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RESUMO

A necessidade crescente de tecidos para tratar defeitos causados por doencas
ou lesdes, tem demandado novas solucdes para fornecer substitutos funcionais
gue supram a falta de tecidos e se adequem as necessidades de cada paciente.
Nessa perspectiva, a presente dissertacdo buscou desenvolver blendas de
poliuretano termoplastico/poli(e-caprolactona) (TPU/PCL) e biocompdsitos a
partir destas com hidroxiapatita (HA) para produzir scaffolds via impresséo 3D
destinados a engenharia de tecidos, e que estes possuissem além de
biocompatibilidade e bioatividade com o tecido, a capacidade de ajuste
relativamente simples da forma e tamanho com estimulo térmico. Para tanto,
foram produzidos diferentes biocompésitos com o TPU, PCL e blendas TPU/PCL
(com razédo de blenda de 75/25, 50/50 e 75/25), com teor da carga de HA
incorporada em até 20% em massa. As blendas e biocompoésitos foram
processados em um redmetro de torque e investigadas as caracteristicas
térmicas, reoldgicas, morfoldgicas, mecanicas, printabilidade e
biocompatibilidade em linhagem celular. Os scaffolds foram produzidos com o
material granulado do redmetro e utilizando-se uma impressora 3D com extrusor
de seringa. Os resultados das caracterizacfes térmicas, reoldgicas e mecanicas
mostraram que as blendas e os biocompdésitos apresentaram comportamento
intermediario entre as matrizes de TPU e PCL. A adicao de HA intensificou as
reacoes de degradacao, principalmente da matriz de TPU. Em testes com
linhagem celular em placas a partir do TPU, da blenda de 75/25 e dos
biocompdsitos com até 10% em massa de HA, possibilitaram a proliferacéo
celular. O scaffolds produzidos com a blenda de 75/25 e biocompésitos com até
10% da carga, apresentaram altos valores de fixacao (= 71%) e recuperagéo (2
90%) de forma em temperatura de 55 °C por 20 s. As propriedades mecanicas
dos scaffolds impressos exibiram valores proximos do limiar necessario para

enxerto 6sseo esponjoso humano.

Palavras-chave: TPU; PCL; Hidroxiapatita; Impressao 3D; Meméria de forma.
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ABSTRACT

DEVELOPMENT AND CHARACTERIZATION OF BIOCOMPOSITES
TPU/PCL BLENDS WITH HYDROXYAPATITE FOR THE PRODUCTION OF
BIOACTIVE SCAFFOLDS VIA 3D PRINTING

The increasing need for biological tissues to treat defects caused by disease or
injury has demanded new solutions to provide functional substitutes that supply
tissue shortages and suit the needs of each patient. In this perspective, the
present dissertation sought to develop biocomposites based on
polyurethane/poly(e-caprolactone) (TPU/PCL) polymer  blends  with
hydroxyapatite (HA) to produce scaffolds via 3D printing aiming tissue
engineering combining biocompatibility and bioactivity with the tissue and with its
ability to a relatively simple adjustment of shape and size with thermal stimulation.
For this purpose, different biocomposites were produced with the matrix of TPU,
PCL, and TPU/PCL blends (in proportions of 75/25, 50/50 and 75/25), with HA
filler content varying up to 20% wt. These were processed in a torque rheometer.
The thermal, rheological, morphological, mechanical, printability and cell line
biocompatibility characteristics were investigated. The scaffolds were produced
with the crushed material of the rheometer and using a 3D printer with a syringe
extruder. The results of the thermal, rheological and mechanical
characterizations showed that the blends and the biocomposites from them
showed intermediate behavior between the TPU and PCL matrices and their
respective biocomposites with HA. The addition of HA intensified degradation
reactions, mainly of the TPU matrix. In test with cell line in plates from TPU,
blends of 75/25 and biocomposites with up to 10% wt of HA in these matrices,
the results showed that such formulations allow cell proliferation. The scaffolds
produced with the blend of 75/25 and biocomposites with up to 10% wt, showed
high values of fixation (= 71%) and shape recovery (= 90%) at a temperature of
55 °C for 20 s. The mechanical properties of the printed scaffolds exhibited values

close to the threshold required for human cancellous bone grafting.

Keywords: TPU; PCL; Hydroxyapatite; 3D printing; Shape memory polymer.
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1 INTRODUCAO

Procedimentos de restauracéo e transplantes de o6rgaos e tecidos estao
em constante demanda e crescimento, devido a doencas crbnicas, congénitas e
infecciosas, bem como por lesdes causadas por acidentes ou desastres naturais
que criam urgéncia na reparacao dos tecidos ou orgaos danificados [1,2]. No
entanto, estas demandas ndo sao totalmente supridas pelas cirurgias de
reconstrucao e transplantes, isso em razdo de muitas limitagdes, dentre elas a
disponibilidade limitada de tecidos ou 6rgdos de doadores e do proprio paciente.
Assim, quando o tecido disponivel é insuficiente para reparar a lesdo, o médico
cirurgido necessita recorrer a utilizacdo de materiais sintéticos para fornecer uma
solucdo. Nesse cenério, o desenvolvimento de substitutos funcionais que
possam reparar e regenerar de forma bem sucedida as fun¢des do tecido lesado,
apresenta-se como uma solucado promissora, podendo por meio das terapias
cirdrgicas minimizar a demanda por tecidos que é cada dia maior [1-5].

A engenharia de tecidos € um campo multidisciplinar, que aplica os
principios da biologia e da engenharia para o desenvolvimento de estruturas
funcionais, que possam reparar 0s tecidos danificados ou substituir a funcéo de
um orgao falho [1,4]. Deseja-se que 0 novo tecido apresente funcionalidade
similar ao tecido que deseja reparar e este € produzido por meio da combinacéo
de células vivas, compostos bioquimicos e um suporte biocompativel
denominado de scaffold, que guia o desenvolvimento do tecido. Este Ultimo é a
entidade fundamental para uma reparacdo eficiente de um tecido, pois a
regeneracao tanto durante ensaios preliminares in vitro e in vivo sao altamente
dependentes da composi¢cdo quimica do scaffold, das suas caracteristicas
morfologicas, geométricas, fisicas e biolodgicas [1,4,6—8]. Deste modo, a escolha
do material para producao de scaffolds € fundamental.

Varios biomateriais poliméricos naturais e sintéticos tém sido estudados e
empregados como scaffolds na engenharia de tecidos, alguns exemplos sao os
parafusos de poli(L- acido lactico) (PLLA) e seus biocompdsitos com B-fosfato
tricalcico (TCP), EUROSCREW®, produzidos pela Teknimed e j& em uso por
cirurgiées em técnicas de ligamentoplastia em joelhos e ombros [9]. Embora os

polimeros naturais apresentem alta biocompatibilidade e baixa toxicidade, suas



propriedades mecanicas nem sempre correspondem ao tecido nativo e sua
biodegradabilidade pode ser imprevisivel. J& os polimeros sintéticos ganham
destaque, pois podem oferecer versatilidade e maior controle de suas
propriedades fisicas e mecanicas [8,10-12].

Dentre os polimeros sintéticos, a poli(e-caprolactona) (PCL) tem sido
extensivamente estudada como material para fabricagdo de scaffolds [13-15].
Isso ocorre por ser um polimero biocompativel, bioabsorvivel, solivel em uma
grande variedade de solventes organicos e apresentar alta versatilidade quanto
a seu processamento [16—18]. Outro polimero da categoria dos sintéticos que
tem despertado interesse em aplicagbes biomédicas € o poliuretano
termoplastico (TPU). Este apresenta propriedades quimicas, mecanicas e
térmicas ajustaveis, além de ser biocompativel e possuir capacidade de ser
biodegradavel [11,19,20].

As blendas de TPU/PCL buscam combinar a elasticidade do TPU com a
baixa temperatura de fusdo do PCL para obter materiais que apresentem
caracteristicas de memoaria de forma, que podem ser responsivos a estimulos
térmicos ou quando em compdsitos com agentes condutores ou fotoativos
tornam-se responsivos a estimulo elétrico ou por luz [21-23]. Com essas
caracteristicas e a ampla faixa de propriedades mecénicas que esta blenda pode
apresentar, bem como a biocompatibilidade de ambos os polimeros, pode-se
entdo propor a producao de scaffolds para a engenharia de tecidos que possam
ter as dimensdes facilmente ajustaveis e/ou fabricados sob medida para se
adequar a determinado defeito a ser reparado.

Embora esses dois polimeros apresentem propriedades atraentes para tal
aplicacdo, tanto separados como em blendas, as caracteristicas bioldgicas
devem ser potencializadas em razdo da baixa bioatividade e carater hidrofobico
gue ambos apresentam, podendo resultar na baixa interacdo entre o material e
as células [16,24]. Uma maneira de superar essas limitacdes é pela adicdo de
cargas biocompativeis, como hidroxiapatita (HA) formando compdsitos ou
nanocompositos, que podem melhorar o desempenho mecanico, a
hidrofilicidade e a biocompatibilidade, bem como estimular as interacdes entre

as células e os scaffolds [25,26]. A producéo de scaffold a partir de compositos



poliméricos com biocargas, possui atributos superiores e promissores em
comparacao com os polimeros isolados em diversos campos de aplicacéo.

A HA é uma potencial candidata para a producdo de scaffolds com
resposta celular aprimorada para aplicacdo em tecido 6sseo, dado que a mesma
€ principalmente destinada a reparacdo Ossea por apresentar
osteocondutividade, bioatividade e reabsorvibilidade, além de ja ser um dos
componentes majoritarios do 0sso, o que garante maior biocompatibilidade com
a matriz 6ssea [27,28]. Scaffolds de compdsitos e nanocompdésitos de TPU/HA
[19,29] e PCL/HA [25,30,31] ja foram desenvolvidos, e os resultados mostraram-
se promissores para regeneracao tecidual. Contudo, apesar das blendas
TPU/PCL apresentarem caracteristicas de memaria de forma muito interessante,
até o momento nenhum estudo foi relatado na literatura envolvendo a adi¢ao de
HA nessas blendas para producéo de scaffolds via impresséo 3D, principalmente
utilizando a impressora com extrusor de seringa, onde o material é alimentado
na forma de granulos.

Acredita-se que a versatilidade de processamento dos dois polimeros e
suas propriedades mecéanicas e memoéria de forma da blenda, aliadas a
bioatividade e osteocondutividade da HA podem resultar em biocompdsitos com
propriedades aprimoradas. As quais somadas a técnica de impressdo 3D
baseada em extrusdo, possibilitam a confeccéo de scaffolds com caracteristicas
mecanica e de permeabilidade a fluidos corporais/proteinas desenhadas para
aplicacdes na engenharia de tecidos, especialmente em tecido 6sseo. Neste
contexto, essa dissertacdo buscou avaliar as propriedades das blendas
TPU/PCL e dos biocompésitos TPU/HA e TPU/PCL/HA, bem como a producao
de scaffolds via impressdo 3D por extrusor de seringa e explorar as
caracteristicas mecanicas, bioatividade e biocompatibilidade dos scaffolds

qguando em contato com linhagem celular.






2 OBJETIVOS

O objetivo principal deste trabalho de mestrado consistiu no
desenvolvimento e caracterizacao de biocompdsitos a partir de matriz de TPU e
de blendas TPU/PCL com adi¢do da HA, destinados a impresséo 3D de scaffolds
usando a impressora com extrusor de seringa, buscando obter caracteristicas
para engenharia de tecido O&sseo. Ademais, objetivos secundarios
compreenderam determinar as propor¢des dos componentes nas blendas e nos
biocompdsitos com melhor balango de caracteristicas mecénica, bioatividade e
printabilidade do scaffolds produzidos via impresséo 3D.






3 REVISAO BIBLIOGRAFICA
3.1 Engenharia de tecidos

Os tecidos e orgaos tém sido acometidos por uma grande variedade de
doencas, lesbes e defeitos de desenvolvimento, de tal maneira que podem
acarretar na faléncia parcial ou total das suas fun¢des. Sem intervencdo meédica,
a resposta do corpo, por exemplo, a certas condi¢cdes associadas a lesdes
agudas ou cronicas, € relativamente limitada, sendo restrita apenas a processos
de cura das partes lesadas. Tais processos, conduzem a restauracao por meio
da sintese da cicatriz, composta essencialmente por tecido cartilaginoso, mas
diferente do tecido danificado, e isso pode n&o promover o restabelecimento da
estrutura e funcdes normais do tecido, mesmo que a cicatrizagdo seja uma
resposta eficaz a leséo [2].

