriedades bioativas e estruturais

do material [258].

6.2. MATERIAIS E METODOS
6.2.1. Reagentes

Os seguintes reagentes foram utilizados neste estudo: 4gua deionizada Milli-Q® (18,2 MQ
a 25 °C), tetraetilortosilicato (TEOS, Aldrich, 98 %), fosfato de trietila (TEP, Aldrich, >
99,8 %), calcio (granulos, Aldrich, 99 %), 2-metoxietanol (anidro, Aldrich, 99,8 %), acido
nitrico (HNO3, Anidrol, 65 %), pellets de PVA (Aldrich, Mw = 20.000-30,000 g.mol ™,
88 % hidrolisado).

6.2.2. Preparacdo de Metoxietoxido de Calcio (CME)

O CME foi preparado seguindo o método descrito por Tallia et al. [36], no qual 4 g de
calcio metélico (<1 cm, 99 %) foram reagidos com 96 ml de 2-metoxietanol anidro sob
atmosfera de argonio a 80°C por 24 horas. Em seguida, a solug¢do resultante foi
centrifugada a 6.000 rpm por 15 minutos para remover o metal de célcio ndo reagido. A
concentracdo do CME foi mensurada transferindo-se 1 ml da solugdo para um cadinho de
platina e aquecendo-a a 1.050°C por 12 horas, para evaporar todo o solvente e converter
0 CME em CaO. A concentragao de CME na solucao resultante foi entdo calculada como

a razdo entre a massa de CaO e a massa molecular do CaO.

6.2.3. Sintese do hibrido

O preparo da solucdo de PVA se iniciou com a mistura de agua deionizada e 4cido nitrico,
ajustando o pH da solugdo para 2. Apds a estabiliza¢dao do pH desejado, a temperatura da
solugdo foi gradualmente elevada até 60 °C, mantendo-se esta temperatura constante
durante todo o processo. O PVA foi adicionado a solug@o sob agitagdo vigorosa, realizada
por um agitador magnético de forma continua e mantida por 1 hora, permitindo a

completa dissolugdo e homogeneizacio do PVA com concentragio final de 0,4 g.mL.
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Simultaneamente a preparacao da solucdo de PVA, foi preparada uma solucao de
TEOS/TEP. Para isso, foi ajustado o pH da solugdo para 2, utilizando &cido nitrico como
agente acidificante com a propor¢do molar de dgua para TEOS de 28:5. Inicialmente,
adicionou-se o TEOS a 4dgua deionizada sob agitacdo constante e, em seguida, o TEP foi
adicionado a mistura, continuando a agitacdo vigorosa por 30 minutos, permitindo uma
hidrolise e pré-condensacdo adequadas do TEOS. Apos este periodo, adicionou-se a
solugdo de PV A previamente preparada a solugdo de TEOS e TEP, agitando-se por mais
30 minutos para garantir uma mistura homogénea. Finalmente, a solucdo de
metoxietoxido de calcio (CME) foi adicionada gota-a-gota a mistura sob agitacdo
constante. Apos atingir o estado gelatinoso, verteu-se a soluc¢ao final em seringas para
uso em um sistema de impressdo 3D, e guardadas a -86 °C, evitando completa geleificagao
e envelhecimento. A composi¢ao da solugdo final possui propor¢do organica/inorganica
de 1:1 e a fase inorganica segue a mesma propor¢ao molar do VB 58S (60 % SiO2, 36 %

CaO e 4 % P10:5).

6.2.4. Impressao 3D

A impressdao da solugdo hibrida foi realizada com velocidade de deslocamento do
cabecote de impressdo de 10 mm.s™!, volume de deposi¢io de 0,05 ml.min"!, ponteira rosa
(diametro 0,61 mm) e recuo entre camadas de 0,61 mm. O modelo 3D utilizado era do
tipo caixa com preenchimento em grade, e distancia de Imm entre linhas de impressao,
conforme a Figura 6.1. Apds impressao o scaffold foi envelhecido a 40 °C por 2 dias e

seco por 24h a 60 °C. A Figura 6.2 descreve a metodologia empregada.

