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RESUMO

Medidas de reparacdo 6ssea envolvendo cirurgias e substituicdes de tecidos estdo cada
vez mais presentes nos dias atuais, além do progressivo avan¢o do mercado de préteses,
implantes e tecnologias que investem na area da saude. De 2009 a 2011, aproximadamente
225 milhdes de pacientes tiveram um diagndéstico médico relacionado a ortopedia, custando
cerca de 215 bilhdes de ddlares se contar com substituicdo de quadris e joelhos (CHEN,
2019). Nesse contexto, inUmeras pesquisas sao realizadas atualmente com o objetivo de
desenvolver uma op¢do mais vantajosa para os casos de cirurgias envolvendo o tecido
6sseo. Com base na Engenharia de Materiais, consegue-se aprofundar em materiais
bioativos e biocompativeis, entre eles polimeros e compésitos, que sdo candidatos
altamente qualificados para uma possivel substituicdo do tecido referido. Através de uma
revisdo de literatura, foi possivel encontrar inUmeros materiais e as técnicas mais
promissoras e aprofundar sobre eles. Neste trabalho, estudaremos sobre a viabilidade de
scaffolds, obtidos pelo processo de FFF (Fabricagdo por Filamento Fundido), de uma
blenda PLA/PCL (poliacido lactico/policaprolactona) com carga de HA (hidroxiapatita) serem

utilizados a fim de substituir tecidos 6sseos.

Palavras-chave: Biomateriais. FFF. PCL. PLA. Hidroxiapatita. Impressdo 3D. Manufatura
Aditiva. Blenda. Compésito. Bioatividade.



RESUMO EM LINGUA ESTRANGEIRA

Bone repair measures involving surgeries and tissue replacements are increasingly
present today, in addition to the progressive advancement of the market for prostheses,
implants and technologies that invest in the health area. From 2009 to 2011, approximately
225 million patients had a medical diagnosis related to orthopedics, costing about 215 billion
dollars if hip and knee replacement are included (CHEN, 2019). In this context, numerous
researches are currently carried out with the aim of developing a more advantageous option
for cases of surgeries involving bone tissue. Based on Materials Engineering, it is possible to
go deeper into bioactive and biocompatible materials, including polymers and composites,
which are highly qualified candidates for a possible replacement of the referred tissue.
Through a literature review, it was possible to find numerous materials and the most
promising techniques and to delve into them. In this work, we will study the feasibility of
scaffolds, obtained by the FFF process (Fused Filament Fabrication), of a PLA/PCL
(polylactic acid/polycaprolactone) blend with HA (hydroxyapatite) load to be used in order to
replace bone tissue.

Keyword: Biomaterials. FFF. PCL. PLA. Hydroxyapatite. 3D printing. Additive Manufacturing.
Blend. Composite. Bioactivity.
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1 INTRODUGAO

Entre as doencas que afetam mundialmente a populacdo, as que afetam os
0ssos entdo entre as que mais causam problemas, principalmente para a populagao
adulta e terceira idade. Segundo estatisticas de 2014 da obra “The Burden of
Musculoskeletal Diseases in the United States”, as fraturas causadas por
osteoporose, por exemplo, podem crescer de 10,2 milhdes em 2010 para 13,6
milhdes em 2030 (CHEN, 2019). Segundo dados de 2019, anualmente, 500.000
pessoas recebem tratamento médico devido a fragilidade éssea causada por
osteoporose (NHS, 2021). Esta é responsavel por 8,9 milhdes de fraturas no
mundo, segundo dados de 2021 divulgados no Dia Mundial da Osteoporose.

Para esses tipos de debilitagdes se passou a recorrer a enxertos de tecidos.
Esses enxertos, que podem ser enxertos 0sseos autdlogos (retirada de tecidos,
orgaos ou células de um individuo e transplantar para si mesmo) e enxertos 6sseos
alogénicos (retirada de tecidos, 6rgaos ou células de um individuo para outro da
mesma espécie), foram usados por muito tempo na Europa e Estados Unidos para
contornar problemas relacionados a fraturas e disfungbes Gsseas, mas essa coleta
€ prejudicial ao corpo e limitada, além das questdes de dificeis condicbes de
armazenamento e manuseio do material doador congelado e complicagdes
imunolégicas (KOKUBO, 2003; MAXSON, 2010). Entre alguns exemplos de casos
prejudiciais ao paciente podemos citar a perda de fungcdo no local doado,
morbidade do local doador, transmissdo de doencas e dificuldade de adaptagao do
tecido ao novo ambiente (MIAO, 2019; MADRID, 2019). Por isso, materiais artificiais
como implantes ésseos sdo usados como uma alternativa.

Nesse contexto, a Engenharia de Tecidos se apresenta como a area que
estuda o reparo e substituicao de tecidos danificados ou ausentes. Esse campo de
estudo inclui a biologia celular, ciéncias e engenharia dos materiais, e fatores
bioquimicos e fisico-quimicos (MAXSON, 2010).

Utiliza também os chamados biomateriais que tem por objetivo substituir ou
reconstruir tecidos danificados. Estes materiais devem estimular e controlar a

proliferagao celular; possuir uma taxa de degradacao similar a taxa de formacéao do



novo tecido; ser capaz de suportar cargas realizadas in situ; ter capacidade ser
medida a proliferagdo, diferenciacdo e anexagdo de células; ter boa
osteocondutividade (capacidade do osso de formar células em locais danificados
através de scaffolds a fim de, lentamente, substitui-los com um novo osso ao longo
do tempo) com o tecido 6sseo hospedeiro; ter biodegradabilidade; ter resisténcia
mecanica compativel com o local a ser substituido; ter adequada porosidade; ser
possivel de ser fabricado em formas complexas e ser viavel para comercializagao e
procedimentos clinicos.

Também envolve a fabricagdo de scaffolds que simulam a matriz extracelular
nativa imitando suas fungdes mecanicas e fisiologicas (MIAO, 2019). Esses
scaffolds recebem uma atencao especial quando fabricados com poliacido lactico e
policaprolactona, principalmente quando ha presenga de carga ceramica, como a

hidroxiapatita.

Visto isso, a Engenharia de Materiais tem o papel de estudar os materiais
com melhores estruturas e comportamentos térmicos, fisicos, biolégicos e
reoldgicos relacionando-os com suas propriedades a fim de prever seu
comportamento em especificas técnicas de processamento. Tudo isso ajuda a

desenvolver o melhor material para esta aplicagao tao especifica.



2 REVISAO DE LITERATURA

2.1 MATERIAIS
2.1.1 O Osso e suas caracteristicas

O tecido 6sseo € uma combinagao organical/inorganica e ha, naturalmente,
um polimero, colageno, € um mineral, apatita, sendo que os nano cristais de apatita
estdo depositados nas fibras de colageno. Suas propriedades combinadas sdo mais
favoraveis do que as vantagens de cada um individualmente (LI, 2013;
KOKUBO,2003). Por esse motivo, compdsitos sdo uma escolha conveniente para

substituicdes de tecidos 6sseos (ARMENTANO, 2010).
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Figura 1: Estrutura basica do osso humano (SANTOS, H. “Medula Ossea”.

Biologia Net).



O osso é composto de 60-70% de mineral, 10-20% de colageno e 9-20% de
adgua em massa (HUANG, 2018). E formado pelo osso cortical (ou compacto), uma
casca compacta que se encontra na parte externa e € mais denso com menos de
10% em volume de porosidade e suas cavidades sao visiveis. O osso compacto &
responsavel pela protecao, suporte e resisténcia da estrutura dssea macroscopica e
sdo normalmente encontrados nas diafises (haste longa do 0sso). A estrutura 6ssea
macroscopica também é formada pelo osso esponjoso, um nucleo poroso com 50 a
90% em volume de porosidade, na parte interna. Suas cavidades séao
intercomunicantes e € muito encontrado em ossos curtos, chatos e irregulares.
Também estdo presentes em epifises (as extremidades alargadas de um osso
longo). Na figura 1 esta representada a estrutura éssea macroscépica do 0sso

(CHEN, 2019; KHAJAVI, 2015, MAGALHAES, 2020).

Além da estrutura microscopica, também ha a microscopica, classificada em
primaria e secundaria. A primaria tem menos minerais e mais ostedcitos (células
maduras derivadas dos osteoblastos , residentes em lacunas da matriz 6ssea) em
relagao ao tecido 6sseo secundario. Na fase embrionaria, o tecido ésseo primario é
o primeiro a ser formado, sendo pouco encontrado em adultos. E encontrado em
locais que estdo passando por remodelagdo, como por exemplo, alvéolos dentarios
e regides de insercao de tenddes. Por sua vez, o tecido 6sseo secundario possui
fibras colagenas organizadas em lamelas, paralelas uma em relagdo a outra. Em

cada lamela é possivel encontrar os ostedcitos (MAGALHAES, 2020).