As terapias cirdrgicas mais consolidadas na prética para o tratamento de
muitas das condi¢des associadas as doencas e lesdes, consistem na realizacéo
de cirurgias de reconstrucdo (quando possivel) ou no transplante de 6rgaos e
tecidos doados. Muito embora, ambos os procedimentos tenham salvado
inUmeras vidas, estes possuem limitagcdes clinicas. As cirurgias de reconstrucdo
sdo restringidas devido a disponibilidade limitada de tecidos, desconforto,
formacdo de cicatrizes e morbidade [1], além disso os dispositivos biomédicos
utilizados ndo conseguem substituir totalmente as fun¢des biolégicas de um
dado tecido ou 6rgdo. No caso dos transplantes, um dos maiores problemas é a
escassez de tecidos ou 6rgaos de doadores [1,3]. Em razdo disso, do numero
crescente de pessoas nas listas de espera para transplantes e da expectativa de
vida cada vez maior da populacdo, a dependéncia de tecidos ou 6rgdos de
doadores tornou-se uma abordagem ndo pratica. Ademais, em funcédo da
severidade de restricdes logisticas, muitos dos orgaos de doadores ndo podem
ser transportados e transplantados com sucesso dentro do tempo limitado
disponivel [4].

Em meio ao contexto da necessidade de novas solucdes para fornecer o
tecido necessario as demandas médicas criticas, e buscar solucionar o problema
da insuficiéncia de doadores, bem como atender as necessidades de cada

paciente, surgiu o campo da engenharia de tecidos. O qual por meio da



mimetizacdo da natureza, tem emergido com o potencial de desenvolver a
reposi¢do tecidual, sendo uma alternativa para tratar a faléncia ou ma funcéo de
tecidos ou 6rgéos [4,6].

O conceito basico da engenharia de tecidos foi originalmente introduzido
por Langer e Vacanti, 0s quais séo 0s pioneiros nesta area [4,32]. Atualmente, a
engenharia de tecidos trata-se de um campo multidisciplinar que combina os
conhecimentos e tecnologias de diferentes areas como biologia, quimica,
medicina, ciéncia e engenharia de materiais. Esse campo se baseia
classicamente em trés pilares: 1) as células responsaveis pela sintese na nova
matriz tecidual, 2) os fatores de sinalizacdo/crescimento necessarios para
promover a funcionalidade; 3) os scaffolds de biomateriais que fornecem o
suporte estrutural e sustentacéo a adeséo, proliferacéo e diferenciacao celular.
Uma abordagem bem sucedida, implica que a combinacao desses trés deve ser
capaz de reparar ou substituir o tecido danificado, de modo que a funcédo do
mesmo seja restaurada [4,7].

A criacdo de tecidos e 6rgaos funcionais a partir das células dos préprios
pacientes, como objetivo da engenharia de tecidos, ndo € uma tarefa simples,
pois envolve numerosos fatores da fisiologia humana, como cultura de varios
tipos de células, vasculatura, inervacdo nervosa e interagcdes com os tecidos
circundantes. Uma abordagem de engenharia de tecidos, inicia-se com a
escolha do biomaterial e seguido pela fabricacdo de scaffolds, que podem ser
modificados fisicamente e quimicamente durante o processo para atender
requisitos especificos. Depois da fabricacdo dos scaffolds com caracteristicas
desejadas, os mesmos podem ser cultivados com células in vitro para criar o
tecido desejado, usando-se por exemplo placas de cultura ou até mesmo
biorreatores, ou ser implantado dentro do corpo onde as células irdo aderir, se
infiltrar e proliferar. Fatores de crescimento sdo essenciais tanto in vitro como in
vivo, pois auxiliam na diferenciacédo celular e a funcionalidade do tecido cultivado
[33].

O sucesso da regeneracao do tecido vai depender das caracteristicas do

biomaterial que constitui o scaffold e tanto da macro quanto da microestrutura



deste, devendo ser capaz de reproduzir o ambiente in vivo existente e permitir
as interacdes célula-célula e célula-scaffold [34].

Devido a frequéncia e relevancia das situacdes patoldgicas envolvendo o
0Ss0, a atencdo da comunidade cientifica na regeneracao e cicatrizacdo desse
tecido é cada vez maior [35]. E a possibilidade de regeneracéo do tecido 0sseo
por meio de scaffolds, tem levado numerosos pesquisadores de vérias areas a
desenvolver e investigar materiais para esta finalidade. Isso porque a utilizac&o
de implantes artificiais na reparacao pode suprir a disponibilidade limitada que
0S autoenxertos (enxertos nos quais se utiliza ossos do préprio hospedeiro)
possuem [34,36—39].

Os scaffolds desenvolvidos para regeneracdo 6ssea sao bioinspirados na
estrutura hierarquica do osso. Em suma, este possui estruturas complexas
formadas basicamente por HA e colageno, e estes estdo em constante estado
de remodelacéo para manter a funcionalidade. Com base na arquitetura, o tecido
0sseo é formado pelo osso trabecular (ou esponjoso) e o cortical. O primeiro
possui elevada porosidade e alta area superficial levando a maior atividade
metabdlica, sua morfologia permite a troca de nutrientes, biomoléculas e gases.
A forte rede porosa que compde 0 0sso trabecular é chamada de trabéculas, e
permite funcionalmente a distribuicéo de forcas, de forma a minimizar o risco de
fraturas. O osso cortical é denso e recobre as estruturas internas, como 0 0SSO
trabecular, fornecendo assim protecao a estas estruturas. A arquitetura do 0sso
cortical é formada por Osteons, dispostos proximos uns dos outros [37,38,40]. A
Figura 3.1 apresenta a estrutura hierarquica do osso bem como outros elementos
que constituem a estrutura.

Os principais tipos de células presentes no tecido 0Gsseo séao:
osteoblastos, osteoclastos e ostedcitos; essas sdo complementares e criticas
para a sobrevivéncia e atividade desse tecido. Os osteoblastos formam o tecido
0sseo e exibem receptores e proteinas envolvidas na remodelacdo e
mineralizacdo da nova matriz 0ssea. Ja 0s osteOcitos s80 responsaveis por
manter a matriz e pela mecanotransducao (conversédo de esforco mecanico em
sinais bioquimicos, resultando em respostas celulares). Por fim, os osteoclastos

tém a fungéo de reabsorver o osso mineralizado [38].
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Figura 3.1 - Organizacgao estrutural hierarquica do osso. Adaptado de [40].

3.2 Biomateriais e caracteristicas dos scaffolds para engenharia de

tecidos

A definicdo de biomateriais vem sofrendo alteracdes ao longo do tempo.
Atualmente, segundo a revista Biomaterials, um biomaterial é definido como uma
substancia que é projetada para assumir uma forma que, sozinha ou como parte
de um sistema complexo, é usada para dirigir, por controle de interacdes com
componentes de sistemas vivos, o curso de qualquer procedimento terapéutico
ou diagndstico [41].

Generalizando e tentando situa-los cronologicamente, os biomateriais
podem ser categorizados em 3 geracdes: A primeira sendo constituida de
materiais inertes (inicio da década 1960), onde o objetivo das pesquisas era a
obtencdo de materiais biocompativeis que pudessem substituir e promover o
suporte mecéanico de um tecido danificado, sem ou com minima resposta
biolégica do paciente. A segunda geracdo € a dos materiais bioativos e
reabsorviveis (por volta de 1980), como por exemplo os fosfatos de calcio e os
biovidros de Larry Hench [42], o foco nesta geracdo passou a ser a obtencao de
novos biomateriais capazes de desencadear alguma funcédo quimica/fisica na
area substituida e promover a interacdo do implante com o tecido. Além disso,

desenvolver materiais biodegradaveis com capacidade de serem incorporados
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ou absorvidos pelo tecido hospedeiro. A terceira geracao (Ultimas duas décadas)
tem trabalhado com o conceito de biomimética e os biomateriais induzem a
regeneracao de tecidos por meio de processos quimicos e com estimulacdo em
nivel celular, para isso esses possuem estrutura e composicdo especifica
[43,44].

Os biomateriais sdo componentes criticos em muitas das atuais
estratégias da engenharia de tecidos. O suporte fisico fornecido por esses, por
meio dos scaffolds para a fixacdo das células, é de grande importancia, uma vez
gue a maioria sdo dependentes de ancoragem para viabilidade, e na auséncia
de um substrato ocorre a morte celular. Além do suporte, também podem
fornecer agentes terapéuticos, como drogas, proteinas e fatores de crescimento.
A atual e principal restricdo do uso dos biomateriais é a sua capacidade de imitar
a matriz extracelular, que oferece suporte a viabilidade e funcionalidade das
células [33]. No entanto, 0s recentes avan¢os na sintese de novos biomateriais
que podem melhor responder ao ambiente local e a estimulos, tém
proporcionado grandes avangos nesse campo [4].

As caracteristicas que sdo requeridas dos biomateriais dependem
fundamentalmente de sua aplicacdo. Embora ndo seja possivel generalizar quais
devam ser, algumas propriedades sdo normalmente avaliadas para que se
possa realizar de forma eficiente o projeto do dispositivo, essas sao:
biocompatibilidade, citotoxicidade, morfologia da superficie do material, energia
superficial e angulo de contato, biodegradabilidade, adaptabilidade no processo
de fabricagcdo, resisténcia mecénica, estabilidade quimica e resisténcia a
esterilizagéo [33,43].

O scaffold ideal baseado nestes biomateriais deve fornecer um ambiente
tridimensional, poroso, com extensiva ligacdo entre os poros interconectados
para migracao, fixacao e proliferacéo celular no interior da estrutura, canais que
permitam a passagem de nutrientes e apresentar propriedades mecanicas
adequadas ao tipo de tecido a ser recriado [8,33,34,43].

Os biomateriais destinados a producgéo de scaffolds estdo contidos dentro

dos quatro tipos principais da classificacdo de materiais:
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e Metais, como magnésio, titanio e ligas de niquel-titinio. No entanto,
poucos scaffolds metalicos sdo produzidos, devido a falta de degradabilidade
(excetuando-se ligas de magnésio), limitada processabilidade em uma
arquitetura porosa, stress shielding, impossibilidade de ajuste pelo cirurgido
durante o processo de implantacéo e possivel liberacao de ions e/ou particulas
metélicas toxicas por corrosdo ou possivel desgaste, levando a reacdes
inflamatorias que reduzem a biocompatibilidade [45].

e Ceramicos, como a HA, biovidro e familias das ceramicas de fosfato de
calcio e silicato de célcio. Esses materiais apresentam caracteristicas
promissoras na producéo de scaffolds para regeneracéo de tecido ésseo, devido
as suas propriedades atrativas de biocompatibilidade, osteoconducdo e
osteoinducdo, bem como suas semelhangcas com a composi¢cdo 0ssea. Porém,
apesar dessas vantagens, estes apresentam limitagcbes como baixo
desempenho mecanico, fratura fragil e baixa usinabilidade [42].

e Polimeros, tanto sintéticos como poli(acido lactico) (PLA), PCL, TPU,
poli(acido  glicolico) (PGA), poli(acido  Ilatico-co-glicdlico) (PLGA),
poli(hidroxibutirato) (PHB)) e naturais (colageno, fibrina, alginato, gelatina, e
acido hialurénico). Os polimeros naturais possuem excelente bioatividade e
biocompatibilidade, boa adeséo celular, alta hidrofilicidade e funcéo biolégica
eficaz, mas apresentam baixas propriedades mecanicas e limitada
processabilidade quando comparados com os polimeros sintéticos. Apesar dos
requisitos mecanicos e de processabilidade dos sintéticos serem maiores, ha
limitagdes como baixa ou auséncia de bioatividade, baixa capacidade de fixacao
de células e hidrofobicidade, dificultando seu uso direto na engenharia de tecidos
e sendo necessario modificagdes quimicas e de superficie [8,10-12].

e Compositos, essencialmente de matriz polimérica (como PLA/TCP [9,46]
PCL/TCP [13], PLA/HA [47], TPU/PLA/6xido de grafeno [48] e TPU/HA [19]),
apresentam propriedades necessarias de biomateriais poliméricos mencionadas
anteriormente e também inclui preparacéo controlavel, facil processamento em
diferentes arquiteturas e propriedades mecanicas ajustaveis para varios tecidos.