Figura 6.1 — Modelo 3D tipo caixa com preenchimento em grade utilizado na impressao

dos scaffolds e peca pronta a direita
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Figura 6.2 — Metodologia empregada na produgdo de scaffolds hibridos com CME por

impressao 3D.
6.2.5. Caracterizagdo Estrutural

A andlise de DRX foi conduzida com um difratometro Philips-PANalytical PW 1710,
operando a 40 kV e 30 mA, com passo de 0,06° e radiagio CuKo (A = 1,54 A). Os picos
de difragdao obtidos foram comparados com a base JCPDS para identificar as fases
cristalinas. A analise de FTIR foi realizada em um espectrometro Bruker Alpha, equipado
com ATR (refletancia total atenuada) e cristal de diamante. Os espectros foram obtidos
na faixa de 4000 a 400 cm™!, com resolucdo de 4 cm™ e 128 varreduras, visando identificar

as ligagdes quimicas presentes nos materiais.
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A analise de MEV foi realizada no microscopio Jeol JSM-6360LV, sob tensdo de
aceleragdo de 10 kV. Os scaffolds foram fraturados ap6s imersao em nitrogénio liquido e
fixados com fita de carbono dupla face. Todas as amostras foram revestidas com ouro em
uma espessura de 10 nm por pulverizacao catddica antes da anélise. A EDS foi realizada
com sistemas NORAN acoplados aos microscopios, permitindo determinar a composi¢ao

elementar.

A microtomografia computadorizada (micro-CT) foi realizada em um Bruker SkyScan
1174, com tensdo de 50 kV, corrente de 800 pA, filtro de aluminio de 0,5 mm e resolugdo
de pixel de 10,03 um, possibilitando reconstrugdes tridimensionais das estruturas
internas.

6.2.6. Bioatividade

A bioatividade foi avaliada em triplicata pela imersdo de porgdes dos biomateriais em
SBF (Simulated Body Fluid), conforme Kokubo e Takadama, em uma concentracao de
1,5 gL't a 37 °C por até 14 dias. As amostras foram lavadas com 4lcool absoluto, secas

ao ar a 40 °C por 24 horas, e caracterizadas por MEV, EDS, FTIR e DRX.

6.2.7. Viabilidade celular

A avaliacdo da citotoxicidade foi realizada de acordo com a norma ISO 10993-12
(Avaliacao Biologica de Dispositivos Médicos - Parte 12: Preparagdo de Amostras e
Materiais de Referéncia) utilizando o método de extrato. Os scaffolds foram esterilizados
sob luz ultravioleta (UV) por 4 horas e, em seguida, incubados em DMEM (10 g.L!) por
24 £+ 2 horas a 37 £ 1 °C para obter o extrato liquido. O extrato obtido foi aplicado

diretamente as células, substituindo o meio sem filtragao.

Para avaliar o perfil de citotoxicidade in vitro das amostras preparadas, fibroblastos
pulmonares fetais humanos (MRC-5) foram cultivados em frascos de cultura celular de
50 mL. O meio de cultura utilizado foi o Dulbecco's Modified Eagle's Medium
(DMEM/Aldrich), suplementado com 10% de soro fetal bovino e 1% de estreptomicina.
Esse meio consistia em DMEM contendo 4500 mg.L! de glicose, 4 mM de glutamina,
11 mg.L"! de piruvato de sodio e 3,7 g.L"! de bicarbonato de sédio. As células foram

incubadas a 37 °C em uma incubadora de CO: (Thermo 311) com uma atmosfera
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controlada de 95% O2, 5% CO: e 95% de umidade relativa. Apos atingir a confluéncia
adequada, aproximadamente 10® células foram semeadas em placas de cultura celular de
12 pogos contendo o extrato composto previamente preparado. As placas foram mantidas
a 37 °C por 24 horas em uma incubadora de CO: para promover a adesao celular. Os
seguintes grupos experimentais foram estabelecidos (n = 3 por grupo): (i) solucao estéril
de NaCl (0,9% p/v) como controle negativo; (ii) solu¢do de DMSO (20%) como controle
positivo; (ii1) amostras de teste. Todos os ensaios de cultura celular e citometria de fluxo
foram realizados em conformidade com as normas de biosseguranga da ISO 10993-5
(Avaliacao Bioldgica de Dispositivos Médicos - Parte 5: Testes de Citotoxicidade In
vitro). Esses experimentos foram realizados em triplicata, e 20.000 eventos foram
registrados para cada amostra. Pardmetros como espalhamento lateral (SSC),
espalhamento frontal (FSC) e emissdes de 7-aminoactinomicina D (7-AAD) foram

incluidos nessas analises.

A caracterizacdo morfologica das células tratadas foi investigada por microscopia ptica,
conduzida em um microscopio Nexcope NIB620-FL. As células tratadas e os controles
foram investigados para identificar padrdes de citotoxicidade morfologica nas células

estudadas, como apoptose precoce ou tardia, células em fase necrose.