Grande parte do tecido ésseo é feito por colageno tipo 1, que também é um
componente da matriz extracelular. O colageno tipo 1 possui um médulo elastico em
torno de 100 MPa e o do osso é aproximadamente 2 GPa (KHAJAVI, 2015). As
células vivas fazem parte de apenas 1% do volume do osso. Assim, € possivel fazer
testes in vitro com uma estrutura tridimensional simulando a estrutura do osso, sem
a participacado de células vivas, bastando a presenga de grupos funcionais para a

nucleagao da apatita na sua superficie (CHEN, 2019).F

Uma das habilidades dos tecidos € a capacidade regenerativa, a qual
depende do local, tipo de tecido e do tamanho da fratura. No caso do tecido

cartilaginoso sua capacidade de cura é produzida pela sua natureza avascular e



aneural, e apresenta uma baixa habilidade regenerativa. Defeitos nesse tecido
podem ocasionar disfungdo e dor local (GONZALEZ, 2019). Cerca de 70% dos
casos de disfungdo da articulagdo temporomandibular (articulagdo localizada na
base do cranio em frente a estrutura da orelha e liga o maxilar inferior (mandibula)
ao maxilar superior (maxila)), por exemplo, estao relacionados com o deslocamento
do disco da articulacdo temporomandibular. Esse local possui capacidade
regenerativa muito baixa e o reparo ou reposi¢gao do disco € problematica (TAO,
2019). Ou seja, seria necessario recorrer a meios que envolvem cirurgia em muitas
situacdes (MAXSON, 2010).

Para os casos em que a capacidade de cura do osso nao € o suficiente, é
comum recorrer-se a meétodos tradicionais de implantagdo, como osteotomias sub
instrumentadas, que é a introdugcdo de implantes no corpo com diferentes tipos de
superficies e uso de ostedtomos (conjunto de instrumentos especializados para
implantacdo) (DONG, 2018). Ha diferentes maneiras de tratar um defeito 6sseo,
como os enxertos citados anteriormente, o que ndo convém. Para isso, a alternativa
estudada é o desenvolvimento de um tecido artificial que mimetize as caracteristicas

fisicas e biolégicas do local danificado.

Nesse contexto, a Engenharia de Materiais propde técnicas para auxiliar no
desenvolvimento de materiais para utilizagcdo em implantes de regeneracao 6ssea.
Unindo materiais com estruturas e caracteristicas especificas, consegue-se obter
propriedades adequadas para esse tipo de aplicagdo usando métodos especificos

de processamento.

Alguns dos requisitos necessarios para a regeneracdo de um tecido
desenvolvido em laboratério, estdo: células adequadas, scaffolds biomédicos e
componentes bioativos (YEO, 2019). Outros pontos importantes desse processo

serdo discutidos mais adiante.

2.1.2 Biomateriais

Biomateriais sdo aqueles que ficam em contato com o tecido vivo e tém por

objetivo substituir ou reconstruir tecidos danificados, estimulando e controlando a
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proliferagdo celular, a fim de obter resultados como a regeneragao 6ssea (FILHO,
2016). Entre os requisitos desses materiais utilizados nas aplicagdes de engenharia
de tecidos pode-se citar: ter capacidade ser medida a proliferacéo, diferenciacéo e
anexacgao de células; boa osteocondutividade (capacidade de promover crescimento
0sseo) com o tecido Osseo hospedeiro; biodegradabilidade (capacidade de
degradacgédo biolégica de materiais organicos por organismos vivos); resisténcia
mecéanica compativel com o local a ser substituido, porosidade; fabricagdo em
formas complexas; viabilidade para comercializagdo e procedimentos clinicos (TAO,
2019). Além disso, as propriedades mecanicas devem ser avaliadas mesmo quando
o novo tecido estd sendo formado, pois a observagao da capacidade de suturar é
essencial para o processo de implantacdo e a pos-implantagdo (ARMENTANO,
2010; CENGIZ,2019).

Os biomateriais para aplicagdes ésseas buscam mimetizar as propriedades
mecanicas e bioquimicas do osso e por muito tempo materiais metalicos foram os
principais materiais utilizados para este fim por possuirem, em sua maioria, alta
resisténcia, ductilidade e tenacidade a fratura (FILHO, 2016). Metais e ligas
metalicas como liga cobalto-cromo, agos inoxidaveis, titdnio e suas ligas sao
largamente utilizados para fixagdo e substituicido de ossos danificados, sendo
utilizados em mais de 70% dos implantes feitos de biomateriais metalicos. No
entanto, essas aplicagcbes ndo se adequam totalmente ao desejado devido a
demasiada resisténcia mecanica dos metais e a sua incompatibilidade biomecanica,
principalmente quando comparamos o alto valor do moédulo elastico em relagdo ao
0sso humano. Além disso, podem ser toxicos ao corpo, ter baixa adesao ao tecido e
ter efeito de protecdo contra tensbes devido ao elevado médulo elastico
(ALIZADEH, 2019).

Ha materiais ceramicos bioativos que tém a propriedade de reagir com fluidos
fisiolégicos e formar ligagdes tenazes com tecidos duros (ou tecidos moles em
alguns casos) espontaneamente, permitindo que sirvam como suportes temporarios
do osso humano. Entre esses materiais podem ser citados: fosfato tricalcico (TCP) e
hidroxiapatita (HA) (BLAKER, 2003; ARMENTANO, 2010; KOKUBO, 2003). Essas

bioceramicas sé&o capazes de suportar ambientes quimicos mais criticos do que os



metais e polimeros, possuem boa biocompatibilidade (capacidade de interagir
adequadamente com um sistema bioldégico, sem provocar danos ou rejeicao),
osteocondutividade, biodegradabilidade, restaurabilidade e hidrofilicidade (TAO,
2019). Além disso, a taxa de Ca/P dos fosfatos de calcio influencia diretamente em
sua degradacado e bioatividade (habilidade de estabelecer ligacbes de natureza
quimica entre o material e o tecido 0sseo). Essas ceramicas sao largamente
utilizadas em reconstrugdes Osseas, revestimentos de implantes ortopédicos,

aplicacbes odontoldgicas e drug delivery (ALIZADEH, 2019).

A HA, por exemplo, se destaca devido a sua estrutura e composigao, que sao
similares as do osso mineral, além de conseguir ajudar na formagao do osso.
Ademais, apresenta boa osteocondutividade e alta resisténcia mecanica
(ARMENTANO, 2010).

Materiais ceramicos reabsorviveis (ceramicas absorviveis pelo corpo sem
causar danos a saude) como TCP e HA apesar de muita similaridade com o 0sso
natural, ttm menor tenacidade a fratura e maior modulo elastico, apresentando um
comportamento muito fragil, principalmente quando porosos (KOKUBO, 2003;
RAKOVSKY, 2010).

Aléem das bioceramicas serem altamente utilizadas na biomedicina, os
polimeros se destacam desde as Ultimas décadas devido a notavel
biocompatibilidade, propriedades elasticas e propriedades bio-inertes (propriedade
de ndo causar reacido no organismo, uma vez que possuem uma estabilidade
quimica elevada) de varios deles (GONZALEZ, 2019). Muitos sdo biodegradaveis,
geralmente classificados em polimeros de base natural, como polissacarideos e
proteinas, e em polimeros sintéticos, como PLA (Poliacido lactico), PCL (Poli
Caprolactona), PGA (Poli Acido Glicdlico), PHB (Poli Butirato Hidroxil), muito
utilizados em aplicagbes biomédicas (ARMENTANO, 2010).

Os polimeros naturais possuem propriedades mecanicas inferiores aos
polimeros sintéticos, mas tém melhores propriedades bioldgicas como a facilidade
de reconhecimento biolégico, beneficiando a adesao e fungao celular. Os sintéticos,
além das propriedades mecanicas mais elevadas, possuem degradagao controlavel,

reprodutibilidade e possibilidade de alteracdo de formas. A desvantagem,



dependendo do uso, € a superficie hidrofébica e a auséncia de sinais de
reconhecimento celular (CENGIZ, 2019; ARMENTANO, 2010).

Polimeros sintéticos como PCL, PLA e PGA podem ser utilizados em
diversas aplicagcdes biomédicas e em contato com o corpo humano, sendo aplicadas
como suportes fisicos, vasos sanguineos sintéticos, implantes de quadril entre
outras. O PCL, por exemplo, recebeu enorme atengao pelas suas caracteristicas
biocompativeis, biodegradaveis e inertes, principalmente para aplicacbes de
implantes de longa duragdo, promovendo regeneragdo Ossea. Este é um o6timo

candidato para utilizagdo em aplicacdes ortopédicas (GONZALEZ, 2019).

Polimeros biodegradaveis nao sao bons osteocondutores e se degradam em
produtos acidos, o que pode causar inflamagcdo e ostedlise (reabsorgédo ativa da
matriz 6ssea, com consequente redugdo da massa 6ssea) quando em contato com
o 0sso. Além disso, estruturas porosas feitas destes polimeros ndo possuem
resisténcia mecanica suficiente para serem implantadas em sitios que suportam

cargas (RAKOVSKY, 2010).