Em virtude das caracteristicas dos biomateriais poliméricos, uma enorme

quantidade de estudos foi e ainda continua sendo direcionada a producao de
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scaffolds desses materiais, para aplicacbes na engenharia de tecidos e na
medicina regenerativa. As caracteristicas dos scaffolds possuem influéncia
crucial na resposta celular, e a possibilidade de ajuste, relativamente simples,
dessas caracteristicas pela modificacdo dos materiais poliméricos € uma das
maiores vantagens da utilizacdo destes que, somado as suas propriedades
intrinsecas, explicam seu uso difundido na producéo dessas estruturas.

Os scaffolds fornecem a estrutura e o microambiente para adeséo,
crescimento, proliferacdo, migracdo e diferenciagdo celular que levam a
regeneracao dos tecidos durante o periodo de tempo desejado. Para produzir
um tecido funcional de maneira satisfatoria, o scaffold deve mimetizar a matriz
extracelular natural do tecido, bem como, ndo desencadear nenhuma resposta
imune durante sua administracdo in vivo. Para tanto, € necessaria uma
compreensao detalhada das caracteristicas do scaffold e do efeito das suas
propriedades interfaciais, de forma a melhor ajustar os biomateriais para se
adequarem aos microambientes que se deseja regenerar. E com isso, aprimorar
0 progresso da engenharia de tecidos em direcéo as aplicacdes clinicas [8].

A estrutura do scaffold € influenciada pela porosidade, a
interconectividade, formato e tamanho dos poros; e esses por sua vez
desempenham papéis vitais para o fluxo de nutrientes, crescimento celular,
transporte de gases e de excrementos das células dentro da estrutura [8,10,49].
E ideal que o scaffold possua elevada porosidade, mas sua extens&o vai
depender do tipo de biomaterial utilizado e se o0 aumento da porcentagem de
poros pode levar a uma reducdo significativa das propriedades mecéanicas. No
caso dos poros, se o tamanho for muito pequeno, a migracdo celular é
prejudicada e ha formacdo de uma cépsula celular ao redor das bordas da
estrutura, isso leva a uma difusédo limitada de nutrientes para o interior do scaffold
e dificil remocé&o de residuos por meio da populacéo de células, logo ocorrera a
morte celular na regido interna. Em caso contrario, se 0os poros forem muito
largos a adeséo das células é restrita em razéo da reduzida area superficial
[8,10].

Os scaffolds com poros orientados sé@o considerados mais eficientes para

0 crescimento celular, troca de nutrientes e residuos. Essa arquitetura também
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proporciona um cenario ideal para a interacao célula-célula e célula-scaffold. A
busca por estruturas porosas orientadas resulta da necessidade de mimetizar
tecidos naturais como por exemplo tenddes, cartilagens, nervos e tecido 6sseo,
0S quais possuem naturalmente uma estrutura orientada que ajuda a melhorar
suas funcdes biolégicas e mecanicas [10,49].

As células recebem feedback mecéanico do substrato ao qual elas aderem,
esse fendbmeno é chamado de mecanotransducao, e tanto a rigidez quando as
propriedades de superficie do material afetam o crescimento celular,
diferenciacéo e desenvolvimento do tecido. Assim, € amplamente aceito que o
scaffold deve também reproduzir as propriedades do tecido-alvo [8,11].

A topografia de superficie do scaffold desempenha papel importante no
implante e na resposta celular. A macro-rugosidade aumenta a fixagao do
implante nos tecidos naturais. E a micro-rugosidade pode, por exemplo,
estimular o crescimento de osteoblastos para diferenciacdo e aumentar a
mineralizacdo quando comparado com células cultivadas em superficie lisa [8].
Ademais, as células em estruturas com superficie muito lisa sdo propensas a se
aglomerar em torno das bordas, o que pode dificultar a difusdo de nutrientes e a
remocao de residuos celulares, consequentemente, prejudica o funcionamento

de células no interior do scaffold [8].

3.3 Impressao 3D baseada em extrusao

Existem varias técnicas utilizadas na producao de scaffolds poliméricos e
seus (nano)compodsitos com biocargas, essas incluem: evaporacao de solvente
com adicdo e lixiviagdo de sal, eletrofiacdo, separacao/inversdo de fases
induzida termicamente, moldagem por injecdo microcelular, tecnologias de
impressdo 3D e varias outras que estdo bem descritas nas revisbes de
Jammalamadaka e Tappa [33], Madrid et al. [34], Mabrouk et al. [50] e Koyyada
e Orsu [51]. N&o faz parte do escopo dessa revisdo de literatura definir as
caracteristicas de todas elas, porém a impressédo 3D baseada em extruséo € a
técnica que foi utilizada neste trabalho, sendo assim, faz-se necessario

descriminar resumidamente suas vantagens, tipos e funcionamento de cada um.
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A impressédo 3D baseada em extrusao tem mostrado um enorme potencial
e crescente interesse entre os pesquisadores, em razado do seu baixo custo,
ampla disponibilidade, flexibilidade com o design e tipos de polimeros que podem
ser usados durante o processo de impresséao [33,34,52].

Nessa técnica, um modelo 3D de desenho assistido por computador -
Computer Aided Design — CAD é projetado, depois “fatiado” digitalmente em
pequenas camadas e cria-se um programa com 0 passo-a-passo com o padréao
das camadas que devem ser depositadas, ou seja, uma lista de comandos
baseados em texto, incluindo parametros de dire¢cdes de impressao, velocidade
de deposicdo, espessura, largura, velocidade de resfriamento e outros. Em
seguida, o programa é carregado na impressora, onde a deposicao de finas
camadas do material é realizada por uma pequena matriz de extrusao (também
denominado de extrusor ou hot end), e essa matriz pode possuir diferentes graus
de liberdade para se movimentar nas coordenadas espaciais (x,y ou X,y,z) [52—
54].

A depender do extrusor (Figura 3.2) a impresséo 3D baseada em extrusao
pode ser dividida em trés métodos principais de fabricacao aditiva. O primeiro €
chamado de fused filament fabrication (FFF) ou fabricacdo por fusédo de
filamento, onde o extrusor € alimentado por um filamento polimérico que é
fundido por meio de uma camara de fusdo anexada ao bico de impresséao. O
segundo método é a impressao 3D de extrusdo por rosca, semelhante a um
processo de extrusado, os granulos ou o polimero ja fundido sédo alimentados em
uma rosca que € cercado por um barril aguecido. Conforme a rosca gira o
polimero fundido é forgado a sair por meio do bico no final do cilindro e a taxa de
extrusdo do material no bico é determinada pela velocidade de rotacdo da rosca.
Por ultimo, a impressao 3D por extrusor de seringa, onde o material no estado
sélido é colocado em uma seringa metalica que é aquecida até a fusdo do
polimero e em seguida, a impressora pressiona um émbolo a uma taxa
controlada para extrudar o material. Existem dois tipos principais de sistemas de
extrusdo de seringa: os que aplicam pressao pneumatica ao émbolo e 0s que o
comprimem por deslocamento mecéanico do embolo com um motor elétrico
[52,53].
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a) Extrusor alimentado por filamento b) Extrusor de rosca C) Extrusor de seringa

Embolo movido
a motor

Bobina de filamento Eixo de rotagéo da rosca *

Filamento fornecido o
{ Entrada do polimero Pressdo

B — pneumatica

Entrada da cdmara

de fusdo Rosca

Camara de fusdo Seringa

(polimero fundido) ‘Barril

Bico de impressdo

Filamento extrudado

Figura 3.2 - llustracdo esquematica dos trés extrusores utilizados nos métodos
de impresséo 3D baseados em extrusdo, em a) extrusor alimentado
por filamento, b) extrusor de rosca e c) extrusor de seringa com
émbolo acionado mecanicamente ou émbolo de pressao

pneumatica. Adaptado de [53].

O método de impressdo 3D por extrusor de seringa, possui algumas
vantagens quando comparado com os dois outros métodos, essas incluem:
baixa complexidade do hardware quando comparado com a impressao de
extrusdo por rosca, consequentemente menor custo e maior precisdo (menor
conjunto a ser movimentado durante a deposi¢édo). Ao contrario da FFF, a pré-
fabricacdo de filamentos ndo € necessaria e a remocdo dessa etapa reduz
substancialmente o custo de producdo, acelera o desenvolvimento de novas
formulacbGes e pode reduzir o ciclo térmico que os materiais sdo submetidos
[52,53].

O material que alimenta a impressora 3D por extrusor de seringa pode
estar na forma de granulo ou po, e para producdo de pegas por meio desta
impressora a partir de blendas ou compaositos é necessaria uma mistura prévia
dos componentes para garantir boa distribuicdo e disperséo destes. A mistura
pode ser por solugéo ou fusdo. No primeiro, ha a solubilizacdo do(s) polimero(s)
sob agitacdo em solvente adequado (e misturados, se for uma blenda), em
seguida a carga € adicionada na solucao polimérica, dispersa e o solvente é
evaporado por alguma rota especifica. Seguindo esta forma de mistura, Unagolla

et al. [15] e Khakbaz et al. [55] produziram scaffolds, respectivamente, a partir
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de PCL/oxido de grafeno e TPU/nitreto de boro, e observaram boa distribuicéo
das cargas apo6s impressdo. No processo por fusdo os componentes sdo
misturados utilizando algum processo que envolva a fusdo do(s) polimero(s), a
mistura e distribuicdo destes ou da carga, o misturador interno por exemplo &
uma opcao para preparacdo de blendas e compdsitos por fusdo. Apos a
preparacao, seja por solucdo ou fusdo, o material € triturado em tamanhos

suficientes que entrem na seringa metélica da impressora.

3.4 Poliuretano Termoplastico - TPU

O TPU é um elastbmero termoplastico pertencente a classe dos
poliuretanos, que alia as propriedades mecanicas de um elastdmero a facilidade
de processamento de um termoplastico podendo ser realizado por métodos de
fusdo ou solucdo [11,48]. Este é um copolimero em bloco composto de
segmentos flexiveis (SF) e rigidos (SR), apresenta cadeias lineares e € obtido
geralmente a partir da reacéo de trés componentes: Poliol (diol de cadeia longa),
diisocianato e um extensor de cadeia (diol de cadeia curta). O processo de
polimerizacdo do TPU pode ser por uma etapa, onde todos os componentes séo
misturados juntos na razao estequiométrica desejada; ou em duas, onde o poliol
reage primeiro com o diisocianato formando um pré-polimero com terminacéo
em grupo isocianato, que em etapa seguinte reage com o extensor de cadeia.
No processo por duas etapas, com a formacdo do pré-polimero é possivel
controlar de forma mais eficiente a polimerizacdo em cadeia para obter as
estruturas segmentadas com propor¢cdo regular entre 0s componentes
[11,20,56].

A Figura 3.3 ilustra os dois processos de sintese previamente explanados,
e a estrutura final do TPU. Os SF na estrutura sdo formados em geral pelo poliol,
porém quando a sintese ocorre em uma Unica etapa, pode ocorrer a reacéo de
poliol/diisocianato/poliol e portanto, este também € considerado como SF, ja a
combinacéo de diisocianato com extensor de cadeia produz o SR [1,11,20,56—
58].
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Sintese de TPU

H-0-R'-0-H 0=C=N-R"-N=C=0 H-O-R'"-0O-H
WAV VoV VoV —
Poliol Diisocianato Extensor de cadeia
Uma etapa Duas etapas
yovvuy ¢ —— 4 — ooy 4 ——— 1% etapa
Pré-polimero *
+ — 2° etapa
v
I Segmento . Segmento i :
flexivel Segmento  flexivel Segmento \
rigido rigido

Grupo uretano

Figura 3.3 - llustracdo esquemaética das rotas de sintese do TPU e sua estrutura

final.

O poliol utilizado pode ser de base poliéster, poliéter ou de policarbonato,
e a sua escolha desempenha um papel crucial nas propriedades fisico-quimicas.
TPU’s de poliéster sdao extremamente compativeis com outros poliésteres,
possuem elevada resisténcia mecéanica, ao calor e a 6leos em geral. J4 os de
poliéter possuem menor densidade, maior flexibilidade em baixas temperaturas,
resistem a hidrdlise e a degradacao microbioldgica [20,57]. Usando o diol de
policarbonato, os materiais resultantes apresentam maior resisténcia mecanica
e sédo relativamente frageis devido a presenca de cristalizagdo do SF [20].