Os resultados obtidos foram expressos pela média + erro padrdo da média. Os dados
foram verificados quanto a normalidade por Shapiro-Wilk seguido de ANOVA e, quando
p < 0,05 entre grupos, foi aplicado pos teste de Tukey.

6.3. RESULTADOS E DISCUSSAO

6.3.1. Caracterizagao estrutural

As imagens de MEV apresentadas na Figura 6.3 revelaram uma estrutura com grande
quantidade de vazios, essenciais para a penetragdo celular e a vascularizagdo que
favorecendo a integragdo do scaffold ao tecido 6sseo. Observa-se uma superficie
homogénea, sem diferenciacdo de fases em escala micrométrica, o que apoia a hipotese

da formagao de um hibrido tipo L.
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Figura 6.3 — Micrografias por MEV de scaffolds hibridos em diversos aumentos

indicando a trama utlizada e a uniformidade da superficie sem fases distinguiveis em

escala micrométrica.

A esquerda da Figura 6.4, observa-se a reconstrugdo 3D de um scaffold, enquanto a direita
¢ apresentada a distribuicdo do espagamento da trama. A andlise da estrutura
tridimensional por Micro-CT revelou uma arquitetura bem definida e uniforme, com
diametro médio da trama de 256,7 um + 96,2 um e quantidade de vazios de 64,7 = 3,2%.
Essas caracteristicas sdo compativeis com potenciais aplicacdes em terapias regenerativas

para o tecido 0sseo.
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Figura 6.4 — Modelo 3D construido por Micro-CT a esquerda e distribui¢ao de

espacamento da trama a direita.

A Figura 6.5 exibe os espectros normalizados das andlises de FTIR de materiais
componentes de um hibrido de TEOS e PVA na propor¢ao de 50/50 (m/m %), sem a
utilizacdo de TEP e CME. A sintese sem os dois Gltimos componentes elimina a influéncia
destes precursores e avalia a interferéncia do polimero na condensagao da rede se silica e
entre as fases organica-inorganica. Para o PVA, bandas em 2900 cm™ indicam a presenca
de grupos -CHa, e em 1700 cm™! sdo referentes a C=0 da por¢ao nao hidrolisada do PVA
e entre 100 e 1050, C-O-H [259,260]. No espectro do hibrido, as bandas de vibragdo
Si-O-Si, entre 800 cm ™' e 1030 cm™, indicam que a adi¢do de PVA no processo sol-gel
nao impediu a condensacdo e a formacdo da rede de silica. Bandas e na regido em torno
de 3300 cm™, observam-se bandas relacionadas a grupos OH. No vidro bioativo, essas
bandas indicam as porgdes de silanol presentes na rede vitrea; no PVA, estdo associadas
as hidroxilas do polimero; e, no hibrido, podem indicar por¢des ndo reagidas durante o

processo de condensagao.

Espera-se que, ap6s a mistura do TEOS hidrolisado com o PVA, o oxigénio da hidroxila
do PVA ataque o silicio do grupo silanol, que ¢ eletrofilico devido a sua ligacdo com o
oxigénio. Esse processo resulta na formagdo de uma ligagcao Si-O-C e na eliminagdo de

uma molécula de agua, criando um éter sililico ligado a cadeia do alcool.
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Figura 6.5 — Espectros de FTIR de vidro SiO2, de PVA e do Hibrido desses dois

componentes com propor¢ao 50/50 m/m %.

Ap6s a verificacdo da possibilidade de condensacdo com a adicdo de PV A no reagdo sol-

gel do TEOS, TEP e CME foram adicionados para incorporacao de fosforo e calcio,

respectivamente. O espectro de FTIR dessa amostra apresentado na Figura 6.6 exibe

diversas bandas que fornecem informagdes sobre a estrutura e as interagdes quimicas no

hibrido produzido via sol-gel. Algumas dessas bandas apresentam deslocamentos em

relagdo as suas regides de absor¢do originais, devido as interacdes entre os grupos

funcionais identificados. As bandas e ombros localizados em 450, 1020 e 1330 cm™! sdo

atribuidas as vibragdes de Si-O-Si na rede de silica [198-201]. Essas bandas refletem a

formacdo da estrutura siloxanica, resultante da hidrolise e condensacdo do TEOS,

responsavel por criar a rede tridimensional de silica. Os ombros em 550, 600, 1140 e 1180

cm’! sdo caracteristicas de deformagdes angulares e de estiramento das ligagdes P-O em