Os biomateriais compostos por mais de um tipo de polimero, independente
se é natural ou sintético, geralmente apresentam melhor desempenho do que
quando se utiliza apenas um polimero (CENGIZ, 2019). Ao utilizar compdsitos de
polimero e ceramica, além de contornar as complicacbes de propriedades das
ceramicas bioativas, ja citadas anteriormente, melhora-se a propriedade mecanica e
a osteocondutividade no polimero (BLAKER, 2003). Existem diversos estudos que
comprovam que esses compositos conseguem uma maior similaridade mecanica
com o0 0sso esponjoso natural e com isso, € possivel obter boa bioatividade e
controle da macro e microestrutura para reparar defeitos 6ésseos (CHEN, 2019;
ARMENTANO, 2010).

No entanto, alguns estudos mostram que, ao incorporar essa carga, O
aumento da bioatividade nado acompanha proporcionalmente o aumento de
propriedades mecanicas. Ha, na verdade, um limite de refor¢co de carga que a matriz
polimérica suporta, indicado pela superexposicdo das particulas ceradmicas nos
poros da superficie. Ademais, dependendo do polimero utilizado para esta finalidade

pode desencadear respostas inflamatérias, pela liberagdo de produtos acidos da



degradacgéo, no tecido do hospedeiro (ARMENTANO, 2010; BLAKER, 2003).
2.1.2.1 Poliacido lactico

Dentre os diferentes tipos de polimeros, o PLA se destacou em aplicagdes
biomédicas e foi aprovado em 1996 pela FDA, agéncia norte-americana que regula
a comercializagdo de medicamentos, dispositivos médicos e alimentos, para a
implantacdo em humanos (ALIZADEH, 2019). E um poliéster que, ap6s degradado,
pode ser absorvido no corpo humano. Isso ocorre através da decomposicdo das
cadeias poliméricas em subprodutos que sao metabolizados no ciclo de Krebs
(BACKES, 2017).

O PLA é derivado de fontes renovaveis como batata, amido de milho e
cana-de-agucar e a sua sintetizacdo € feita pela abertura de anel de lactideo
formando o acido latico, o qual é produzido pela fermentacdo dessas fontes
renovaveis da agricultura. Vale-se dizer que seus mondémeros nao séo toxicos e é
um material possivel de ser reciclado e reutilizado para impressao 3D em aplicagbes
nao biomédicas (ALIZADEH, 2019; CHEN, 2019).

O.
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Figura 2 - Estrutura quimica do PLA (WIKIPEDIA.Polylatic Acid)

A estrutura quimica do PLA é representada na Figura 2 acima. Apresenta
grupos ésteres mais suscetiveis ao ataque hidrolitico, influenciando diretamente na

sua degradacao quando ha a quebra das cadeias poliméricas (GONCALVES, 2015).

Entre suas caracteristicas pode-se dizer que é semicristalino com baixa taxa

de cristalizagdo, tem natureza hidrofébica e boa biodegradabilidade (ALIZADEH,



2019). Possui baixa rigidez com 3,5 GPa de mddulo elastico e 59 MPa de
resisténcia a tracdo. O PLA possui uma Tg de 55 a 60°C e baixa resisténcia ao
calor. Apesar de fragil, possui boas propriedades mecanicas, possui transparéncia e

€ de facil processamento (CHEN, 2019).

O PLA possui dois estereoisbmeros, que influenciam diretamente em suas
propriedades, chamados de poliacido latico levogiro ou Poli(L-acido latico) (PLLA) e
o poliacido latico dextrogiro ou Poli(D-acido latico) (PDLA). Os isbmeros diferem
entre si utilizando uma luz polarizada. Os estereocisdbmeros resultam da sintese
quimica do acido latico com a hidrolise da lactonitrila utilizando um &acido forte
(GIMENES, 2017).

Em relacdo a solubilidade do PLA, este tem baixa solubilidade na maioria dos
solventes organicos sendo soluvel em apenas solventes toxicos como cloreto de

metileno e cloroféormio (CHEN, 2019).

PLA possui biocompatibilidade com o tecido nativo e é biodegradavel,
facilitando processos que envolvem introducdo de implantes de PLA no corpo, pois
nao necessita de cirurgias adicionais, como para remover o dispositivo (ALIZADEH,
2019). Além disso, nao sofre reagdo eletroquimica no corpo devido a baixa
condutividade (CHEN, 2019).

Ha estudos e aplicacbes que mostram que revestimento de implantes
metalicos com PLA consegue aumentar a resisténcia contra corrosdo e melhorar a
atividade biolégica do implante. No entanto, a rigidez do PLA pode impedir sua
aplicacdo em scaffolds para a restauracdo de determinados ossos. Por isso, é
comum modificar o material com outro polimero de elasticidade e resisténcia
apropriada (CHEN, 2019).

Entre as companhias que produzem dispositivos médicos comerciais
utilizando PLA podem ser citadas Biomet (EUA), Takiron (Japao), Zimmer (EUA) e
Sysorb (Switzerland)(CHEN, 2019).

2.1.2.2 Policaprolactona
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O PCL é um poliéster alifatico desenvolvido no comego de 1930 e pertence,
assim como o PLA, ao grupo do poli(a-hidréxi acidos) (PARK, 2019; CHRISTEN,
2020). E obtido por polimerizacdo por abertura de anel da €-caprolactona e possui
cadeia linear, ou seja, ndo ha grupos laterais volumosos em sua estrutura quimica
(CARAMELLA, 2016).

Na figura 2 é possivel visualizar a estrutura quimica do PCL. Este é um
polimero semicristalino com uma baixa temperatura de transicido vitrea, de -60°C
aproximadamente, o que pode gerar problemas durante o processamento, e se
encontra majoritariamente na forma amorfa (KIM, 2019). Sua temperatura de
amolecimento € em torno de 59-64°C dependendo de sua cristalinidade
(CARAMELLA, 2016).

/’O\/\/\)J\\
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Figura 2 - Estrutura quimica do PCL (POLYSCIENCES. Polycaprolactone,
MW 50000, powder)

As propriedades mecanicas de scaffold de PCL sao alteraveis de acordo com
a geometria e porosidade. A porosidade dos scaffolds de PCL pode ir de 51,1% a
80,9% e sua resisténcia a compressao de 10 MPa a 0,6 MPa (YUAN, 2019). O
modulo elastico do PCL varia de 35,5 a 140,4 MPa e o do osso € de pouco acima de
7 GPa (HUANG, 2020). Os scaffolds de PCL puro apresentam um moddulo de
compressao de 100 a 200 MPa dependendo da porosidade (VISSCHER, 2019).
Esses valores ndo atendem completamente os requisitos de resisténcia para uma
substituicdo 6ssea, sendo necessario modificagdes como a introdu¢do de cargas

ceramicas ou utilizacdo do material em blendas.

Um dos primeiros dispositivos feitos utilizando PCL foram as suturas e, em
comparagao a outros biopolimeros reabsorviveis (polimeros absorviveis pelo corpo

sem causar danos a saude), possui uma taxa mais lenta de degradagdo, menos
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reagcdes contra corpos externos e facilidade de manipulagcdo (CHRISTEN, 2020;
PARK, 2019). Estas caracteristicas levaram os pesquisadores a estudarem a
aplicacdo do PCL em tecidos biologicos. Lei D. et. al, por exemplo, estudou a
fabricagdo de scaffolds de PCL por impressdo 3D com forma tubular, com
elasticidade radial e boa flexibilidade. Quando combinado com condrécitos (células
presentes no tecido cartilaginoso) este possui propriedades de resisténcia e
elasticidade similares as do tecido nativo da cartilagem traqueal (LEI, 2019).
Quando feitos com scaffolds, matrizes extracelulares sao formadas entre seus poros
indicando que é biocompativel e capaz de formar neo tecidos adjacentes como a
matriz extracelular (PARK, 2019).

Outros estudos ainda comprovam a regeneragao 6ssea em pouco tempo com
a utilizacao desse biomaterial, como Rohner et al., que constatou a formacao 6ssea

apos 3 meses em scaffolds de PCL com medula ¢ssea revestida (MADRID, 2019).

Esse polimero sintético é indicado para implantes de longa duragéo pelo seu
carater hidrofébico e grau de cristalinidade, que prolonga a taxa de degradagao
(CARAMELLA, 2016; KIM, 2019). No entanto, podem haver restricbes como a
fumaca produzida por fumantes, a qual pode interromper a integragdo do implante
de PCL com o tecido hospedeiro e reduzir a vascularizagdo do implante

aumentando o risco de infec¢do (PARK, 2019).

Devido as suas boas propriedades de viscoelasticidade em relagao a
outros polimeros biodegradaveis, pode ser manufaturado em diversas estruturas
(espumas, microesferas, filmes, micelas, nanofibras, entre outros) (CHRISTEN,
2020). No entanto, algumas caracteristicas limitam ampliar sua aplicagédo, como
atividades bio regulatérias, hidrofobicidade, contribuicdo de carga neutra e
suscetibilidade a degradacdo mediada por bactéria (YONG, 2019).

Sua hidrofobicidade é devido a presenga de grupos metilénicos nao polares e
um grupo éster (relativamente polar) (GONCALVES, 2015) .