O diisocianato pode ser alifatico ou aromatico, ambos possuem o grupo
caracteristico N=C=0 (NCO) em suas moléculas. As reacdes desse componente
durante a producdo de TPU ocorrem por meio da adi¢do a dupla ligacdo C=N,
pois o carater positivo do atomo de carbono que determina a reatividade do
diisocianato atrai um centro nucleofilico (contendo um atomo de hidrogénio ativo)

7

que ataca o carbono eletrofilico e o atomo de hidrogénio € adicionado ao
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nitrogénio [1]. Os extensores de cadeia comumente utilizados sdo os glicéis
lineares, esses possuem baixa massa molar e alta reatividade como o
diisocianato. Estes possuem grande influéncia nas propriedades dos SR, pois
essas sao afetadas pela variacdo na estrutura quimica, natureza bioquimica,
volume molecular e comprimento da cadeia do extensor [1,20].

Na reacao do diisocianato com o diol obtendo os SR, 0s grupos uretanos
que sao formados nas cadeias poliméricas podem interagir entre si por meio das
ligagbes de hidrogénio, que se formam entre o grupo funcional carboxila e o
grupo NH, podendo haver também interacbes do tipo dipolo-dipolo e se o
diisocianato for aromatico havera interacdo dipolo-dipolo induzido [58]. Essas
interacOes intermoleculares que ocorrem mais fortemente nos SR, possibilitam
a origem de dominios rigidos com cadeias poliméricas organizadas, conforme a
Figura 3.4(a). Pode haver também dominios flexiveis, porém ocorrem em menor
grau e ndo ha um empacotamento com organizacdo das cadeias poliméricas
[56,59].

Os dominios rigidos sao dispersos nos SF, causando a separacdo de
microfase, isso devido a possibilidade de cristalizacdo dos SR e da diferenca de
polaridade, estrutura quimica e comprimento da cadeia entre 0s segmentos
[20,56,58]. No entanto, nem todos 0os SR se juntam em seus dominios e alguns
séo isolados nos dominios flexiveis [59], como ilustrado na Figura 3.4(a). A
depender da concentracédo de SR a morfologia pode variar de glébulos dispersos
na matriz de SF quando a quantidade € baixa, para uma morfologia co-continua
(Figura 3.4(b)) quando a concentracao dos SR e SF sao iguais [56]. Estas duas
morfologias diferentes s&o ilustradas na Figura 3.4.

A fase rigida pode ser cristalina ou amorfa, o que ird depender da estrutura
molecular, e apresenta temperatura de transi¢édo vitrea (Tg) ou temperatura de
fusdo cristalina (Tm) acima da temperatura ambiente. J4 a microfase flexivel
possui Ty abaixo da temperatura ambiente e € influenciada pela concentracéo
dos SR na cadeia polimérica. Quanto maior a quantidade destes segmentos,
maior é o valor de T4 da fase flexivel quando comparado com TPU’s de menor

fracdo de fase rigida [20].
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b)

Dominio rigido

a)

Segmentos rigidos

Segmentos flexiveis

......

Dominio flexivel Dominio rigido

Figura 3.4 - llustracdes das estruturas de fase do TPU em (a) estrutura com
segmentos rigidos formando dominios globulares separados e
dispersos em uma matriz flexivel. Adaptado de [59]. Em (b)
morfologia semelhante a uma rede co-continua, quando a
proporcdo de segmentos rigidos € cerca de 50% em massa.
Adaptado de [56].

As propriedades mecanicas dos TPU’s dependem basicamente da forma
como as fases estdo separadas, da quantidade, massa molar e estrutura quimica
dos SR e SF [20,56,59]. Os dominios rigidos atuam como pontos de ancoragem,
sendo responsaveis pela alta resisténcia mecanica, enquanto os SF conferem
alto alongamento e recuperacao elastica ao polimero [56].

As diversas combinacdes de SR e SF, e a variacdo da composi¢cdo dos
trés componentes permite a formulacdo de TPU’s com diferentes caracteristicas,
desde elastdbmeros macios e flexiveis, até termoplasticos rigidos com alto
modulo sob tracdo. Com isso uma ampla gama de TPU’s existe no mercado com
propriedades variadas, sendo utilizado nas mais diversas aplicagbes, dentre
estas incluem dispositivos biomédicos (scaffolds para regeneracdo de tecidos,
cateter), embalagens de alimentos, solas de sapatos, revestimento de cabos,
mangueiras, pecas para construcdo civil, artigos esportivos, em pecas de
automdveis como para-choques, forros internos, portas e janelas, entre outros
[11,20,56,59,60].

Além das propriedades mecanicas, térmicas e quimicas ajustaveis, bom

processamento, estes apresentam biocompatibilidade e possibilidade de serem
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biodegradaveis (quando seus componentes sdo biodegradaveis)
[11,19,20,48,59]. No entanto, poucos estudos sobre a utilizacdo do TPU como
material de scaffold na engenharia de tecidos tém sido reportados nos ultimos
anos. Ao passo que os poliuretanos, em geral, ja tém sido amplamente utilizados
na area médica por cerca de quase meio século e inumeros trabalhos ja foram e
estdo sendo desenvolvidos sobre a utilizacdo desses como materiais de
scaffolds, conforme observado na Figura 3.5. Nesta é ilustrado o numero de
artigos publicados (exceto revisdes) por ano envolvendo os termos: poliuretano
(PU), TPU e scaffold, obtido a partir da base de dados Web of Science (Clarivate
Analytics) em pesquisa avancada em tépico (TS) com os descritores
“Polyurethane” AND Scaffold* e “Thermoplastic Polyurethane” AND “TPU” AND
Scaffold*. Pesquisa realizada em 04 de julho de 2022.
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Ano de publicacéo
Figura 3.5 - Numero de artigos publicados desde 2008 envolvendo PU e TPU
na producéo de scaffolds. *Dado contabilizado de janeiro até 04 de
julho de 2022.

O numero de trabalhos encontrados na base de dados Web of Science
envolvendo TPU como material de scaffold desde 2008 foi de 127 artigos. A

Figura 3.6 apresenta uma analise bibliométrica desses artigos, utilizando a
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visualizacdo por similaridade para mapear os termos mais utilizados nas
palavras-chave, a partir do software VOSviewer baseada na coocorréncia dos
itens analisados. Cada termo € representado por um circulo, cujo tamanho é
definido pelo nUmero de ocorréncia que aparecem nos artigos e a proximidade
entre esses revelam seu grau de relacdo, quanto mais préximos, tanto mais
relacionados. As cores representam a escala de ano de publicacao, as linhas
indicam a conexao entre 0s termos e a espessura denota a forga de ligacao entre
os termos. Excetuando-se os termos “Scaffolds” e “thermoplastic polyurethane”
utilizados na pesquisa, os termos “electrospinning”, “fabrication”, “nanofibers”,

I{H

“mechanical properties”, “composites”, “biomaterials”, “hanocomposites”, ‘in-
vitro”, “biocompatibility” sGo os que apresentam maior ocorréncia nos artigos

analisados.

3d pfinting
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thermoplastic polyurethane gierentiation

nanocomposites

electrospinning N
proliteration

nanofibers
morphology. A biocompatibility 520
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Figura 3.6 - Mapa de palavras-chave cuja ocorréncia foi de no minimo em 8
artigos dos 127 analisados. Os dados foram extraidos da base de

dados Web of Science e tratados com o software VOSviewer.
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A eletrofiacao (electrospinning) é a técnica mais utilizada na producao de
scaffolds usando o TPU [11,24,29,61,62]. Mas recentemente, conforme
observado na Figura 3.6, estudos tém sido voltados a impressao 3D (que € um
termo geral utilizado para técnicas de manufatura aditiva) (3D printing)
[48,63,64]. Além dessas, varias outras técnicas ja foram aplicadas, estas
incluem: separacédo/inverséo de fases induzida termicamente [26], evaporacéo
de solvente [65,66] e moldagem por injecdo microcelular [67].

Os scaffolds de TPU apresentam vantagens como desempenho mecanico
que pode ser ajustado para atender as caracteristicas do tecido que se deseja
reparar (podendo alcancar propriedades mecanicas para tecidos moles ou
rigidos), e a possibilidade de ser um implante degradavel ou nédo [5,11,68].
Apesar disso, suas aplicacdes podem ser limitadas pelas desvantagens de locais
de contato bioativos pobres e baixa hidrofilicidade, o que resulta na baixa
interacdo entre os scaffolds e as células [24].

De maneira a superar essas deficiéncias e aprimorar os TPU'’s, de modo
a estarem entre os biomateriais de alto desempenho de grau médico em
sistemas de scaffolds para engenharia de tecidos, alguns estudos buscaram
modificA-los com a utilizacdo de materiais que apresentam excelente
bioatividade e biocompatibilidade. Estes incluem: polimeros naturais [61],
particulas ceramicas como HA e nitreto de boro [19,29,63,65] e materiais
eletroativos como 6xido de grafeno [48], os dois ultimos formam compdsitos ou
mais recentemente nanocompoésitos (Figura 3.6). Os resultados dessas
modificacdes se mostraram promissores a adesdao, proliferacao e diferenciacdo
celular. As aplicacbes propostas com estes scaffolds incluem a regeneracéo de
tecidos 6sseos [19], pregas vocais [24], enxerto vascular de pequeno diametro

[69], curativo para feridas na pele [70] e outros tecidos moles e flexiveis [11].

3.5 Poli (e—caprolactona) - PCL

A poli(e—caprolactona) € um poliéster alifatico sintético linear, hidrofébico,
biodegradavel e bioabsorvivel. O PCL pode ser sintetizado por dois métodos de

polimerizacdo: por abertura do anel éster ciclico e-caprolactona utilizando
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catalizadores anidnicos e catidnicos, e a partir da condensacdo do acido 6-
hidroxicaproico. Este ultimo, apresenta limitacbes como dificuldade de obtencgéo
de alto grau de polimerizagdo e massa molecular, isso faz com que o primeiro
meétodo seja majoritariamente preferido para obtencdo do PCL [16-18]. A Figura

3.7 ilustra os dois mecanismos de sintese do PCL e sua unidade de repeticdo.
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Acido 6-hidroxicaproico

Figura 3.7 - Rotas de sintese do PCL e sua unidade de repeticdo. Adaptado de
[18].

O PCL é um polimero semicristalino, onde o grau de cristalinidade pode
atingir até 69% e tende a reduzir com o0 aumento da massa molecular, e esses
dois parametros afetam diretamente as propriedades mecanicas [18]. Em termos
de propriedades térmicas, o PCL apresenta baixa Tg, em torno de -60 °C, ponto
de fuséo variando entre 56 e 65 °C e uma estabilidade térmica elevada, com
temperaturas de decomposi¢cao em cerca de 350 °C [16-18]. O PCL também
apresenta boa processabilidade em temperaturas superiores a de fusdo sem que
haja perda significativa de massa molar e os produtos na area biomédica a base
de PCL para engenharia de tecidos e medicina regenerativa, como scaffolds,
microfibras, filmes ou membranas, podem ser produzidas utilizando técnicas de
injecdo, extrusao, compressao, eletrofiacdo, impresséo 3D e outras [13,16,18].

A taxa de biodegradacdo do PCL é determinada por uma combinacao de
fatores, nomeadamente o ambiente local, a massa molar e a morfologia da
amostra [18]. A biodegradacdo ocorre por organismos vivos ao ar livre, como

bactérias e fungos, com tempo de degradacdo de aproximadamente 60 dias [71].
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Quando se trata do PCL no interior do corpo de humanos e animais este é
bioabsorvivel, em um processo que leva muito mais tempo (2 a 4 anos) do que
a biodegradacéo, propagando-se primeiro pela etapa da degradacé&o hidrolitica
ndo enzimatica dos grupos ésteres e, seguidamente pela degradacéo
intracelular [16].

Sob o aspecto da sua biocompatibilidade, o PCL € um material aprovado
pela Food and Drug Administration (FDA), e possui caracteristicas desejaveis
para aplicagfes biomédicas [13,43]. Com o surgimento e avanco da engenharia
de tecidos, e mais recentemente, as aplicacdes da impressdo 3D no campo
biomédico, esse polimero vem sendo amplamente estudado como material para
confeccgéo de scaffolds para regeneracao de tecidos [13,14,18,25].

Os estudos apontam o PCL como material aplicavel no campo biomédico
e com alta versatilidade. Porém seu desempenho tem de ser potencializado,
devido a baixa bioatividade e seu carater hidrofébico, combinando-o com outros
polimeros naturais e materiais ceramicos, de modo a aumentar a afinidade
celular e a taxa de regeneracdo do tecido. Dessa forma, o PCL é geralmente
utiizado para formar blendas poliméricas, copolimeros [11,64] e

(nano)compaositos poliméricos [13-15,47].