grupos fosfato [261,262], sugerindo a interag¢do entre o TEP e a matriz de silica, além da
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possivel formacao de ligagdes cruzadas entre as cadeias de polimeros e os grupos fosfato.
A banda em 850 cm™ corresponde aos modos vibracionais das liga¢des Si-O-2NBO
associadas a presenca de modificadores de rede na composi¢ao do vidro. O deslocamento
desta banda em relagdo a regidio de absorcao original, 820 cm™, sugere que a incorporagio
de ions Ca*" no vidro ocorreu e deslocou a formagdo da rede de Si-O para NBOs,
indicando o potencial de substituicdo de CME por nitrato de célcio na formulacdo do
vidro 58S [205,206]. A presenca do ombro Si-OH deslocado de 960, para 940 cm!, é
referente as porgdes hidrolisadas, mas ndo completamente condensadas do vidro; em
1630 cm™ também estdo relacionadas aos grupos silanol [202] e a agua fisicamente
adsorvida [203,263]. O Ombro em 1090 cm, pode ser atribuido a deformag¢des
assimétricas de Si-O-C, o que sugere a presenca de ligagdes quimicas entre o silicio € o
carbono via oxigénio. Essas ligacdes covalentes indicam que houve uma reacdo entre o
TEOS e o PVA, resultando na formagao de um material hibrido organo-inorganico por
meio de condensagdo [257,264,265]. A banda em 1425 cm™ esta relacionada a grupos
CO3%* [204] e em 1700 cm™, vibragdes referentes a C=0 estdo presentes devido ao fato

de o PVA nao ser completamente hidrolisado [260].

450 cm’™”’

1020 cm™

550 cm?

1090 cm™’

Absorbéncia (u.a.)

— T - T - I T T * T ~ T * T * 1
2000 1800 1600 1400 1200 1000 800 600 400
Numero de onda (cm™)

Figura 6.6 — Espectro de FTIR do hibrido com propor¢do 50/50 m/m % entre fases

inorganica de vidro 58S e orginica de PVA
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A regido entre 1200 e 900 cm™! esta ampliada de deconvoluida, com R = 0,999, na Figura
6.7 e as curvas correspondentes estdo sinalizadas com diferentes cores. Observa-se em
1020 cm™ a banda de Si-O-Si, em 1090 cm™ a banda Si-O-C e em 1140 cm™ a banda de
P-O, que correspondem a ombros no espectro do hibrido. Apesar do indicio de ligagdes
Si-O-C, mais andlises quimicas sdo necessarias para confirmar a classificacdo desse
material como um hibrido tipo II. A ressonincia magnética nuclear e o raman, sdo

técnicas que poderiam sustentar melhor a hipdtese de ligagdo quimica entre as fases.

Hibrido Model Gaussian

- . . Equation = Y0 + Al(wsqrt(PU(4"In(2)))) * exp(-4*In(2
o 1020 cm 1 SI-O-SI q Y(x-){c)AZ/w("Z)q (PU/(4"In(2)) * exp(-4°In(2)

1 Reduced Chi-Sqr 3,68008E-7

- H Adj. R-Square 0,99999

1 090 cm SI'O'C Value Standard Error
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— 1140 cm 1 P-O Peaki(B) xc 1025,32767 0,38919
— Peaki(B) A 15,19046 0,66002
p I Peak(8) w 62,6206 0,84006
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«© Peak3(B) w 28,26843 0,55292
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Figura 6.7 — Deconvolugio da regido entre 900 e 1200 cm™ do FTIR do scaffold hibrido

Na Figura 6.8, a analise de EDS confirmou a presenca de Si, Ca e P, elementos
constituintes do VB 58S. O carbono presente se relaciona com a cadeia polimérica do
PVA, enquanto o oxigénio observado provém de silanoéis, ligagdes éter no hibrido e
hidroxilas do polimero, além de carbonilas do PV A nao hidrolisado. O silicio e o fésforo
detectados tém como precursores o TEOS e o TEP, respectivamente[266]. A presenca de
calcio, proveniente do CME, indica que essa substancia pode ser utilizada como precursor
para incorporacdo desse ion em alternativa ao cloreto e nitrato de célcio [258]. Esses
resultados sugerem a manutencao da composi¢do quimica do hibrido apds o processo de

impressao 3D.
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Figura 6.8 — EDS da superficie do scaffold recoberta por ouro, evidenciando a presenca

de calcio e fosforo na composigao.