Por ser considerado um biomaterial, o PCL aceita o ligamento e proliferacao
das células mas n&o oferece um ambiente propicio para outras fungdes bioldgicas

como diferenciacdo devido a falta de bioatividade, sendo necessario o uso de
blendas e compdsitos (BLUM, 2019).
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2.1.2.3 HA

A hidroxiapatita (HA), cuja a estrutura quimica € representada pela Figura 3,
pode ser de origem natural ou sintética, sendo biocompativel com ossos, dentes,
pele e musculos, tanto in vivo (testes realizados em contato direto com o corpo
humano ou animal) quanto in vitro (testes simulando o corpo humano ou animal sem
fazer uso diretamente destes) (ARMENTANO, 2010). Sua relagédo molar é de 1,67
Cal/P e, por conta da sua estrutura hexagonal ou monoclinica cristalina, a HA tem
capacidade de formar solugdes solidas e aceita substituintes aniénicos e catinicos,
possuindo bioatividade (ALIZADEH, 2019; WATAI, 2018).

A HA é uma das moléculas mais higroscopicas na natureza e faz parte de
30-70% da massa dos ossos e dentes e favorece a proliferagcdo dos fibroblastos
(células que formam fibras do tecido conjuntivo), osteoblastos (células responsaveis
pela produgdo da matriz organica) e outras células 6sseas (CARAMELLA, 2016)
(FILHO, 2016).

Figura 3 - Estrutura quimica da HA (NATIONAL LIBRARY OF MEDICINE.
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PubChem. “Hydroxyapatite”)

No entanto, a bioatividade da HA pode ser afetada pela temperatura de
sinterizagdo. O aumento dessa temperatura pode acarretar na diminuicao da taxa
de formacdo da camada de apatita (KOKUBO, 2003). Ademais, a pobre
sinterabilidade da hidroxiapatita € prejudicial a sua resisténcia e tenacidade,
principalmente em ambientes umidos, por isso busca-se a utilizagao de compdésitos

para contornar esses problemas (LI, 2013).

Em compdsitos a HA possibilita o controle da taxa de degradacado, que
depende da porcentagem de particulas de HA, e fornece otima bioatividade ao
composito (ALIZADEH, 2019). A alcalinidade dessa particula inorganica neutraliza a
degradagéao autocatalitica e acida de polimeros, como o PLA, apresentando fungao
bioativa e, por esse e outros motivos, os compositos de polimero e HA sao
altamente estudados (ARMENTANO, 2010).

Estudos mostram que scaffolds de compdsitos PCL/HA apresentam 6timos
niveis de adeséo celular, proliferagcéo celular, atividade de fosfatase alcalina (enzima
encontrada em diversos tecidos do corpo, principalmente no figado e nos ossos. No
caso dos 0ssos, sao os osteoblastos que a produzem) e deposigdo de calcio de
células tronco mesenquimais (LI, 2013). Devido a essas caracteristicas, a HA é
muito empregada em reconstru¢gbes nas cirurgias ortopédicas e odontologicas

ajudando a promover o crescimento dsseo.

Além da bioatividade, as propriedades mecanicas da HA também s&ao muito
requisitadas. Segundo testes de fluéncia a longo prazo e testes de impacto, o
composito PLA/HA, por exemplo, suporta 119 N com carga 10 MPa sem alterar sua
forma e sem perder propriedades mecanicas. Isso quer dizer que sua resisténcia é
muito similar a do osso esponjoso humano (1-12 MPa) (CHEN, 2019).
Normalmente, trabalha-se com compdsitos a baixo teor de fase cerdmica (<40% em
volume), chegando a 107-115 MPa de resisténcia a compressédo, no caso do
PLA/HA com 9-28% de HA produzida a 103°C. E possivel obter 140 MPa de
resisténcia a compressdo do compédsito com 59% em volume de HA, prensada a
quente (194°C e 98 MPa) por 1 hora (RAKOVSKY, 2010).

O que pode prejudicar as propriedades mecanicas é a fragilidade da HA e
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sua baixa interagdo com o polimero ao ser adicionada em grande quantidade no
composito. Além disso, em um compdsitos a agregagcao da hidroxiapatita pode
afetar o desempenho do material. Esse problema pode ser evitado com a

precipitagdo dos cristais de apatita na solugao polimérica (ARMENTANO, 2010).

Em relacdo a propriedades e processamentos, a HA, combinada com um
polimero, pode trazer muitas vantagens. A sua incorporagdo ao polimero aumenta
a sua viscosidade de acordo com a concentracdo da carga, mostrando um
comportamento pseudoplastico, e facilita a modelagem em geometrias complexas

para a implantagdo em uma substituicdo de osso (CORCIONE, 2017; LI, 2013).

A influéncia do HA em PCL também ¢é altamente estudada. A HA é capaz de
ajudar na adeséo insuficiente das células e baixa bioatividade do PCL. O estudo de
Liu D. et al, visou utilizar estréncio contendo hidroxiapatita para desenvolver
scaffolds de compdésitos de PCL/SrHA por impressao 3D. Em relagao aos scaffolds
de PCL, o novo material apresenta melhores resultados de proliferagcado celular,
melhor atividade biogénica e maiores niveis de diferenciacdo de células-tronco
mesenquimais derivadas da medula éssea de ratos. O material consegue liberar
ions de calcio de estroncio com o objetivo de promover osteogénese (processo de
deposicdo de novo material 6sseo por osteoblastos). Foi provado que este material

€ capaz de auxiliar na regeneracgéo 6ssea (LIU, 2019).

2.1.2.4 Blenda poliacido lactico/policaprolactona

Como dito anteriormente, o PLA ¢é fragil e rigido, limitando algumas
aplicacdes e manipulacdes. A adicdo de PCL pode alterar propriedades como
flexibilidade, elongacédo e viscosidade (TSURUMI, 2014). As propriedades
mecanicas e taxa de degradacgao sao alteraveis de acordo com a proporgao de cada

polimero e conformacé&o do scaffold (YUAN, 2019).

PLA e PCL nao sdo misciveis um no outro, entdo, a blenda destes materiais
possui uma separacao de fase. Podemos definir blendas como misturas mecanicas
de diferentes polimeros, em que, na maioria dos casos, ndo ha reacdo quimica

entre eles. Ferri at al. utilizou a blenda PLA/PCL, também constatando que nao ha
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miscibilidade e foi observado que a adicao de 20 a 30% de PCL oferece ductilidade
e flexibilidade ao PLA (PEPONI, 2018).

A fim de oferecer uma boa adeséo interfacial entre esses biopolimeros, o uso
de compatibilizantes €é uma opg¢ao interessante. Além da adesdo, os
compatibilizantes conseguem promover uma morfologia mais uniforme e, portanto,
propriedade mecanica uniforme. Ha compatibilizantes ativos, os quais sao misciveis
em uma das fases da mistura e seus grupos reativos conseguem reagir com a outra.
Ha também os compatibilizantes nao reativos que se caracterizam por uma
estrutura em blocos, um dos blocos é miscivel em uma fase e o outro bloco é

miscivel na outra fase (COR KONING, 2001).

Pitjamit S. et al., desenvolveu PLA/PCL em proporgédo de 70:30 com 15% de
HA, impressos com FFF. Houve a melhora de proliferagdo de osteoblastos com a
adicao de HA, impulsionando a formagéao de tecido 6sseo. A degradacao chegou a
0,25% apos 30 dias. Os valores aproximados calculados de degradagéo apos 16
semanas de implantagdo, em que o osso estaria completamente restaurado, foi de
1,48% (PITJAMIT, 2020).

A morfologia da blenda PLA/PCL envolve o PLA como fase
predominantemente lisa e uniforme, enquanto o PCL possui rugosidade. A adicéo
de particulas ceramicas, como a HA, faz com que a morfologia apresenta micelas,
as quais sdo insoluveis na matriz de PLA e diminui a rugosidade superficial do PCL
(GIMENES, 2017) .

Aléem de Pitjamit et al, Yong et al também fabricou scaffolds a partir de
impressao 3D, neste caso, utilizando filamentos de PDLLA/PCL/HA nas proporc¢des
90/10/0 e 90/0/10. Estes apresentaram estruturas porosas interconectadas, boa
biocompatibilidade, adequado potencial osteogénico, adesao celular, proliferagéo e
producao de matriz extracelular (YONG, 2019).

A incorporacdo de HA em tamanhos nanomeétricos também é uma opgao
interessante em blendas de PLA/PCL. O estudo de Peponi L. et al. visou observar
as consequéncias da adigcao de diferentes teores de nanohidroxiapatita (nHA), 0,5%,
1% e 3% em massa, na blenda 70/30 PLA/PCL. O refor¢go de nHA reforca a fase

rica em PCL e aumenta a hidrofilicidade e a redu¢cdo do tempo de desintegragao.
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Notou-se boa resposta de memodria de forma termicamente ativada, a 55°C, de
todos os nanocompdsitos. Efeitos de plastificagao foram observados com teores de
0,5 e 1% e de reforco com 3%. O vazio da interface entre as duas fases poliméricas
ficou mais evidente com o reforgo de nHA devido a baixa adesao das particulas de
HA nos polimeros. Também é possivel dizer que essa fato € dependente da
quantidade de hidroxiapatita adicionada a blenda. As propriedades mecéanicas, em
termos de moddulo elastico, foram aumentadas devido aos elevado valor de médulo
de Young da hidroxiapatita (PEPONI, 2018).