3.6 Blendas de TPU/PCL

As blendas de TPU/PCL combinam as caracteristicas 6timas desses dois
polimeros, tendo como resultado final um material que pode apresentar uma
ampla faixa de propriedades mecanicas e atributos de memdria de forma. Antes
de iniciar uma revisdo sobre os estudos envolvendo as caracteristicas das
blendas TPU/PCL, percebeu-se a necessidade de fundamentar de forma breve
o comportamento de meméria de forma em polimeros e mais detalhes sobre este
tema sdo encontrados nas varias revisdes de literatura [72—74].

O polimero com memdria de forma (SMP do inglés Shape Memory
Polymer) possui a capacidade de recuperacao de seu formato inicial, apos uma
deformacgéo que resultou em formato secundario (temporério), quando exposto
a certo estimulo externo. O pré-requisito para um efeito de meméria de forma é

a posse de pelo menos dois elementos estruturais pelo polimero e estes sao os
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pontos de rede (netpoints) e as unidades de comutacédo (switch units), conforme
ilustrado na Figura 3.8 [72—-74].
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quimicas cristalina macromolecular secundaria interpenetrante

a) Unidades de comutagao

(R B

fuséo transicao
cristalina vitrea
\~/

: “‘l' ’\\: ‘ i

n't — I\ —
\||’| — )~ . — -
"' =\

transicao associagao /

anisotropico / dissociagéo r et'°U|a,93(|J
isotrépico em LC*  supramolecular reversive

Figura 3.8 - Requisitos estruturais para SMPs: (a) Os possiveis pontos de rede

e (b) possiveis unidades de comutacdo onde h& mudanca
molecular reversivel. * Cristal liquido (LC). Adaptado de [73].

Os pontos de rede séo responsaveis por criar uma arquitetura de rede
tridimensional que permite 0 armazenamento/memdria da forma permanente do
polimero, evitando o deslizamento das cadeias apos deformacgdo que resulta em
mudancas apenas na conformacao da cadeia e deslocamento de pontos da rede.
Reticulagdo quimica, fases cristalinas ou outras fases secundarias,
emaranhados macromoleculares ou redes interpenetrantes podem servir como
pontos de rede em SMP. Enquanto as unidades de comutacao atuam para fixar
ou liberar a forma temporaria quando acionado por estimulo externo, que agem
por meio de mudancas na mobilidade molecular na formacao/dissolucéo de
interacdes reversiveis. Isso pode ser realizado utilizando a Tg, Tm, reticulagéo
molecular reversivel ou associacao/dissociacao supramolecular. Esses dois pré-

requisitos para os SMP pode ser obtida, em geral, por copolimeros em blocos,
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supramoléculas ou pela formacdo de uma blenda (onde um componente atuara
como pontos de rede e 0 outro como as unidades de comutagao) [72-74].

Os estimulos externos podem ser temperatura, campo elétrico ou
magnético, luz, pH, agua, solventes, enzima e outros. Contudo, os estimulos
térmicos sdo 0s mais comuns para a ativacdo da memoéria de forma dos SMP,
sendo os mais estudados e utilizados [74]. O processo completo de
demonstracao da capacidade de memoria de forma de um polimero € conhecido
como ciclo de memdria de forma (Figura 3.9) e este engloba trés etapas, a
programacao, armazenamento e recuperacdo. Na etapa de programacgédo, a
energia térmica é aplicada a peca até que a temperatura figue acima da
temperatura de transicdo (Twans), podendo ser a Tg ou a Tm das unidades de
comutacdo. Nesse ponto, o material é facilmente manipulado para a forma
desejada por meio da aplicacdo de forca (gerando uma deformacéo) uma vez
que estard no estado borrachoso. A etapa de armazenamento de energia
entrépica envolve a manutencdo da carga externa, enquanto a peca é
configurada em uma forma temporéaria desejada pela reducdo da temperatura
abaixo da Twans, quando a carga externa é removida e a forma temporaria é
armazenada. A Ultima etapa do ciclo de memoéria € a recuperacdo, onde a
energia térmica é aplicada novamente para atingir temperaturas acima da Ttrans
e a energia entropica armazenada no resfriamento € liberada, assim as cadeias

do polimero retornam ao seu estado original [23,59,72,74].
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Figura 3.9 — Ciclo de memoria de forma 3D de SMP ativado termicamente. A
rota segue primeiro o aquecimento do material até uma
temperatura especifica, deformado nesta temperatura, resfriado
ainda com a teséo aplicada, apoés resfriado a tensédo é removida e
por fim o material € novamente aquecido para retornar a sua forma
original. Adaptado de [74].

Os SMP podem ser projetados com diferentes recursos selecionando
componentes especificos, o que confere aos SMP vantagens que incluem alta
capacidade de recuperacdo de forma em diferentes faixas de temperatura,
capacidade de processamento por diferentes métodos e a possibilidade de
apresentar excelente biocompatibilidade e biodegradabilidade. Estes aspectos
incentivaram um grande ndimero de pesquisadores a investigar o potencial do
uso de SMP para aplicacdes biomédicas, e nas revisdes recentes de Melly et al.
[74] e Pisani et al. [75] foram levantadas as principais aplicagdes dos SMP no
campo biomédico, estas incluem suturas biodegradaveis de autoaperto,
implantes contraceptivos, musculos/tenddes artificiais, stents e producéo de
scaffolds para engenharia de tecidos, principalmente na regeneracao 0ssea.

Quanto as blendas TPU/PCL, Mostafavi e Golshan Ebrahimi [21] e Ajili e
Golshan Ebrahim [76], caracterizaram blendas de TPU (PCL diol)/PCL
produzidas, respectivamente, por solugdo usando como solvente o

dimetilacetamida e por um misturador interno a 200 °C com velocidade de
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rotacdo de 50 rpm e tempo de 5 minutos, em ambos o teor de PCL variou de 20
a 50% em massa. Em ambos os trabalhos, na caracterizacdo reoldgica
constataram que o aumento de PCL reduz a viscosidade complexa e os modulos
de armazenamento e de perda, e que o TPU reduz a capacidade de cristalizac&o
do PCL.

Jing et al. [23] estudaram as propriedades térmicas, mecéanicas e o
comportamento de memoria de forma termicamente responsivo de blendas de
TPU/PCL moldadas por inje¢do a 175 °C em proporc¢des 75, 50 e 25% de PCL
em massa. As blendas, apresentaram comportamento térmico e mecanico sob
ensaios de tracdo intermediario entre o TPU e PCL. E a blenda TPU/PCL (25/75
de porcentagem em massa) apresentou as melhores propriedades de memoria
de forma, com taxa de fixacao e recuperacao de 98% e 90%, respectivamente.
Com essa blenda os autores produziram um fio que poderia se auto amarrar
guando imerso em um banho de agua quente a 60 °C por 2 segundos, indicando
possivel potencial para aplicacdes de sutura.

O mecanismo de memoria de forma nas blendas TPU/PCL esta descrito
na Figura 3.10, onde o PCL é usado como unidade de comutacédo, e o TPU
desempenha o papel de componente permanente. Quando a temperatura €
maior que a Tm do PCL, a fase cristalina é desfeita e a blenda produzird uma
grande deformacdo sob forca externa aplicada. Neste ponto, quando a
temperatura é resfriada para um valor inferior a Tm do PCL, a cristalizacdo deste
é formada novamente e a blenda pode manter a forma fixa por um longo tempo,
mesmo que a forca externa seja removida. Quando a T > Tm as regides
cristalinas do PCL fundem novamente o que leva a recuperagdo do formato
original [23,77,78].

A taxa de recuperagdo e a taxa de fixagdo da forma s&o os dois
indicadores mais importantes do desempenho da memodria de forma de um
polimero. O primeiro denota a capacidade do material de manter a memoria de
sua forma permanente, enquanto o Ultimo avalia a extensdo em que as unidades

de comutacéo fixam a forma temporaria [74].
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wTPU ==3£& PCL
Figura 3.10 — Mecanismo de memoria de forma de blendas TPU/PCL

termicamente ativado. Adaptado de [78].

Fibras de memoaria de forma termorresponsivas obtidas a partir de blendas
TPU/PCL com 10 e 30% em massa de PCL foram desenvolvidas por Tonndorf
et al. [79], e essas foram destinadas a producédo de roupas de compresséao. Estas
fibras foram produzidas por uma maquina de fiacdo por co-extrusao, onde a
temperatura de extrusdo na entrada foi de 120 °C e aumentada para 200 °C na
saida. Os autores mostraram que a blenda com 30% em massa de PCL
apresentou melhor taxa de fixacdo e recuperacdo de forma, e que o efeito de
memoéria de forma foi observado com estimulo a uma temperatura de 50 °C.

Bhattacharya et al. [22] produziram blendas de TPU/ PCL com até 60%
em massa de PCL, e analisaram as propriedades mecanicas, térmicas e de
memoria de forma. Foi constatado que o acréscimo no teor de PCL nas blendas
resulta em aumento do maédulo elastico e resisténcia a tracdo, no alongamento
até a ruptura e na dureza. As blendas exibem comportamento térmico
caracteristico do TPU e do PCL e junto com as analises morfolégicas foi
constatado que as blendas eram imisciveis. Os autores confirmaram a
capacidade de memaria de forma para as blendas conforme exemplificado na
Figura 3.11, que ilustra a demonstracdo de memoria de forma na blenda com
30% de PCL em massa.
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Figura 3.11 — Demonstracdo do comportamento da memoéria de forma para a
blenda com 30% de PCL, em (a) o formato inicial, (b) formato
temporario obtido pela deformacdo da amostra aquecida a 90 °C,
seguido de resfriamento a temperatura ambiente e (c)
recuperacéo da forma original alcangcada pelo reaquecimento da
amostra a 90 °C. Adaptado de [22].

A capacidade de memoria de forma das blendas de TPU/PCL podem ser
induzidas por outros estimulos, como elétricos ou por luz no infravermelho, por
meio da incorporacéo de agentes condutores ou de fotoativos. Por exemplo, Bi
et al. [80] produziram nanocompdésitos por solugdo em DMF a partir da blenda
TPU/PCL com 40% em massa de PCL e 1% em massa de nanotubos de carbono
de paredes multiplas revestido com polidopamina, que apresentavam efeito de
memoéria de forma induzido por luz infravermelho. Com esta composi¢ao foram
produzidas pecas por impresséo 3D. A taxa de fixacado apresentada foi superior
a 90% e a taxa de recuperacdo em torno de 75% apds trés ciclos de testes de
memoria de forma, indicando assim que essa propriedade foi mantida. Os
autores mostraram que os modelos impressos em 3D alcangaram sucesso na
fixacdo e recuperacdo de forma e que o tempo de recuperacado depende da
espessura da peca (no trabalho foi observado tempos variando de 18 a 112
segundos).

Ren et al. [81] prepararam nanocompoésitos por solucdo em DMF,
utilizando a blenda TPU/PCL, com propriedade de “cicatrizagdo” de entalhes
(autocura) assistida por memoria de forma tanto com resposta elétrica como
térmica, usando nanotubos de carbono em diferentes proporgdes. A autocura
por meio de eletricidade e aquecimento apresentaram eficiéncias de cerca de
96% e 94% respectivamente, com tempo de estimulo de 60 segundos. As
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propriedades de recuperacdo de forma eletroativa foram superiores a 94%. A
memoéria de forma obtida nesses nanocompdsitos ajudaram a diminuir a abertura
de faces do entalhe, que em seguida o PCL pode ser fundido e preencher a
regido entalhada, promovendo a “cicatrizagdo” do entalhe. Outros trabalhos
semelhantes também foram desenvolvidos, como o QU et al. [78], que
produziram compasitos por solucdo em DMF a partir de blendas TPU/PCL em
proporcdes de 75, 50 e 25 % de PCL em massa e nanotubos de carbono de
paredes multiplas com dupla resposta térmica-elétrica, onde a memdéria de forma
foi altamente eficaz.

Com estes trabalhos apresentados acima, foi constatado que pouco tem
sido explorado as propriedades das blendas TPU/PCL no campo biomédico.
Evidentemente que a temperatura de ativagdo observada nestes artigos foi um
pouco elevada (T > 50 °C) e que se atingisse diretamente o tecido por tempos
prolongados poderia causar danos irreversiveis.