6.3.2. Bioatividade

Apo6s imersdo em SBF por até 7 dias, o padrdo de DRX, mostrado na Figura 6.9(a),
evidenciou a formagao de hidroxiapatita ja nas primeiras 24 horas. Picos distintos de HAp
foram identificados, de acordo com o JCPDS N° 09-0432, em angulos 20 de 26°, 32°, 34°
e 46°, apresentando um aumento progressivo em intensidade, o que indica a formacgao
crescente de fases de HAp. Em concordancia com os padrdes de DRX, o espectro de FTIR
apresentado na Figura 6.9(b) revelou bandas caracteristicas dos grupos PO+*~ em 1020
cm!, 600 cm™ e 560 cm™! [17]. A presenca dessas bandas ¢ consistente com a literatura
sobre vidros bioativos e indica o desenvolvimento de uma camada rica em HAp na
superficie do material, evidenciando a bioatividade do scaffold. O aumento da intensidade
dos picos com o tempo sugere que o material hibrido ¢ altamente bioativo, promovendo

a nucleagdo de fases bioldgicas ao entrar em contato com fluidos corporais.
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Figura 6.9 — Padroes de DRX de scaffolds hibridos em SBF a esquerda e espectros do
mesmo material a direita evidenciando a presenca de hidroxiatatita a partir das primeiras

24 em ambas analises

6.3.3. Viabilidade celular

Os ensaios de viabilidade celular na Figura 6.10 mostram uma baixa taxa de
citotoxicidade do material hibrido em comparagdo ao controle negativo, e os valores sdo
apresentados na Tabela 6.1. A alta viabilidade celular (93,8 %) sugere que o material ¢
compativel em termos bioldgicos, acima do limite inferior de 70% para que seja
considerado citotoxico. As células MRC-5 sdo bastante sensiveis a altas concentra¢des
de ions e pH [267], a interacdo entre a fase organica com o vidro possivelmente controlou
a dissolug¢do desses ions no meio aquoso, € evitou a morte celular e estd proxima de
valores encontrados na literatura para ensaios de viabilidade de células da linhagem
MRC-5 (92.12%) com materiais hibridos de vidro bioativo e polimeros [268]. Ensaio de
ICP-OES (Inductively Coupled Plasma Optical Emission Spectrometry poderia ajudar na
determinagdo da concentracao de ions e elucidar sobre a taxa de liberacao existente em

hibridos e compositos quando em meio aquoso.
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Figura 6.10 — Painéis de citometria de fluxo do controle negativo e de scaffolds hibridos

Tabela 6.1 — Viabilidade celular em contato com extrato hibrido

Amostra Viabilidade

celular (%)

Grupo Controle - 88,5 +0,2%
controle

Hibrido 50/50 93,8 +0,3*

A Figura 6.11 mostra uma micrografia de cultivo de células MRC-5 em extrato do

material hibrido em que se observa um recobrimento total do substrato e alta confluéncia

celular na presenca do material sintetizado. A maioria das células exibe o formato

fusiforme caracteristico da linhagem, enquanto poucas células arredondadas foram

observadas se desprendendo do fundo do frasco de cultivo. Esses resultados corroboram

os dados da citometria de fluxo, que indicam que mais de 90 % das células sdo viaveis.
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Figura 6.11 — Microscopia Optica de culturas em extratos do material hibrido

apresentando alta confluéncia e morfologia caracteristica da linhagem

6.4. CONCLUSAO

O material hibrido foi sintetizado com propor¢ao 50/50 em massa de vidro derivado do
58S e PVA e adi¢do do polimero durante o processo sol-gel ndo impediu a condensacao
da rede de silica conforme sugere o FTIR. As analises de FTIR e EDS revelaram a
presenga dos elementos constituintes do vidro bioativo, como silicio, calcio e fosforo,
sugerindo que o apos impressao 3D o material preservou a composi¢do quimica do
hibrido, garantindo suas propriedades desejadas. Além disso, a utilizagdo do CME como
alternativa ao cloreto e nitrato de célcio se mostrou efetiva conforme a presenga do metal

em EDS.

As micrografias mostraram uma estrutura solida e homogénea, sem a presenca de fases
distintas em escala micrométrica, confirmando a formacao minima para classificagao

como hibrido tipo .

Embora a banda de Si-O-C do FTIR sugerir condensa¢do entre a rede de silica e o
polimero, ainda restam porc¢des ndo reagidas encontradas nas bandas referentes a -OH.
Este comportamento esta alinhado com o mecanismo esperado de condensacao entre o
TEOS hidrolisado e 0 PVA, resultando em ligagdes Si-O-C e na eliminacdo de moléculas

de dgua. Entretanto, estudos complementares como RMN, Raman e ICP-EOS podem ser
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feitos para determinar a estrutura quimica do material € o comportamento de liberagao de

ions, além de avaliar se o material se trata de um hibrido tipo II.