Além disso, a adicdo de nHA nao interferiu significativamente no
comportamento térmico da matriz. Segundo Kaur et al., a incorporagéo de nHA nao
afeta significativamente as propriedades térmicas, mas diminui a cristalinidade.
Concluiu-se que os materiais estudados sao apropriados para a aplicagdes
biomédicas e para aplicagdes que exigem acondicionamento e efeitos de memodria

de forma posteriormente, além da biodegradabilidade (PEPONI, 2018).

2.1.3 Degradacao

Basicamente, os materiais biodegradaveis utilizados em scaffolds visam
oferecer suporte para as células que ajudam a vascularizacao e inervacao a fim de
diminuir o tempo de regeneracgao celular. Dependendo da taxa de biodegradagao, o
scaffold é absorvido pelo organismo aos poucos enquanto o tecido € recuperado,

tempo testado em estudos de hidrdlises.

Ha diversos fatores que podem causar o inicio de uma degradagédo, como:
calor, luz, tensdo mecanica, ataque quimico e/ou biolégico. Devido a esses
fendmenos, ha o fornecimento de energia para o rompimento das ligagdes quimicas
(GIMENES, 2017).

Por ser biorreabsorvivel, seus produtos da degradacé&o do PLA, por exemplo,
sdo completamente eliminados sem efeitos colaterais residuais. Em contato com o
fluido corpoéreo, o PLA passa por hidratacdo e sofre hidrdlise, gerando oligdmeros
nao toxicos. O material se oxida a acido latico e, apds isso, ha a liberacdo de CO,

com a presencga de Acetil coenzima A e decomposi¢cao em citrato, o qual participa
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do Ciclo de Krebs. O produto desse ciclo € CO, e agua, que sao facilmente

eliminados por vias metabdlicas (WATAI, 2018).

Assim como o PLA, o PCL também tem seus produtos de degradacao
completamente eliminados pelo corpo sem efeitos colaterais residuais. Pela
hidrolise das ligagdes ésteres, ha a produgao de acidos terminais, os que podem ou
nao ser difundidos para o meio. O produto da degradagcdo € o acido
6-hidroxicaproico, o qual € transformado em acetil coenzima A. Esta enzima é

eliminada do corpo pelo ciclo do acido citrico (GONCALVES, 2015).

A taxa de degradacdo do PLA, por exemplo, € controlavel, levando de
semanas a anos dependendo da composicdo, cristalinidade, peso molecular e
distribuicdo. Tanto in vivo quanto in vitro a biodegradacédo dos scaffolds de PLA
ocorre bem lentamente, mantendo suas propriedades mecanicas por meses. Ja o
PCL tem sua taxa de degradagdo ainda menor do que o PLA, assim é mais
desejado em implantes de longa duragdo e aplicagbes de liberagdo controlada
(ARMENTANO, 2010).

Suas propriedades mecanicas, em aplicagdes que substituem os ossos, sao
mantidas durante 6 meses no minimo e tempo médios de degradagado do PCL esta
dentre 2 anos, mas isso depende da cristalinidade (ARMENTANO, 2010; YUAN,
2019; KIM, 2019). No estudo de Jensen et al., é previsto um tempo de degradagao
do scaffold de PCL de 6 a 12 meses (JENSEN, 2014). Outros estudos dizem que o
material degrada em até 3 a 4 anos, que é o periodo suficiente para que o implante
de PCL se integre com o tecido natural substituindo-o (PARK,2019).

O estudo comparativo de Shalumon K. T. tratou da producdo de scaffolds
fibrosos de PCL e PLA com e sem nHA. A degradagdo do PCL foi demorada,
ocorrendo de 2 a 3 anos. O PLA degrada mais rapido do que o PCL com diferenga
de 30 a 50 semanas. PCL ndo mostrou degradacéao significativa nos primeiros 12

meses, mas nesse periodo o PLA degradou completamente (SHALUMON, 2018).

2.2 SCAFFOLDS
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Scaffolds sao estruturas criadas para suportar a formacdo de tecido
tridimensional, possuindo integridade mecanica, transporte de massa e funcao
biolégica, como: permitir que as células se anexem e migrem, transportar e barrar
agentes bioquimicos e permitir a difusdo de nutrientes celulares Vvitais.
(ARMENTANO, 2010; GONZALEZ, 2019). Além de agirem como modelos
temporarios para a interagao celular e para a construgdo da matriz extracelular, sdo
capazes de interagir com o tecido a niveis moleculares e celulares de modos
especificos, combinando bioatividade e bioabsorbilidade (MADRID, 2019).
Consegue-se controlar essas caracteristicas através da variacdo de porosidade e
arquitetura do scaffold (GONZALEZ, 2019).

Geralmente os scaffolds tém uma estrutura interconectada com dimensdes e
porosidade pré-definidas e apropriadas para a regeneragao de um tecido especifico
(GONZALEZ, 2019). Esses fatores sdo importantes para a resisténcia da interface,
para impedir a mobilidade do implante por ter elevada area de contato entre o
material a ser implantado e o tecido hospedeiro e para a circulagao dos fluidos

corporeos e para a biodegradagao do implante (FILHO, 2016).

Entre outros requisitos, € possivel citar que deve ser tridimensional; deve ser
biorreabsorvivel com uma taxa de degradagao controlada e uma taxa de reabsorcao
adequada para o crescimento do tecido in vitro ou in vivo; deve ter uma superficie
apropriada para a adesao, proliferacao e diferenciagcao das células. Além disso, o

scaffolds ndo deve desencadear uma reagao imunoldgica (HUTMACHER, 2020).

Em termos mecanicos, é preciso que o scaffold tenha resisténcia adequada
para suportar cargas fisioldgicas distribuindo as tensdes por todo resto do tecido
(SCHIPANI, 2019). Scaffolds demasiadamente mais rigidos ou flexiveis que o osso

natural a sua volta pode acarretar em fratura do tecido (AMINI, 2020).

O scaffold pode também servir como uma estrutura reforcada que simula o
formato do defeito que esta substituindo impedindo distorcbes de tecidos do
hospedeiro e pode impedir infiltragdes de tecidos ndao envolvidos no processo de
regeneracao e que pode limitar esse fendbmeno (CARAMELLA, 2016). Outra fungao
€ permitir a adesdo e migragao celular, a difusdo de nutrientes celulares vitais e

produtos secretados, a vascularizacdo e o suporte de fungdes mecénicas e
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biolégicas (MADRID, 2019). Para isso, os scaffolds devem ter propriedades
mecanicas, fisicas e biolégicas especificas e similares a tecido (ARMENTANO,
2010).

Além das propriedades bioldgicas, outro importante fator que influencia na
performance do scaffold € a porosidade, a qual € determinante nos mddulos

mecanicos de compressao e resisténcia ao escoamento.

De acordo com Bose et al. e Hutmatcher et al., a porosidade e a interconexao
dos poros ajuda na vascularizagado evitando necroses, na difusdo de nutrientes e
gases, na remocgdo de restos metabolicos resultantes da atividade celular e,
consequentemente, no crescimento celular (MADRID, 2019; HUTMACHER). A
interconectividade € importante para aumentar a area de superficie especifica para
que haja o anexo das células e crescimento tecidual. Assim, € melhorada a
distribuicao uniforme das células e o transporte de nutrientes e produtos celulares
(ARMENTANO, 2010).

No entanto, ainda ha o risco de necrose tecidual caso os poros dos scaffolds
forem muito pequenos ou ndo apresentarem interconexao (CHEN, 2019). Os
tamanhos de poros podem variar de 200 a 900 um. Pesquisas apontam que, apesar
de estruturas macroporosas interconectadas de 300-500 micrémetros conseguirem
boa taxa de difusdo, o transporte de nutrientes ainda fica comprometido
(HUTMACHER, 2000). Para outros estudos, os tamanhos adequados de poros de
scaffolds estdo entre 200-400 micrémetros (DONG, 2018). Ja para Filho H. N. et al.
um bom tamanho de poro esta entre 300-400 micrébmetros de didametro (FILHO,
2016).

No caso da porosidade, para Alizadeh-Osgouei M. et al. a porcentagem
recomendada € de 90% aproximadamente (ALIZADEH, 2019). No caso do trabalho
de Caramella C., afirma-se que os valores de porosidade devem ser de, no minimo
80% e os poros interconectados dos scaffolds devem estar entre 200 a 900
micrometros (CARAMELLA, 2016). Pode-se perceber que o tamanho de poro e a
porosidade podem compreender diferentes faixas de acordo com o tecido a ser

implantado.

No entanto, ao aumentar a porosidade a fim de melhorar a interconectividade
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dos poros e obter maior crescimento tecidual, ha a possibilidade de se comprometer
as propriedades mecanicas do scaffold (ARMENTANO, 2010). Nos estudos de
Hutmacher et al, citado por Gonzalez-Henriquez C.M. et al., por exemplo, os
scaffolds criados por FFF apresentam 56% de porosidade e um tamanho de poros
de 380 a 590 micrometros. Foi observado o crescimento de fibroblastos e

osteoblastos da periferia para o centro cobrindo os poros (GONZALEZ, 2019).