A extensdo do dano térmico ao tecido depende da sensibilidade do
mesmo, temperatura e tempo de exposicdo. Em estudos in vitro a taxa de morte
celular é exponencial em relacdo a temperatura para uma faixa limitada (40 - 55
°C). Embora a sensibilidade ao calor seja diferente entre as espécies, bem como
entre os diferentes tecidos e érgaos, um ponto de mudanca na taxa de morte
celular foi detectado em cultura de células em torno de 43 °C e generalizado
como parte do calculo da dose térmica [82,83]. Um modelo para calcular a dose
de isoefeito térmico foi proposto por Sapareto e Dewey [84], sendo este 0s
minutos equivalentes cumulativos (CEM), neste a temperatura de 43 °C
(atualmente para humanos é 43,5 °C [83]) foi utilizada como referéncia e a
exposicdo térmica a outras temperaturas ou tempos € convertida em minutos
equivalentes para essa temperatura [82] usando a equacdo 3.1, que foi

modificada para parametros calculados para o ser humano.
CEM = %L [Repa 370t = fot[RCEM](43'5_Ti)dt (3.1)

Onde a temperatura T; é a média de temperatura durante o intervalo de

tempo t;. O parametro R.gy € especificado em termos da temperatura de
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referéncia, sendo igual a 0,428 para Ti > 43,5 °C ou 0,233 quando Ti < 43,5 °C
[83]. O calculo da dose térmica utilizando este critério € o método tipico utilizado
em problemas de hipertermia, e é usado para determinar a maxima temperatura
e tempo de exposicao de um tecido sem |lhe causar danos irreversiveis. Rhoon
et al. [82], em sua revisao reportaram que os limites térmicos relatados para pele,
musculo, gordura e o0sso humanos recomendados para pessoas nao
comprometidas (ou seja, sem doenca ou comprometimento farmacolégico) e
condi¢bes controladas sdo superiores a 9 CEM. Com isso pode-se afirmar que
para o tecido 6sseo por exemplo, segundo a equivaléncia tempo — temperatura
com o valor de CEM de 9, uma condicdo de exposi¢do do 0sso a temperatura de
46,1 °C durante 60s nao levaria & danos neste tecido.

Essa condicdo vai de encontro aos dados levantados por Kniha et al. [85],
onde fizeram uma revisdo sistematica sobre o limiar de temperatura de
exposicao do tecido 6sseo em procedimento de explantacdo dentaria e notaram
que nenhum valor de limiar claro para danos (necrose éssea) esta disponivel de
acordo com a literatura atual para estimulos quentes e frios, mas os valores para
danos na matriz 6ssea relatados variaram entre 47°C e 55°C por 60s.

Embora os valores de ativacdo para a blenda ja reportados na secéo
anterior estejam acima de 50 °C (que podem apresentar limitagcdes em possiveis
aplicacfes biomédicas, como em tratamento de fraturas 6sseas), este valor pode
ser alterado por mudancas no grau de cristalinidade do PCL durante a
programacao da memoria de forma, além disso a temperatura pode ser aplicada
diretamente na estrutura produzida, minimizando ao maximo a temperatura que
pode atingir o tecido. Outro ponto, é que a memoéria de forma pode ser alcancada
por outros meios que nao seja aquecendo diretamente a estrutura produzida,
como a utilizacao de agentes condutores e fotoativos que respondam ao campo
elétrico ou a luz, aplicada diretamente sobre a estrutura (evitando contato com o
tecido). Isso mostra que existem alternativas de contornar a temperatura de
ativacdo das blendas TPU/PCL, o que indica que podem ser exploradas na
engenharia de tecidos.

O que necessita para essas blendas serem exploradas € potencializar a

bioatividade e a hidrofilicidade por meio de compdsitos com cargas bioativas
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para melhorar a interacdo entre o material e as células. Com isso, a proxima
secdo tratara das caracteristicas da HA como uma carga potencial em

compasitos poliméricos.

3.7 Hidroxiapatita— HA

A hidroxiapatita (HA) € um fosfato de célcio hidratado com composicao
Caio(POa4)s(OH)2 pertencente a familia da apatita, cuja razdo de Ca/P é 1,67.
Como um biomaterial, a HA é amplamente explorada para aplicacbes
biomédicas, principalmente na regeneracdo de tecido 0sseo, e os resultados
apresentados sdo bem satisfatorios. Isso em razdo da semelhanca quimica,
estrutural e funcional com a composi¢cao mineral presente nos 0ssos, bem como
das propriedades inerentes da HA, as quais incluem osteocondutividade,
bioatividade, reabsorvibilidade e degradacdo lenta em ambientes com pH
fisiologico. Ademais, esse material é capaz de estabelecer ligacdes de natureza
quimica com o tecido 0sseo, permitindo a proliferacdo de células Osseas
[27,28,36,43].

Apesar do excelente desempenho biolégico da HA, a sua biodegradacao
in vivo é relativamente lenta, normalmente da ordem de meses ou mesmo anos.
A taxa de degradacdo/reabsorcdo da HA depende de varios parametros, tais
como porosidade, pureza quimica, rugosidade superficial, conteddo de
substituicdo ibnica na rede cristalina e presenca, tipo e quantidade de uma
segunda fase [36,86].

Outro limitante dos scaffolds/implantes de HA é a sua natureza fragil, o
que os tornam dificeis de fabricar em diferentes formas e tamanhos [27]. Ao
combinar HA com polimeros biodegradaveis, tanto naturais quanto sintéticos, os
melhores resultados podem ser obtidos com ambos os materiais beneficiando-
se das propriedades um do outro, como ja demonstrado em alguns artigos de
PLA/HA [46,47] e PCL/HA [31] publicados recentemente. Nos scaffolds
produzidos com PLA/HA foi observado que a adicdo de HA os torna bioativos,
estimulando novos fosfatos de calcio apds a incubacdo em fluido corporal
simulado - SBF (do inglés simulated body fluid — SBF) o que permitiria um

microambiente favoravel aos osteoblastos. Alem disso, os scaffolds a partir dos
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compositos impressos suportam a fixagcao, proliferacédo e diferenciacéo celular.
As propriedades mecéanicas, modulo eldstico e resisténcia mecéanica ficaram
dentro dos valores necessarios para enxertos de 0Sso esponjoso (resisténcia a
compressao 2 a 45 MPa [87] e moOdulo elastico variando de 10 a 2000 MPa [88]).

3.8 Scaffolds TPU/HA e PCL/HA

A producéao de scaffolds a partir de compdsitos polimeros com biocargas,
possuem atributos superiores e promissores em comparagdo com 0s polimeros
isolados em muitos campos de aplicacdo. A adicdo de biocargas podem
melhorar o desempenho mecanico, a hidrofilicidade e a biocompatibilidade dos
polimeros, além de estimular as interacdes celulares, entre as células e os
scaffolds. Sabendo disso, nesse topico sera discutido alguns artigos importantes
acerca da producéo de scaffolds de TPU/HA e PCL/HA.

Mi et al. [19] desenvolveram scaffolds de TPU/HA por separacao de fase
induzida termicamente e avaliaram o efeito do tamanho da particula de HA. Os
resultados mostraram que os scaffolds produzidos usando particulas
nanomeétricas apresentaram melhores propriedades compressivas e capacidade
de formar apatita 6ssea, quando submetidos a SBF. Apds serem ensaiados por
3 semanas, a porcentagem de apatita formada nesses scaffolds usando as
nanoparticulas, chegaram a alcancar valores de 9,2% em massa do contetdo
inicial de TPU. Os testes preliminares de biocompatibilidade indicaram uma taxa
de sobrevivéncia muito alta de células de fibroblastos NIH 3T3, que somado ao
comportamento de mineralizacdo sugerem biocompatibilidade e alto potencial
desses compdésitos para serem usados em aplicacBes de engenharia de tecido
0Sseo0.

Na Figura 3.12, sdo apresentadas as micrografias da superficie de
scaffolds de TPU/HA apoés 3 e 4 semanas de imersdo em SBF. Nestas € possivel
observar a formacéo de cristais de HA na superficie com estrutura tipica de

couve flor apds imersao por 3 e 4 semanas [19].
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Figura 3.12 - Morfologia de cluster de apatita recém-formado nos scaffolds de
TPU/HA com tamanho de particula nhanométrico em um teste de
mineralizacao apos (a) 3 semanas e (b) 4 semanas. Adaptado de
[19].

Em outro trabalho Mi et al. [29] produziram scaffolds de TPU/HA com 10%
de HA em massa por eletrofiacdo utilizando como solvente o N, N-
dimetilformamida (DMF), e avaliou-se o efeito do tamanho da hidroxiapatita em
dois TPUs com caracteristicas distintas, um mais flexivel e outro rigido. A adicédo
de HA, seja em tamanho nano ou micrométrico, reduziu as propriedades de
tracéo devido o teor de HA proporcionar as fibras eletrofiadas uma distribuicéo
de tensdo ndo uniforme. Ademais as células nos scaffolds com TPU flexivel
induzem mais efetivamente a osteogénese das células-tronco mesenquimais
humanas (hMSCs) e a suplementacdo com HA nanométrica aumentou ainda
mais a osteogénese de hMSCs. Como conclusao, os autores deduziram que o
TPU flexivel contendo nano-HA tém potencial para serem usados em aplicacfes
de engenharia de tecido 6sseo.

Cui et al. [65] desenvolveram scaffolds de TPU/HA, onde o teor da HA foi
de 5% em massa e o tamanho das particulas em escala nanométrica, pela
técnica de evaporacdo de solvente assistido por vacuo, além do mais estes
scaffolds foram revestidos por particulas de HA utilizando a técnica ultrassénica
e uma solucdo com HA na concentragdo de 1 mg/ml. Os scaffolds revestidos
apresentaram maior hidrofilicidade, absorcdo de agua e resisténcia a
compresséo, bem como maior fixagao e crescimento das células de osteoblastos

embrionéarios de camundongo (MC3T3-E1).
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Park et al. [25] avaliaram a influéncia da adicdo de 40% em massa de HA
em PCL e do padrédo de construcdo dos scaffolds de PCL/HA obtidos por
impressédo 3D, tanto no comportamento mecénico como carater bioativo do
material. As geometrias produzidas foram ortogonal e ortogonal deslocada
(GOD), conforme ilustrado na Figura 3.13(a). Os autores mostraram que o0
modulo de elasticidade em compressao (Figura 3.13(b)) era dependente da
geometria do scaffold, e que a geometria possui maior impacto do que a adigéo
de HA. Os resultados de ensaios com células de osteossarcoma humano (MG
63) mostraram que a fixacao foi significativamente maior nos scaffolds contendo
HA do que no do PCL puro. Além do mais, foi constatado que a geometria GOD

possuiu melhor resposta na proliferacéo e diferenciagao celular.
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Figura 3.13 — (a) Esquema das estruturas com geometria ortogonal e geometria
ortogonal deslocada - GOD, (b) Valores do moéddulo de
compressdo dos scaffolds PCL, PCL/HA e PCL/HA/GOD.
Adaptado de [25].

Kim et al. [30] desenvolveram scaffolds de PCL/HA com concentracfes
de 10, 20 e 30% em massa de nanoparticulas de HA, por meio da impresséo 3D
baseada em extrusdo. Os resultados mostraram que o tamanho do poro e o
diametro de filamento deposto de cada scaffold foram semelhantes (isso para as
mesmas condi¢des de impressédo e comparando somente efeito do teor de HA)
e que a rugosidade da superficie desses aumentaram a medida que o teor de
HA aumentava. E a extensdo da mineralizacdo (conteudo de calcio e fosforo)
aumentou linearmente do dia 0 ao dia 14, nos scaffolds com teores de 20 e 30%.
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Cho et al. [14] produziram scaffolds de PCL/HA, cujo teor da HA utilizada
foi de 40% em massa, por impressdao 3D de extrusor de seringa e depois
submeteram esses a uma erosao alcalina, para expor as particulas de HA
recobertas por uma fina camada de PCL. Os autores mostraram que as
mudancas estruturais nos scaffolds apds a erosdo foram minimas e que esses
apresentaram melhores resultados de proliferagdo celular e mineralizagcéo
biomimética, porque a deposicao de ions foi promovida pelas particulas expostas
de HA.