O scaffold final apresenta uma estrutura altamente interconectada, com uma distribui¢ao
uniforme de espacamento de trama e média de 256 pm £+ 96 um, além de uma taxa de
vazios de 64,7 = 3,2%, o que é compativel com os requisitos para regeneracio ossea (>

50 %.

A formagao de hidroxiapatita (HA) nas primeiras 24 horas de imersao indica um alto
potencial de bioatividade. Além disso, o contato do cultivo celular com extratos do
material demonstrou baixa citotoxicidade, com uma alta taxa de células vidveis (93,8 +
0,3), acima do patamar minimo de 70% determinado pela ISSO 10993-12. Estudos futuros
poderdo focar na otimizacao das condigdes de sintese para promover a formacao de
ligacdes covalentes entre as fases organicas e inorganicas, bem como na avaliacdo do
comportamento mecanico do material, a fim de confirmar seu desempenho em longo

prazo.
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7. CONCLUSOES FINAIS
7.1. COMPARACAO ENTRE AS ROTAS

7.1.1. Propriedades Mecanicas

Os scaffolds fabricados por freeze-casting apresentam resisténcia mecanica que varia
conforme a proporcao entre as fases. Para os scaffolds ceramicos 58S/13-93, uma maior
fragao de 13-93 resultou em maiores resisténcias mecanicas a compressao ¢ modulos de
Young. A baixa T, deste vidro possibilitou o fluxo viscoso a temperatura de 650 °C,

sinterizando a estrutura e aglomerando as particulas de vidro 58S [269].

No processo de fabricacdo de scaffolds cerdmico-poliméricos por freeze-casting,
observou-se um aumento das propriedades mecanicas do scaffold com o incremento da
carga polimérica. O longo tamanho de cadeia do PVA cria emaranhamentos entre as
particulas ceramicas, sustentando a estrutura do scaffold mesmo sem sinterizacao
contribuindo para uma distribuicdo homogénea das cargas e retardando a propagacao de
trincas [38,270]. A Tabela 7.1 apresenta uma comparacao e a relagao entre as proporgoes
das fases e as propriedades mecanicas. Letras diferentes indicam diferencas estatisticas

para p <0,05.

Tabela 7.1 — Comparacdo entre fases do material e propriedades mecanicas.

Resisténcia a

Amostras Combressio Modulo de Tenacidade
(I\F;IPa) Young (GPa) (x10° J.m™3)
30/70 11,3+ 2,52 0,8 +£0,3? -
Scaffolds b b
585/13-93 50/50 47 +0,5 0,4+0,1 -
70/30 3,8+1,8° 0,3+0,1° -
80/20 16,7 + 3,0° 0.2+0.1° 154,0 + 15,82
ség;’;’;;’\’,‘f 9010 114 +05° 0.1 £0.1° 86,5 + 8,3
95/05 2,0+0,34 0.1+0.14 15,0 + 2,6°

Dentre as amostras analisadas, todas possuem resisténcia a compressao minima e modulo
de Young compativeis com o osso trabecular humano (2,0 a 12,0 MPa e 0,01 a 3,0 GPa,
respectivamente) [56,214] . Entretanto, observa-se que os scaffolds ceramicos possuem

maiores modulos de Young, enquanto os ceramicos-poliméricos apresentam a maior
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resisténcia a compressdao o que direciona os ceramicos em situagdes nas quais o stress
shielding ¢ mais decisivo e os poliméricos para situacdes de suporte de carga e
confiabilidade [271]. Os valores encontrados para amostras fabricadas por freeze-casting
se aproximam daqueles encontrados na literatura para compoésitos de vidros e polimeros

de acordo com a Tabela 7.2

Tabela 7.2 — Valores de resisténcia mecanica de scaffolds compdsitos de vidro bioativo

e polimeros processados por freeze-casting e impressao 3D.

Resisténcia Moédulode Moédulo de

Materiais Processamento compressdao Elasticidade tenacidade

(MPa) (GPa) (MPa)

Vidro Bioativo/HDPE [272] Impresséo 3D 25,4 1,8 12,5

Vidro Bioativo/Gelatina/ .

Alginato [273] Impresséo 3D 30,0 2,5 15,0

Vidro Bioativo/ .

PCL [274] Impresséo 3D 20,0 1,5 10,0

Vidro Bioativo/ .