O design e arquitetura dos scaffolds influencia nas propriedades mecanicas e
biolégicas como na qualidade da difusao celular, e na diferenciacao, crescimento,

proliferagdo, anexagao e migragao celular (CHEN, 2019; AMINI, 2020).

Existem diferentes arquiteturas para scaffolds, entre elas é possivel citar a
geometria pilar (0-90°, 0-60°, 0-45°), honeycomb e espiralar.

Germain et al. fez um estudo comparativo entre duas geometrias diferentes
de scaffolds: a chamada Gyroid 3D, que possui um formato espiralado, e a estrutura
de pilar 0-90° normalmente utilizada. Ambas as estruturas podem ser visualizadas
na figura 5. Imprimido com a técnica de FFF, o primeiro modelo apresentou 71% de
porosidade e propriedades mecanicas de compressao mais isotropicas, além de
manter suas propriedades fisicas e quimicas apds 64 semanas em condicoes
fisiolégicas. Em contraste, a estrutura de pilar suportou apenas 33 semanas. Os
resultados indicam que, devido a similaridade com a geometria do tecido natural e
maior volume e tamanho de poro, a geometria Gyroid 3D se adequa a aplicagdes
para scaffolds de tecidos 6sseos com boa resisténcia mecanica (CHEN, 2019).

Figura 5 - Scaffolds com estrutura Gyroid 3D e pilar 0-90° (CHEN, 2019).

2.3  FFF (Fabricagao por Filamento Fundido)
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Ha diversas formas de se obter scaffolds de compdsitos como: casting por
solvente (solvent-casting), lixiviagdo de particulas (particle leaching), liofilizagao
(freeze drying), separagéo de fase induzida termicamente (thermally-induced phase
separation) e espuma de gas (gas foaming). O fator mais desvantajoso desses
meétodos é a utilizagdo de solventes citotoxico e a dificuldade de se controlar a
microarquitetura, nédo sendo possivel ter dominio dos tamanhos de poros e gerando
uma porosidade mal distribuida (BABILOTTE, 2019).

A fim de se obter scaffolds com boa reprodutibilidade, a area de biomateriais
investe pesquisas na manufatura aditiva. Geralmente, esta técnica se baseia em
uma construgdo camada-a-camada e € usada para dar origem a muitos
componentes meédicos, aparelhos de liberacdo de medicamentos internos e
implantes. Também €& possivel utilizar como fonte de alimentacdo materiais

poliméricos, ceramicos, metalicos e compdsitos (CORCIONE, 2017).

Ha diversos tipos de manufatura aditiva, incluindo a impressdo 3D. A
fabricagdo substrativa € o nome dado as metodologias tradicionais de manufatura,
entre elas casting, forming, moldagem e usinagem. A impress&o 3D tem evoluido
durante os ultimos 30 anos, tanto nos campos dos negdcios quanto no dia a dia dos
consumidores, sendo possivel adquirir uma impressora 3D na propria residéncia
com precos razoaveis. Com isso, ha o desenvolvimento de novas técnicas de
manufatura aditiva, entre elas prototipagem rapida, manufatura rapida, fabricagéo
aditiva, formas livres para serem fabricadas, manufatura de camadas ou formas

sélidas livres (GONZALEZ, 2019).

O baixo custo de produgdo é devido a ndao necessidade de moldes,
ferramentas adicionais e processos de lixamento. Além disso, ha a possibilidade de
fabricar diferentes versdes do protétipo para testes de laboratérios faciimente
(GONZALEZ, 2019).

A liberdade de design de estrutura € um dos diferenciais da impressao 3D.
Os designs dos scaffolds podem usar varios modelos matematicos para formar
diversas microestruturas e permite o auxilio em tratamentos regenerativos de

engenharia de tecidos. No entanto, a quantidade possivel de arquiteturas de

22



scaffolds é limitada. A arquitetura mais comum é representada na Figura 6.

O design do scaffold deve garantir propriedades mecéanicas adequadas e
boas propriedades biologicas, além de porosidade apropriada e poros
interconectados para o transporte de massa e interagdes do material com as células
do corpo humano garantindo osteocondugdo. A analise da angulagdo das
deposigcdes do design dos scaffolds também é importante para essas propriedades
(KOKUBO, 2003).

O modelo com design tridimensional assistido por computador, ou 3D
computer-aided design (CAD), é feito por scanners 3D ou computadores.
Primeiramente o modelo se encontra como um formato de linguagem de mosaico de
superficie, ou surface tessellation language (STL), que é dividida em graficos 2D por
um software antes de ser utilizado na impressora 3D, a qual imprimira de acordo
com graficos 2D (CHEN, 2019). Depois de fazer o design do modelo 3D no software
de modelamento CAD especializado, o design é convertido em formato .stl, para a
impresséo sendo transferido para o equipamento de manufatura aditiva. Nele o
design é digitalizado e cortado em varias camadas consecutivas (GONZALEZ,
2019). Esse modelamento computadorizado, associado ao comportamento
reolégico do material, permite que controlemos a porosidade, tamanho de poros,

design e geometrias da parte que sera substituida no corpo (MADRID, 2019).

Largura do poro Diametro do Filamento
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-
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Figura 6 - Estrutura tipica de um scaffold fabricado por impresséo 3D (SOBRAL,
2011)

O equipamento é ajustado nas condi¢gdes de impressao, o que depende da
metodologia empregada e da espessura da camada. Alguns parametros como
temperatura e velocidade de impresséo sao ajustados dependendo da metodologia,
da finalidade do produto e material a ser empregado, sendo necessario padronizar
essas condicbes para a futura reprodutibilidade. A impressao é feita com a

deposicdo de uma camada sobre a anterior (GONZALEZ, 2019).

A Fabricagdo por Filamento Fundido (FFF) é um dos métodos mais
comumente utilizados de impressao 3D, no qual utiliza-se um filamento polimérico
termoplastico que é aquecido até sua temperatura de amolecimento para ser
extrudado pelo bico da impressora. As coordenadas do bico da impressora sao
controladas por um computador (CORCIONE, 2018). A limitacado de materiais para
utiizacdo na FFF se baseia na termoplasticidade, viscoelasticidade,
amolecimento/solidificacdo, capacidade de ser pré-processado em filamentos
poliméricos (MADRID, 2019).

A FFF é uma técnica simples, de baixo custo, ndo poluente, que néao
necessita de condicdes externas especificas como laser, facil de utilizar, flexivel no
uso de materiais e processamentos, que reduz o tempo de residéncia do material na
etapa de aquecimento e que €& capaz de realizar uma producdo continua
(GONZALEZ, 2019). Além disso, é comumente utilizado para produzir dispositivos e
instrumentos médicos e implantes, com alta taxa de producado e alta resisténcia
mecanica (CHEN, 2019) (MADRID, 2019).

E recomendavel para a impressdo com termoplasticos amorfos devido ao
baixo coeficiente de expansao térmico, baixa temperatura de transicdo vitrea e
temperatura de amolecimento. Estas caracteristicas sao mais adequadas ao
processo pois o material sofre menor tensdao durante o resfriamento. Os
termoplasticos amorfos sdo melhor extrudados devido a sua variacdo gradual de

viscosidade em funcdo da temperatura (GONZALEZ, 2019).

A impressdao 3D operada com a FFF consiste em trés fases:

Pré-processamento, producdo e poés-processamento. Na primeira, um arquivo de
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projeto 3D computadorizado (CAD) é usado para ser a base do design do que se

deseja obter, como explicado anteriormente (CORCIONE, 2017).

Na fase de producgao, a impressora utiliza uma temperatura pouco acima da
temperatura de amolecimento do termoplastico para deposita-lo, com um bico de
extrusdo, sobre uma superficie adequada (CORCIONE, 2017). O bico da extrusora
ou a mesa possui 3 diregcbes de movimento: nas direcbes X e Y e na altura Z e os
padrées de movimentagdo s&o pré determinados para construir um objeto
tridimensional (MADRID, 2019). O filamento do material a ser extrudado deve
possuir um didmetro de aproximadamente 1,75 mm. Este é aquecido no bico a uma
temperatura pouco acima da temperatura de amolecimento e, entédo, depositado a
camadas extremamente finas sobre a superficie, chamada de ‘cama’. As camadas
se solidificam e a camada seguinte € depositada sobre as anteriores
(HUTMACHER, 2000).

A solidificacdo da camada de PLA, por exemplo, é rapida possibilitando a
deposicdo de camadas salientes sem a necessidade do uso de suportes, a nao ser
em casos de pecas com maiores areas. O ventilador da impressora € utilizado para

auxiliar no resfriamento logo que o material sai do bico da extrusora (CHEN, 2019).

Filamento do material

elemento de aquecimento

bocal da impressora
Objeto / Modelo

.. Material de suporte
(caso necessario )

Plataforma de construgdo
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Figura 7 - Esquema ilustrativo de uma Impressora 3D (LOUGHBOROUGH
UNIVERSITY. About Additive Material)

Na ultima fase, o suporte € removido ou dissolvido em agua ou outro solvente
(CORCIONE, 2017). Nesse processo, os materiais ndo ficam presos no scaffold,
nao € necessario nenhuma plataforma ou suporte, com excecdo de saliéncia de
estrutura (MADRID, 2019). Na figura 7 é possivel visualizar um esquema ilustrativo

de uma impressora 3D.