Em trabalho recentemente publicado por Backes et al. [31] foram
avaliadas as propriedades reoldgicas, mecanicas e biolégicas de scaffolds
impressos em 3D a partir de compdsitos de PCL/HA com teor de 5 e 10% em
peso de HA. Foi avaliado também o efeito do tratamento de superficie em
solucdo de NaOH por 24 horas nas propriedades mecanicas e bioldgicas dos
scaffolds. Os ensaios de compressao mostraram que o médulo elastico pouco
variou com o teor de HA (saindo de 30,4 MPa do PCL para 33,3 MPa do
composito PCL/10% de HA) e que o tratamento superficial ndo alterou os valores
de modulo elastico, além do mais, tais valores estavam dentro do necessério
para enxertia 6ssea que € de 10 a 2000 MPa. Os resultados in vitro com
osteoblastos, mostraram que o efeito do HA combinado com o tratamento de
superficie em solucdo alcalina permitiu melhor citocompatibilidade em relagéo
ao PCL puro.

Com base nas caracteristicas intrinsecas do TPU, PCL e HA e suas
misturas, previamente explanadas, faz-se relevante, a investigacéo de scaffolds
a partir da blenda TPU/PCL e compdsitos destas com adicdo de HA, como
proposto nesta dissertacao. Especificamente, a versatilidade de processamento
dos dois polimeros e suas propriedades mecéanicas e memdaria de forma que a
blenda possui, aliadas a bioatividade e osteocondutividade da HA podem
viabilizar aplicacbes desses possiveis compoésitos como scaffolds para
regeneracdo de tecido Osseo. Adicionalmente, a utilizacdo da técnica de
impressao 3D por extrusor de seringa na producdo de scaffolds com esses

materiais, pode deter alto potencial para promover caracteristicas mecanicas e
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de permeabilidade a fluidos corporais/proteinas projetadas para aplicacdes na

engenharia de tecidos.
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4 MATERIAIS E METODOS
4.1 Materiais

O poliuretano termoplastico (TPU) utilizado neste trabalho foi gentilmente
doado pela BASF S. A., grade Elastollan 590 A 13000, com massa especifica
1,25 g/cm3, dureza shore A de 92.

O poli(e-caprolactona) (PCL) produzido pela Perstorp (CAPA 6500,
Malmo6, Sweden) e gentiimente doado pela Ingevity. De acordo com o
fornecedor, o mesmo tem um indice de fluidez de 7,9 g/10 min (160 °C, 2,16 kg,
ASTM-D-1238), temperatura de fusdo de cerca de 60 °C e temperatura de
transicao vitrea de -60 °C.

A hidroxiapatita (HA), fornecida pela Sigma Aldrich® (Ref 21223), com
composicdo Cas(OH)(POa)s3, formato esférico, pureza maior que 90% e tamanho
médio de particula da ordem de 4,58 pm.

42 Métodos

Para melhor conducdo e organizacdo, o trabalho foi dividido em duas
etapas, a primeira trata-se da caracterizacdo do TPU, das blendas TPU/PCL e
dos biocompdsitos de TPU/HA, TPU/PCL/HA e PCL/HA com teor de HA de até
20% em massa, ap0s serem produzidas via misturador interno e conformados
por prensagem uniaxial. A segunda etapa deste trabalho, utilizou as formulacdes
com melhor balanco de printabilidade e estabilidade térmica selecionadas com
base na primeira etapa, estas foram caracterizadas logo apGs preparacao no
misturador interno, seguido da impresséo 3D e avaliacdo das propriedades dos
scaffolds produzidos. As caracterizacdes especificas para cada etapa serdo

detalhadas abaixo.

4.2.1 Primeira etapa: desenvolvimento e caracterizagdo dos materiais
produzidos via misturador interno e prensados

- Processamento via misturador interno acoplado a um rebmetro de torque
O processamento do TPU, PCL, blendas TPU/PCL nas proporgdes 75, 50

e 25% de TPU em massa e dos biocompositos a partir destes com 5, 10 e 20%


https://www.sigmaaldrich.com/BR/pt/product/sial/21223?context=product
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de HA em massa, foi realizado em uma camara de mistura acoplada a um
redbmetro de torque. Para tanto, foi utilizado um redmetro de torque Haake,
modelo Rheomix 600p, com rotores contra-rotacionais e semi interpenetrantes
do tipo roller, temperatura de 190 °C e tempo de mistura de 5 minutos a uma
rotacdo de 60 rpm. De modo a melhorar a mistura de ambos os polimeros e a
biocarga durante o processamento, os polimeros foram previamente moidos
criogenicamente e secos em estufa a vacuo a 60 °C para o TPU e 40 °C para o
PCL até a massa constante. Antes do processamento no misturador interno, o
PCL, o TPU e a biocarga foram secos a vacuo em temperaturas de 40, 80 e 110
°C por 24 horas, respectivamente. E, logo apds, foram misturados nas
propor¢cdes desejadas via tamboreamento manual. As composicbes e as

respectivas nomenclaturas sdo mostradas na Tabela 4.1.

Tabela 4.1 - Composicdes das blendas e compadsitos desenvolvidos.

Nomenclatura TPU (% m/m) PCL (% m/m) HA (% m/m)
TPU 100 0 0
TPUSHA 95 0 5
TPU10HA 90 0 10
TPU20HA 80 0 20
75T25P 75 25 0
75T25P5HA 71,25 23,75 5
75T25P10HA 67,5 22,5 10
75T25P20HA 60 20 20
50T50P 50 50 0
50T50P5HA 47,5 47,5 5
50T50P10HA 45 45 10
50T50P20HA 40 40 20
25T75P 25 75 0
25T75P5HA 23,75 71,25 5
25T75P10HA 22,5 67,5 10
25T75P20HA 20 60 20
PCL 0 100 0
PCL5HA 0 95 5
PCL10HA 0 90 10
PCL20HA 0 80 20

- Preparacdo de placas prensadas

Apos a preparagéo das formulagbes no misturador interno, os materiais

resultantes foram granulados manualmente com auxilio de artefato cortante,
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secos a 40 °C por 48 horas sob vacuo e, posteriormente, uma parte deste
material foi utilizado para conformagéo de placas por meio da moldagem por
compresséo a 210 °C.

Foram produzidas placas com dimensfes de 70 x 16 x 3 mm, utilizando
um molde de producéo simultanea de 3 placas em uma prensa hidraulica da
Marconi Equipamentos para Laboratorios, modelo MA098/A. Foi utilizado dois
ciclos de prensagem para produzir amostras livres de bolhas, determinados apoés
inimeras tentativas: O primeiro para as amostras com no minimo 40% (m/m) de
TPU (Tabela 4.1), sendo este: pré-aquecimento (2 minutos) / prensagem (1 ton
por 30 segundos) / alivio / prensagem (3 ton por 30 segundos) / alivio /
prensagem (3 ton) por 3 vezes com alivio entre as cargas / prensagem (6 ton)
por 3 vezes com alivio entre as cargas / prensagem (9 ton) por 3 vezes com
alivio entre as cargas / resfriamento sob pressao (6 ton até a temperatura da
prensa atingir 160 °C) / resfriamento por banho em agua (3 minutos). O segundo
ciclo foi para as amostras com no minimo 60% (m/m) de PCL, e consistiu de
repetir a prensagem até 6 ton, ndo sendo necessaria a etapa com 9 ton e
resfriamento sob presséo (3 ton até a temperatura da prensa atingir 160 °C) /
resfriamento por banho em agua (3 minutos). A partir das placas obtidas, foram
confeccionadas amostras para 0 ensaio de compressdo e também para as
caracterizagdes reoldgica, térmica e morfologica.

Também foram produzidas placas com dimensdes aproximadas de 60 x
10 x 0,9 mm utilizando um molde de producdo simultanea de 2 placas, nas
amostras de TPU como recebido da empresa, na blenda 75T25P e nos seus
respectivos compoésitos com 5 e 10% de HA. Também foi utilizado a prensa
hidraulica da Marconi Equipamentos para Laboratérios, modelo MAQ98/A. O
ciclo de prensagem foi: pré-aquecimento (3 minutos) / prensagem (1 ton por 30
segundos) / alivio / prensagem (2 ton por 30 segundos) / alivio / prensagem de
3 ton / alivio / prensagem de 6 ton / alivio / prensagem de 9 ton / alivio e
resfriamento em banho em agua (1 minuto). Dessas placas foram retiradas

amostras de 5 x 8 mm para o ensaio de viabilidade celular.
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- Caracterizacido mecanica

A caracterizacdo mecanica do TPU, PCL, das blendas e dos
biocompositos foi realizada por meio de testes de compressdo uniaxial, de
acordo com a norma ASTM D 695-15. As amostras usadas foram estampadas
das placas prensadas e possuiam didmetro de 8 mm e altura de 3 mm (Figura
4.1), a estampagem foi realizada utilizando um vazador em ac¢o. Os ensaios
foram realizados em uma méaquina universal de ensaios Instron, modelo 5569,
usando uma célula de carga de 500 N, pré carga de 15 N, velocidade de travessa
de 1,3 mm/min e utilizando o software Bluehill 2.15. Foram ensaiados pelo
menos 9 amostras para cada formulagéo.

A andlise comparativa entre os valores médios de modulo eléstico foi
realizada por meio da andlise de variancia (ANOVA) e poOs-teste de Tukey com

nivel de significancia de 0,05.

TPU 75T25P 50TS50P  25T75P PCL

Figura 4.1 — Amostras de 8 mm de diametro e 3 mm de altura utilizadas no

ensaio de compressao.
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- Caracterizacao reolégica

O comportamento reolégico das formulagdes foi avaliado utilizando-se um
redbmetro compacto modular (MCR 702 MultiDrive, Anton Paar) com geometria
de ensaio de placas paralelas de 25 mm, com distancia entre as placas de 1 mm
e atmosfera inerte de nitrogénio. Os testes de viscosidade por taxa de
cisalhamento foram conduzidos a uma taxa de 0,01 a 100 s* e em temperatura
de 210 °C para todas as formulagdes. O principal objetivo desta caracterizacéo
foi constatar a ocorréncia de possivel degradacdo das matrizes poliméricas.
Esses ensaios foram realizados no Mackgraphe na universidade Presbiteriana

Mackenzie.

- Calorimetria Exploratéria Diferencial (DSC)

As temperaturas caracteristicas de transicdo vitrea (Tg) e de fusado
cristalina (Tm) do TPU, PCL, das blendas e dos biocompdésitos, e o grau de
cristalinidade (Xc) do PCL foram avaliados pela técnica de DSC. Para tanto, foi
utilizado o equipamento da TA Instruments, modelo QS100, com nitrogénio como
gas de arraste, em fluxo continuo de 50 mL/min. As medidas foram realizadas
submetendo as amostras ao seguinte procedimento: (a) aquecimento de 10
°C/min de 30 °C até 240 °C; (b) isoterma de 3 minutos; (c) resfriamento a taxa
de 10 °C/min até - 70 °C; (d) segundo aquecimento a 10 °C/min de -70 até 240
°C. O X foi calculado usando a Equacdo 4.1 e todas as amostras foram

realizadas em duplicata.

AHp,

Xe = AHZ, (1-N)

(4.1)

Onde X, é o grau de cristalinidade, AH,,, é a entalpia de fuséo cristalina
do PCL, AHJ, é a entalpia tedrica de fusdo do PCL 100% cristalino, no caso 139,5
J/g [13], e N é a fracdo massica da carga e/ou TPU no PCL. N&o foi possivel
determinar o grau de cristalinidade do TPU em razdo da sua complexa estrutura
e dificil determinacéo da entalpia tedrica de fusdo do TPU 100% cristalino.

O DSC também foi usado para caracterizar o comportamento de

cristalizacdo dos SR do TPU como recebido, apds processamento no misturador
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interno e apos prensagem a 210 °C. O procedimento de analise foi 0 mesmo

mencionado acima.

- Andlise termogravimétrica (TGA)

A andlise termogravimétrica foi empregada para avaliar a estabilidade
térmica das blendas e biocompdsitos, bem como determinar o teor de carga
incorporado no TPU, PCL e nas blendas TPU/PCL. Para tanto, foi utilizando o
equipamento da TA Instruments, modelo TGA Q50, & uma taxa de 20 °C/min, a

partir da temperatura ambiente até 800 °C, sob atmosfera de No.