Composito [275] Freeze-casting 18,0 1,2 8,0

Vidro Bioativo/PVA [275] Freeze-casting 19,0 1,4 9,0

7.1.2. Morfologia de Poros

A morfologia dos poros ¢ um fator critico para a regeneracdo Ossea, pois influencia
diretamente a infiltracdo celular, a vascularizacdo e a taxa de degradagdo do scaffold. Os
scaffolds ceramicos ndo apresentaram diferenca de porosidade significativa com a
variagdo de proporg¢ado entre vidros 58S/13-93. Além disso, observou-se uma alta relacdo
entre poros abertos e fechados em todas as amostras, o que pode ser atribuido a
capacidade do solvente de afastar as particulas durante o congelamento, devido a baixa
viscosidade da solugdo. Esse comportamento justifica a morfologia lamelar observada

nos scaffolds liofilizados.

No processo de freeze-casting para amostras ceramico-poliméricas, a alta viscosidade da
solucdo impediu o congelamento do solvente da mesma forma que ocorre no processo
somente com carga ceramica. A concentra¢cdo da solugdo afeta diretamente a morfologia
dos poros; neste caso, a alta carga de PVA com longas cadeias restringiu 0 movimento

das particulas além de obstruir defeitos e poros do material durante o processamento,
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resultando na diminui¢do do volume de total poros, aumentando a propor¢ao de poros

fechados/abertos e produzindo morfologias diferentes da lamelar, caracteristico da agua.

Nos scaffolds produzidos por impressao 3D, o processo de envelhecimento e secagem
resultou na perda significativa de liquido, o que causou uma contragao da estrutura final.
Apesar de o formato de preenchimento e a espessura das linhas terem sido calculados
para criar uma quantidade maior do que a observada, a morfologia dos poros foi

preservada conforme a original no momento da impressao.

Apesar das diferengas nos processos, propor¢gdes entre as fases e naturezas dos
componentes, todos os scaffolds apresentaram porosidade superior a 60 %, indicando seu
potencial para aplicacdo em engenharia de tecidos. A comparag@o entre as porosidades
das diferentes rotas de fabricacdo pode ser avaliada na Tabela 7.3, e a morfologia dos
poros ¢ ilustrada na Figura 7.1. Letras diferentes representam diferenga significativa entre

os grupos com p < 0,05

Tabela 7.3 — Porosidades das rotas trabalhadas e diametro médio de poros.

Porosidade Porosidade Porosidade Diametro médio

Amostras fechada (%) aberta (%) total (%) de poros (pm)
30/70 6,2+36% 639+58" 70,1+242 104,8 + 39,32
Scaffolds
585/13-93 50/50 4,8+24% 68,5+2,6° 73,3+4,9° 95,4 + 35,8
70/30 6,6+29* 698+49% 76,3+26° 98,0 + 36,72
80/20 27,8+52° 41,7+9,7° 69,5+5,12 63.7 + 23,9°
Scaffolds
53S/PVA 90/10 17,4+19° b571+55° 745+3,6° 83.2 + 31,22
95/05 6,1+1,22 68,9+6,4* 750+7,12 102.4 + 38,42
Scaffold 5, ; ; 64,7 +3,2°  256,7 + 96,20

Hibrido
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Figura 7.1 — Morfologia de poros evidenciando o resultado direto do congelamento ou

processo de impressao.

7.1.3. Bioatividade

A bioatividade dos scaffolds foi avaliada por imersdao em SBF por periodos iguais para
todas as amostras deste trabalho. Em scaffolds ceramicos mistos de 58S/13-93, a
formag¢ao de HA ocorreu mais rapidamente do que em scaffolds puros de 13-93 em
estudos anteriores [276]. Para os scaffolds produzidos por freeze-casting, o teor de 58S
foi determinante para a velocidade de formagao de HA, que aumentou com a proporgao
deste vidro devido a sua alta area superficial especifica e taxa de dissolugdo[277]. O
scaffold hibrido apresentou desempenho semelhante aos compdsitos ceramicos,
formando HA em menos de 24 horas de imersao. Seus picos no padrao de DRX e bandas
no espectro de FTIR foram mais intensos e definidos que em todas as outras amostras,

sendo considerado o de maior bioatividade.

Tabela 7.4 - Tempo de formacao da camada de HA para os scaffolds desenvolvidos

neste trabalho.