A FFF permite construir scaffolds com precisdo de composicao e arquitetura,
geometrias de poros interconectados com uma ampla variedade de tamanhos de
poros. Isso € obtido variando-se os parametros do equipamento, entre eles
destaca-se a velocidade de impressao, pressao de extrusao e diametro do bico da
extrusora (SCHIPANI, 2019).

Entre as variantes do processo destaca-se a temperatura de impressao e a
temperatura da mesa da impressora. Por exemplo, a temperatura de impressao do
PLA comumente utilizada é entre 190 e 235°C para o filamento e entre 30-55°C
para a plataforma na qual o filamento sera depositado. A temperatura da plataforma
pode muitas vezes nao ser necessaria, mas ajuda na adesdo do extrudado ao
substrato. Altas temperaturas, como 90°C, ndo sao recomendadas pela dificuldade
de extracado da peca apods impressao. No caso da impressao FFF do PLA, Chen et
al. avaliaram que as elevadas temperaturas utilizadas nao influenciam
significativamente na alteracdo da estrutura semicristalina e atividades biologicas
(CHEN, 2019).

A velocidade de impress&o também € uma variavel que deve ser levada em
consideracao. Uma velocidade de impressdo menor acarreta no maior tempo de
extrusdo em cada parte que sera impressa e influenciando na taxa de cisalhamento.
Seguindo o mesmo raciocinio, para um breve caminho de impressao, a velocidade
da impressora deve ser imediatamente reduzida a zero para que haja a mudanga de
direcdo e entdo deve ser retornar a velocidade o mais rapido possivel. Esse
processo faz com que o filamento extrudado tenha um maior didmetro pois tem-se

um maior tempo para extruda-lo. A diregao e printabilidade do caminho de material

26



depositado ndo sofrem efeitos tdo significativos a ponto de prejudicar o trabalho de
impressao (SOUFIVAND, 2020).

Variaveis como o tamanho do bico da extrusora da impressora e a taxa de
extrusdo podem controlar estruturas com didmetros de centenas de micrometros. A
espessura da camada depositada pode ir de 250 a 370 ym e vale-se dizer que o
tamanho de poros depende da arquitetura do scaffold e condi¢gdes de processo que

interfiram no comportamento reolégico do material (MADRID, 2019).

As deformagdes e tensbes que o material sofre durante a passagem pelo
bico da extrusora determinam a morfologia e as propriedades mecanicas finais do
material que esta sendo impresso. Devido as altas taxas de cisalhamento, a grande
parte dos polimeros nao apresentam comportamento de um fluido Newtoniano.
Quando o material esta fundido e sob fluxo, pode-se prever e simular o
comportamento do polimero com base nas suas propriedades reoldgicas, sendo
possivel regular os parametros citados acima para se adequarem ao desejado
(SANCHEZ, 2018) .

A pseudoplasticidade € muito observada nos polimeros fundidos devido ao
enovelamento e desenovelamento das cadeias e orientagdo das macromoléculas
quando ha aplicacado de cisalhamento. Em taxas de cisalhamento muito baixas, ha a
possibilidade de que a taxa de enovelamento seja alta em comparagao com as de
cisalhamento. Neste caso, o gradiente de velocidade ndo atinge um valor suficiente
para o desenovelamento e, por conseguinte, resulta em uma viscosidade alta,

podendo dificultar o processo de impressao do material (SANCHEZ, 2018).

A orientacdo molecular € um dos fatores possiveis de serem controlados pelo
processo, identificando padrdoes de fluxo e valores de pressdo para a orientagcao
desejada. Esse controle com base na reologia do material, permite que seja
possivel eliminar falhas no material impresso final e determinar a produtividade de
certo produto impresso. E valido mencionar que, uma velocidade de processamento
adequada nem sempre reflete em boa produtividade, uma vez que a qualidade do

produto deve estar em um nivel aceitavel e padronizado (SANCHEZ, 2018).

O FFF tem como desvantagem a limitada quantidade de biomateriais que

podem ser utilizados, devendo ainda ser termoplasticos (CARAMELLA, 2016). Outro
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ponto desvantajoso € a possivel degradagao do polimero e o bico de extrusdo pode
ser entupido pelo filamento (MADRID, 2019; CHEN, 2019).

Além disso, a superficie do produto impresso tem aspecto rugoso que, em
alguns casos pode ser vantajoso, e o produto pode ser impreciso devido a
delaminagdo. Fabricacdo de produtos especificos, como materiais macios € uma
limitagdo da técnica, assim como a baixa velocidade de formagao e a possibilidade
de imprimir uma unica pega por vez (CHEN, 2019).

O PCL é comumente utilizado na técnica de FFF, por ter baixo custo e boa
resisténcia mecéanica (ALIZADEH, 2019). O seu modulo elastico depende do tempo
devido a mudanca de cristalinidade em fungao do tempo exposto ao fluxo térmico ao
longo do processo de impressdo. Um modulo elastico mais elevado é atribuido as
partes do filamento em que ha maior cristalinidade promovida pelo maior tempo de
exposicao ao fluxo térmico (SOUFIVAND, 2020).

Os scaffolds de PCL envolvendo cargas ceramicas bioativas sdo também
estudados. As impressdes 3D de PCL/HA, por exemplo, foram estudadas por
Huang B., que observou que compdsitos mostram um comportamento elastico
elevado, indicando uma alta resisténcia contra recuperacdo durante a impressao.
(HUANG, 2018).

A adigao de particulas ceramicas na matriz de PCL aumenta a viscosidade e,
portanto, reduz a fluidez. Segundo os estudos de Corcione et al., com 20% em
massa de particulas ceramicas, torna-se dificil a impressao de materiais. Vale citar
que a taxa de cisalhamento e a temperatura tém uma influéncia maior sobre a
viscosidade do compodsito do que a quantidade de particulas ceramicas
incorporadas. Esses fatores podem ser controlados pelos pardmetros da
impressora. (CORCIONE, 2018).

2.4  BIOATIVIDADE

A bioatividade pode ser estimulada em superficies de materiais ndo bioativos
pela formagao de grupos funcionais (Si-OH, Ti-OH, Zr-OH, Nb-OH, Ta-OH, -COOH e
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PO,H,) capazes de induzir a formagdo da camada de apatita ou pela formagao de
uma fina fase ceramica que possui o0 potencial de formar grupos na exposi¢ao ao
corpo. Esses grupos funcionais assumem uma carga negativa e induzem a
formacao de uma camada de apatita pela formagdo de um composto amorfo de
calcio e, entdo, de um fosfato de calcio amorfo, o qual se forma como um

semelhante ao mineral ésseo de apatita (KOKUBO, 2003).

Testes com scaffolds de nanoestruturas porosas de poli (E-caprolactona)
(NSP-PCL) com células, por exemplo, conseguem resultados de bioatividade
qualitativamente significativos em um ambiente in vitro, mas pouco crescimento
0sseo apds 8 ou 12 semanas em um ambiente in vivo, em um defeito Gsseo
(JENSEN, 2014). Por isso a importancia de incorporar materiais bioativos ajudando
em propriedades importantes para a recuperacao do osso, como osteoindugao e

osteoconducgéo.

A utilizacdo de ceramicas bioativas para criar compdsitos € viavel para
melhorar a bioatividade de biopolimeros e serem utilizados em impressdo 3D. Ha
varios estudos que comprovam os efeitos do HA em biopolimeros para ocorrer a
mineralizagado (DOOLEY, 2019).

Quando implantado, forma-se uma camada na superficie do material bioativo.
Essa camada é feita de nano cristais de apatita contendo ions carbonatos que
possui uma estrutura defeituosa e com baixa cristalinidade. O tecido 6sseo entra em
contato direto com essa camada de apatita e uma ligagdo € formada diminuindo a
energia interfacial entre eles (KOKUBO, 2003).

Depois da implantagdo, o tecido hospedeiro responde durante 3 semanas
com o recobrimento do material, migragdo de macréfagos e encapsulagdo. Durante
esse tempo ha reacgdes inflamatorias e cura de feridas. O tipo e nivel da reagao
entre o implante e o tecido natural depende de propriedades do material como:
composi¢ao, tamanho, formato, superficie, rugosidade e porosidade (CHRISTEN,
2020).

A superficie do biomaterial em contato com o sangue é propicia tanto para
adesao e colonizagao de bactérias quanto para o anexo de células hospedeiras que

integram o tecido. Essa disputa de local é crucial nas primeiras 6 horas apds a
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implantacdo e € decisivo para a recuperacdo do tecido pois, uma espécie de
biofiime bacteriano impede a formacgado de integracao celular. Ha estudos para o
desenvolvimento de biomateriais com a superficie apropriada para integragcdo do

tecido e, simultaneamente, para eliminagao desse filme (KABIRIAN, 2019)

Fujibayashi et al. mostra que a formagao in vivo da camada de apatita pode
ser simulada no fluido corporal simulado (SBF), sem proteinas e sem células (apud
TSURUMI, 2014). Este fluido possui concentragbes idnicas proximas ao plasma
sanguineo humano (Na® 142.0, K* 5.0, Ca," 2.5, Mg," 1.5, CI 147.8, HCO; 4.2,
HPO, 2- 1.0, e SO, 2- 0.5mm, e um pH 7.25 ou 7.40) (KOKUBO, 2003). Assim, a
bioatividade pode ser verificada pela formacdo da camada de apatita na superficie

do material em SBF.

Kokubo et al. estudaram sobre o SBF e a sua influéncia sobre biomateriais,
desenvolvendo seu proprio SBF. Neste, a concentracdo e composi¢cao de ions é
praticamente a mesma daquela encontrada no plasma sanguineo natural do ser
humano. Com isso, a formagao de apatita nos biomateriais imersos no novo SBF
criado foi eficaz, sendo padronizado para inumeros estudos posteriores (TSURUMI,
2014).

Tipicamente, as culturas de células eram cultivadas em modelos planos
bidimensionais, o que ndo era apropriado para representar o ambiente fisiolégico
natural. Segundo a literatura, cultivo em modelos 3D sdo mais adequados. Culturas
de células em scaffolds sdo comumente utilizadas para aumentar a quantidade de
células tronco cancerigenas, relacionadas com quimiorresisténcia de tumor e/ou sua
reincidéncia apos a quimioterapia (RABIONET, 2018).

As células tronco humanas provindas da medula éssea (hMSCs) sdo muito
utilizadas nas pesquisas de engenharia de tecidos pois tém um elevado potencial de
diferenciagao conseguindo se diferenciar em varios tipos de células formadoras de
tecidos dependentes de ancoragem, como osteoblastos, condrécitos, adipécitos,

tendcitos e miocitos, neurdbnios e mioblastos.

A interagao entre as células tronco e o ambiente ainda é estudada devido a
complexidade do seu entendimento, principalmente os diferentes parametros fisicos
na biocompatibilidade dos materiais utilizados (MAXSON, 2010; ARMENTANO,
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2010).

Outro método utilizado para verificar bioatividade € o cultivo de células
hMSCs em meio Leibovitz independente de CO2 (LEI). Este teste possibilita verificar
a acao osteocondutora do material sobre as células-tronco do tecido adiposo
humano. Além disso, € também possivel utilizar o biorreator de perfusdo para

verificar a proliferagao celular (SILVA, 2012)

3 CONSIDERAGOES FINAIS

De origem natural ou sintética, a HA consegue suportar ambientes quimicos
mais criticos do que os metais e polimeros, além de possuir boa biocompatibilidade,
osteocondutividade, biodegradabilidade, restaurabilidade, hidrofilicidade e
resisténcia mecanica. Com essas vantagens, consegue ser um 6timo material para
utilizagdo em tecidos do corpo, especialmente por ser biocompativel com 0ssos,
dentes, pele e musculos, tanto in vivo quanto in vitro, além de favorecer a
proliferacdo de células Osseas. A desvantagem de pobre sinterabilidade da
hidroxiapatita, problematica a sua resisténcia e tenacidade, pode ser contornada

com a sua introdugdo em polimeros.

Entre os polimeros sugeridos a blenda PLA/PCL se destaca por ambos os
componentes terem caracteristicas e comportamentos desejaveis para a aplicagao
em questdo. No caso do PCL, por ser biocompativel, biodegradavel, inerte e
apresentar uma baixa taxa de degradagao, recebe um destaque na utilizagdo para
implantes de longa duracdo. Apesar de ser constatavel a ligagdo e o proliferagcao
celular no PCL, ndo se encontra um ambiente propicio para diferenciagcado, por
exemplo, sendo necessario a incorporagéo de uma carga ceramica. O PLA, também
biocompativel e biodegradavel, possui adequadas propriedades mecanicas e
térmicas, além do seu facil processamento. Devido a sua alta rigidez, se faz
necessario a modificagdo com outro polimero, como o PCL, possibilitando o controle
da flexibilidade, elongacéo e viscosidade. Experimentos ja realizados constatam que
20 e 30% de PCL no PLA sao valores que oferecem adequada ductilidade e
flexibilidade.
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As principais vantagens de se utilizar os polimeros ao invés de metais em
implantes 6sseos é o melhor controle das propriedades mecanicas e a
bioreabsor¢cdo. Os metais tendem a apresentar valores muito altos de modulos de
Young, o que prejudica a atividade do local em relacdo a acumulo de tensdes e
friccdes. Além disso, a bioreabsorcdo presente no biomateriais poliméricos é
importante para que ndo haja necessidade de futuras cirurgias para manutengéo ou
remocgao do implante, sendo um procedimento de muitos riscos, principalmente em

pessoas da terceira idade.

A incorporagao da HA ao polimero traz muitas vantagens como: o0 aumento
da viscosidade do material, podendo ou ndo gerar um comportamento
pseudoplastico, facilitando modelagem em geometrias especificas do lugar de
substituicdo do osso. Ao se tratar da blenda PLA/PCL, a HA é capaz de auxiliar na
adesdo insuficiente das células e baixa bioatividade do PCL e neutralizar a
degradacéo autocatalitica e acida do PLA. Além disso, a resisténcia desse material
€ controlavel e pode se aproximar muito a do 0sso esponjoso humano, sendo

possivel obter 140 MPa de resisténcia a compresséo.

Entre os possiveis valores de propor¢cdo para a blenda PLA/PCL, podemos
destacar 70:30, com carga de HA variando de 0,5% a 15% em massa, condigao que
proporciona 6tima proliferagcao de osteoblastos impulsionando a formagao de tecido

osseo.

Visto que o PLA leva de semanas a aproximadamente 1 ano para se
degradar e o PCL de meio a 4 anos, com o controle dessa taxa, é esperado que
haja tempo suficiente para que o tecido 6sseo seja totalmente regenerado. Ainda é
valido ressaltar que o tempo de degradagao pode variar de acordo com o tamanho
do tecido a ser substituido. O material promete boa biocompatibilidade, adesao

celular, proliferagéo celular e potencial osteogénico.

Fabricando scaffolds tridimensionais com esse material deve-se atentar para
que este tenha uma superficie apropriada para a adesado, proliferacdo e
diferenciacao das células. Além disso, a interconectividade de poros é importante
para aumentar a area de superficie especifica para que haja a adesao das células e

crescimento tecidual. Em termos de tamanhos de poros recomenda-se de 200 a 500
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Mm para viabilizar o transporte de fluidos e crescimento celular.

Para seguir parametros geométricos tdo rigidos, o FFF é o mais
recomendado. Essa técnica mostrou apresentar diversos beneficios, como: ser uma
técnica simples, ser de baixo custo, ndo ser poluente, que nao necessita de
condigbes externas especificas, ser facil de utilizar, flexivel no uso de materiais e
processamentos e apresentar liberdade de design de estrutura, permitindo construir
scaffolds com precisdo de composi¢cdo e arquitetura, geometrias de poros
interconectados com uma ampla variedade de tamanhos de poros. Apesar da
limitada utilizacdo de materiais possiveis, a blenda PLA/PCL com carga de HA tem
condigdes reoldgicas, térmicas e mecanicas adequadas para ser impressa com

SUCessoO.

Ademais, entre os muitos testes de bioatividade, pode-se destacar o teste de
imersdao em SBF. Scaffolds de PCL/PLA com HA impressos por FFF sdo imergidos
em SBF observando a formagao da camada de apatita, ou seja, a mineralizagao na

superficie da blenda.

Assim, € possivel concluir que, observando as macro e microestruturas do
material a ser substituido e relacionando-as com as dos potenciais materiais e suas
combinacbes, € possivel desenvolver blendas e compdsitos que suprem as
necessidades térmicas, biologicas, fisicas e reolégicas do comportamento
necessario de um implante ésseo. Utilizando essas propriedades, € possivel prever
e adequar seu futuro desempenho de acordo com a técnica de processamento
empregada para que, dessa forma, seja obtido um produto viavel para a aplicagao

em questao.
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GLOSSARIO

Fosfatase Alcalina - Enzima encontrada em diversos tecidos do corpo,
principalmente no figado e nos ossos. No caso dos 0ssos, séo os osteoblastos que

a produzem.

Células Osteoprogenitoras - célula de repouso ou de reserva, que pode ser

estimulada para se transformar em osteoblasto e produzir matriz 6ssea.

Condroblastos - células que fazem parte do tecido conjuntivo cartilaginoso.

Osseoinducdo - processo de diferenciacdo de células osteoprogenitoras em

condroblastos e osteoblastos, resultando na regeneragéo do tecido danificado.

Osteoblastos - células envolvidas na formagéo de tecido ésseo novo, que refazem

continuamente a estrutura dos 0ssos.

Osteocondutividade - capacidade do osso de formar células em locais danificados
através de scaffolds a fim de, lentamente, substitui-los com um novo osso ao longo

do tempo.

Osteogénese - processo de deposigao de novo material 6sseo por osteoblastos.
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Ostedlise - reabsorcdo ativa da matriz 6ssea, com consequente reducdo da massa

ossea.

Scaffolds - estrutura tridimensional com fung¢ao de suporte.
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