Tempo de
Amostras formacao HA
30/70 1 dia
Scaffolds .
58S/13-93 50/50 1 dia
70/30 1 dia
80/20 3 dias
Scaffolds .
58S/PVA 90/10 3 dias
95/05 1 dia
Scaffold 5, 1 dia*

Hibrido
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7.1.4. Viabilidade Celular

A citotoxicidade foi avaliada por citometria de fluxo e microscopia Optica em cultivo de
células MRC-5 com extrato dos materiais. Para os scaffolds ceramicos, maiores
propor¢des de vidro 58S resultaram em maior viabilidade celular. No entanto, essa
tendéncia se inverteu nos compositos S8S/PVA. A viabilidade celular ¢ um parametro
multifatorial que depende da rugosidade, quimica e carater hidrofilico da superficie, bem
como dos ions e residuos liberados em meio aquoso [160,250,277]. O scaffold hibrido
apresentou a maior viabilidade celular, provavelmente devido a taxa de dissolucao do
vidro sob condigdes diferentes daquelas dos compoésitos. Apesar da variagdo dessas
caracteristicas entre as amostras, todas as analises mostraram alta viabilidade celular,
superior a 70 %, indicando que os materiais ndo apresentam toxicidade, conforme a
Tabela 7.5. A morfologia celular também foi preservada, com alta confluéncia observada
por microscopia Optica para todas as amostras. Letras diferentes representam diferenga

significativa entre os grupos com p < 0,05.

Tabela 7.5 — Vabilidade celular de meios de cultivos em contato com extratos dos

materiais examinados.

Viabilidade

Amostras celular (%)

30/70 88,1 + 0,3%

Scaffolds ]
585/13.93 °0/%0  83,1+03
70/30 83,6 + 0,3°
80/20 83,3 +0,3?
Scaffolds .
sgs/pya 2010 733104
95/05 71,1 +£0,4°
Scaffold

Hibrido 50/50 93,8 +0,3°
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7.2. CONCLUSOES GERAIS

A sintese das particulas mesoporosas de 58S pelo método sol-gel foi bem-sucedida,
resultando em particulas com caracteristicas estruturais tipicas de materiais bioativos,

como alta area superficial especifica e porosidade adequada.

A sintese das particulas de vidro 13-93 também foi realizada com sucesso, com o material
exibindo baixa tendéncia a cristalizagdo devido a sua composi¢do. Isso permitiu a
sinterizagdo dos scaffolds a temperaturas mais baixas sem perda significativa de
bioatividade. Apos sinterizacdo dos scaffolds cerdmicos, as particulas permaneceram
amorfas indicando sucesso no emprego do vidro 13-93 para reduzir a temperatura de

sinterizagdo de 1250 °C do vidro 58S puro para 650 °C.

Os scaffolds produzidos por freeze-casting e impressdo 3D apresentaram porosidade
controlada ¢ interconectividade, favorecendo a infiltragdo celular ¢ a vascularizagdo,
caracteristicas essenciais para a regeneracao Ossea. A variagdo nas proporcdes de 58S,

13-93 e PVA resultou em diferentes perfis de porosidade e resisténcia mecénica.

A sintese dos scaffolds hibridos de 58S e PVA via sol-gel foi eficaz, produzindo um
material com estrutura homogénea e bem integrada e a adicao de PVA ao vidro bioativo
58S ndo impediu a formag¢ao da rede de silica e manteve as propriedades bioldgicas do

material.

Todos os scaffolds testados demonstraram boa bioatividade, muitos com formagao de

hidroxiapatita observada nas primeiras 24 horas de imersao em SBF.

Os testes de citotoxicidade mostraram alta biocompatibilidade, com baixa citotoxicidade
e viabilidade celular superior a 80 %. A microscopia Optica revelou alta confluéncia

celular e morfologia caracteristica de células saudaveis.
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7.3. SUGESTOES PARA TRABALHOS FUTUROS

Como sugestao para trabalhos futuros, ¢ possivel citar:

Otimizar parametros do processo sol-gel para maximizar a quantidade e ligagdes

covalentes em hibridos VB-PVA.

Utilizar agentes funcionalizadores de superficie e ligantes como (3-
glicidoxipropil) trimetoxisilano (GPTMS), (3-isocianatopropil) trietoxisilano

(ICPTS).

Caracterizar a estrutura quimica do material hibrido por ressonincia magnética
nuclear (NMR) para compreender melhor as ligacdes presentes e o papel do CME

e PVA no processo sol-gel.

Avaliar a resisténcia mecanica e o desempenho estrutural de diferentes formatos

e padrdes de preenchimento em scaffolds produzidos por impressao 3D.

Determinar a taxa de liberacdo de ions e degradagdo dos scaffolds em solugdo
salina tamponada com fosfato (PBS), especialmente a diferenca entre os

compositos e o material hibrido.
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