- Caracterizacao microestrutural

A morfologia da fratura criogénica do TPU, PCL e das blendas foi
investigada utilizando a microscopia eletrénica de varredura (MEV). Para tanto,
as amostras na forma de uma barra retangular foram criofraturadas em
nitrogénio liquido. Apés a fratura, as blendas 75T25P e 50T50P foram
submetidos ao processo de extragdo do PCL com acetona a 40 °C por 40
minutos. Em seguida, as amostras foram fixadas em suportes de aluminio com
fita condutiva dupla face de carbono e recobertas com uma fina camada de ouro
para viabilizar a andlise. A mesma foi realizada em um microscépio eletrénico de
varredura, Quanta 400 — FEI® (FEI Corp, Hillsboro, Oregon, USA), operando a
uma voltagem de 15 kV. Essas analises foram realizadas no Centro de
Caracterizacdo e Desenvolvimento de Materiais (CCDM/DEMa/UFSCar).

- Andlise da printabilidade

Para avaliar a printabilidade das formulagbes, foram projetados scaffolds
em uma geometria cilindrica de 10 mm de diametro por 3 mm de altura. O modelo
3D foi projetado no software Prusaslicer e fatiado em 10 camadas de 300 um de
altura, espaco entre filamentos de 400 um (tamanho de poros), largura de
filamento de 400 pum e rotacdo de 90° entre camadas alternadas. Para determinar
as formulagdes com melhor printabilidade, foram medidos o didametro e a altura

com auxilio de um paquimetro digital para trés scaffolds e em duas regides
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diferentes para cada formulacdo. A Figura 4.2 apresenta a estrutura do scaffold

projetado para impresséo.
Scaffold Vista superior

Vista lateral 300 pm

3 mm

10 mm

Figura 4.2 — Estrutura do scaffold de 10 mm x 3 mm projetado e fatiado no

Prusaslicer.

A impressora 3D utilizada neste trabalho foi a 3DBS, da marca 3D
Biotechnology Solutions, modelo Genesis II, de duplo cabegote com mecanismo
de microextrusdo mecanico, ou seja, por extrusor de seringa (Figura 4.3). Esta
impressora possui duas seringas, uma para biotintas e outra para impresséo a
partir de pellets, a mesa é movel e aquecida, gabinete semifechado, nivelamento
manual e o volume maximo de impressao € de 100 x 140 x 100 mm. A seringa
metalica utilizada na impressao de polimeros que estdo na forma de granulos ou
p6 € de aco inox com volume de 5,7 cm3, e sua temperatura méaxima é de 240
°C. Vale ressaltar que para esta impressora foi necessario o desenvolvimento de
um sistema de resfriamento (Figura 4.3(b)) visando melhorar a qualidade dos
scaffolds impressos, uma vez que este equipamento ndo possuia tal sistema. O
controle da impresséao e da impressora 3DBS foi realizado por meio do software
Repetier-Host, que & uma interface simples que facilita a conexdo USB com a

impressora 3D.
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Os critérios de impresséo dos scaffolds foram determinados apds varios
testes, de modo que os melhores resultados foram obtidos utilizando velocidade
de impressédo de 5 mm/s e temperatura de 210 °C. Os materiais utilizados na
impressao foram os obtidos apds processamento no misturador interno (sem

prensagem), os mesmos foram triturados em pequenos granulos, secos sob

vacuo a 40 °C por 96 h e alimentados direto na seringa metalica.

Seringa
metalica

Aquecimento

Bico de
Impresséao

Figura 4.3 - Impressora 3DBS utilizada nesse trabalho (a), detalhes dos
componentes essenciais da impressora (b) e exemplos de

scaffolds de PCL impressos com esta (c).

- Avaliacdo in vitro da biocompatibilidade

Cultura celular (MC3T3-E1). Inicialmente, as placas de 0,9 mm de
espessura do TPU, TPU/HA, 75T25P e 75T25P/HA (teor da HA de 5 e 10%)
foram esterilizadas com éalcool 70% e exposicado de ambas as faces por 15 min
a UV. A seguir as amostras foram lavadas com solucdo tampéao de fosfato (PBS)
e incubadas com Meio Minimo Essencial Alfa (a-MEM) suplementado com 10%
v/v de soro fetal bovino (FBS), bicarbonato de sédio e 1% v/v de antibi6tico-
antimicotico. As células pré-osteoblasticas de rato (MC3T3-E1l) foram
plagueadas nas amostras utilizando-se uma placa de cultura de 48 pocos (néo

aderente) e utilizou-se uma metodologia top-down, onde o plagueamento celular
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ocorreu na superficie das amostras. As amostras foram cultivadas utilizando um
volume da gota de 500 pL com densidade celular de 25.000 células. ApGs o
primeiro dia de cultivo, as amostras foram transferidas para uma placa de cultura
e 0 meio de cultura foi trocado a cada 2-3 dias durante o periodo de analise (7
dias). Ensaio de alamar blue foi utilizado para avaliar a proliferacao celular. Apés
1, 3 e 7 dias de cultura, foi retirado o meio anterior em cada ponto de tempo e
adicionado meio mais a solucéao de alarmar (90/10), 500uL por pogo, e incubado
no escuro por 4h. Também foram incubadas 3 amostras por composicao e 3 de
meio mais a solucéo de alarmar sem células (controle negativo). Posteriormente,
100 pL da solucéo de todas as amostras (em triplicada) foram transferidos para
uma placa preta onde foi realizado a medi¢cdo de ponto final de fluorescéncia
(560 nm / 590 nm). O meio mais a solugéo de alarmar autoclavado foi utilizado
como controle positivo e utilizado para estimar o potencial de reducdo das
amostras. As analises estatisticas entre 0s grupos amostrais foram realizadas
por meio andlise de variancia (ANOVA) e poés-teste de Tukey com nivel de
significancia de p<0,05.

A forma e a organizacdo do citoesqueleto das células apos 7 dias de
cultura no TPU e na blenda 75T25P, foram determinadas por coloracdo com
DAPI/faloidina. As amostras foram lavadas com solu¢do de PBS e as células
fixadas com formalina, em seguida, foram lavadas com PBS e incubados em
faloidina Atto 488 (cat.# 49409, Sigma-Aldrich) para marcacéo do citoesqueleto.
Depois lavadas novamente com PBS, e os nucleos das células foram marcados
com solucgdo de DAPI (diamidino-2-phenylindole) 1mg/mL (cat.# 62248, Thermo
Fisher Scientific) incubando as amostras a temperatura ambiente até a analise.
Por fim, lavadas novamente com PBS e analisadas usando o microscépio

confocal Leica microsystems.

4.2.2 Segunda etapa: caracterizagdo dos materiais selecionados e dos

scaffolds
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- Caracterizacao térmica

As analises de DSC para avaliar o efeito da HA com até 10% em massa
nas temperaturas caracteristicas do TPU e da blenda 75T25P ap6s misturador

interno foram realizadas conforme procedimento descrito na se¢ao anterior.

- Caracterizacao reolégica

O comportamento reoldgico das formulagBes selecionadas ap6s o
misturador interno e do TPU como recebido foi avaliado utilizando-se um
redbmetro de tensao controlada AR G2 (TA instruments) com geometria de ensaio
de placas paralelas de 25 mm, com distancia entre as placas de 1 mm e
atmosfera inerte de nitrogénio. Os testes de viscosidade por taxa de
cisalhamento foram conduzidos a uma taxa de 0,01 a 100 s* e em temperatura
de 210 °C para todas as formulacdes.

A caracterizacdo viscoelastica em regime oscilatorio foi obtida nas
mesmas condi¢cdes utilizadas para a caracterizagcdo em baixas taxas de
cisalhamento, a taxa de deformacao aplicada foi de 0,5 ou 2% (dentro do limite
de viscoelasticidade linear de cada material) para se determinar o maddulo
elastico em cisalhamento (G’) e de perda (G”) em funcéo da frequéncia angular
que variou de 0,1 a 500 rad/s. Acrescenta-se que as analises foram realizadas

em triplicata.

- Impressdo dos scaffolds

Os scaffolds foram produzidos conforme procedimento descrito na secéo
anterior (printabilidade), a velocidade de impressao foi de 5 mm/s e a
temperatura de 210 °C. Excetuando-se as dimensdes da geometria cilindrica,
gue foram de 8 mm de diametro por 3 mm de altura. Os materiais utilizados foram
os obtidos apds misturador interno e que foram granulados manualmente com
auxilio de artefato cortante, conforme ilustrado na Figura 4.4. Antes de iniciar a
impressao os materiais foram secos a 40 °C sob vacuo por 96 horas.

Também foram impressos scaffolds de 75T25P e 75T25P/HA de 10 mm

de diametro e 8 mm de altura, e filamentos da blenda 75T25P com 1,4 mm de
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diametro, todos sob as mesmas condi¢cbes descritas acima e estes foram

utilizados no ensaio de memoéria de forma.

TPUSHA TPU10HA

Figura 4.4 — Material utilizado para impressao 3D dos scaffolds.

- Memoéria de forma

O ensaio de memoria de forma termicamente responsiva nos scaffolds de
75T25P, 75T25P5HA e 75T25P10HA foi executado conforme as seguintes
etapas: (1) aquecimento das amostras até 90 °C por 3 minutos em estufa de
circulacao a ar; (2) ainda sob aquecimento os scaffolds foram deformados (€1)
em 15% do seu tamanho inicial com aplicacdo de tensdo de compressao com
auxilio de um alicate; (3) ainda com a deformacao aplicada as amostras foram
rapidamente resfriadas em banho de gelo por 3 minutos; (4) ap6s 20 minutos
gue estas amostras foram retiradas do banho de gelo, foram medidas as
deformacbes remanescentes (£2) das amostras; (5) em seguida os scaffolds
foram reaquecidos a 55 °C por 20 s utilizando um banho de agua aquecida em
placas de aguecimento, com temperatura controlada por um termémetro; (6) por

fim, foi medida a deformacdao residual (€3).
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O ensaio de memoria de forma nos filamentos da blenda 75T25P foi
executado seguindo as etapas: (1) aguecimento das amostras até 90 °C por 3
minutos em estufa de circulacdo a ar; (2) ainda sob aquecimento os filamentos
foram deformados (€1) em 100% do seu tamanho inicial com aplicacdo de tensao
de tracdo com auxilio de dois alicates e uma régua; (3) ainda com a deformacéao
aplicada as amostras foram rapidamente resfriadas em banho de gelo por 3
minutos; (4) apds 20 minutos que estas amostras foram retiradas do banho de
gelo, foram medidas as deformacdes remanescentes (€2) dos filamentos; (5) em
seguida os mesmos foram reaquecidos a 40 °C por 10 s e a 50 °C por 5 s, estes
foram realizados utilizando um banho de agua aquecida em placas de
aguecimento, com temperatura controlada por um termémetro; (6) por fim, foi
medida a deformacéao residual (£3). A taxa de recuperagédo e a fixacdo da forma
tanto dos filamentos quanto dos scaffolds foram calculadas de acordo com as

equacodes 4.2 e 4.3, respectivamente [23,78,89].

Taxa de fixagéo (%) = (22) * 100 (4.2)

Taxa de recuperagio (%) = ( — 2—3) * 100 (4.3)
1

Os resultados de memoria de forma encontrados para os scaffolds ndo
sao definitivos, dado que foi utilizado apenas uma amostra de cada formulacéo
e observou-se a necessidade de sistematizacdo da etapa de deformacédo dos

scaffolds aquecidos.

- Caracterizacdo mecéanica

A caracterizacdo mecanica dos scaffolds de TPU, 75T25P e dos
biocompadsitos TPU/HA e 75T25P/HA foi realizada por meio de testes de
compresséo uniaxial, de acordo com a norma ASTM D 695-15, em uma maquina
universal de teste Instron, modelo 5569, utilizando uma célula de carga de 500
N e velocidade de travessa de 1,3 mm/min. Foram ensaiados pelos menos 6

espécimes para cada composicdo. A analise comparativa entre os valores
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médios de moédulo elastico foi realizada por meio da analise de variancia

(ANOVA) e pos-teste de Tukey com nivel de significancia de 0,05.

- Caracterizacdo morfolégica

A arquitetura dos scaffolds e a distribuicdo da carga no TPU e na blenda,
foram avaliadas por microscopia eletronica de varredura utilizando o
equipamento Philips XL-30 FEG operado na tensédo de aceleracdo de 15 kV,
sendo seguido pela realizacdo do mapeamento de composi¢édo (Calcio (Ca) e
Fosforo (P)), utilizando o acessorio de espectroscopia de raios-X por disperséo
em energia (EDS). Foram analisados a face superior e transversal das amostras
que foram fraturadas, antes da andlise estas amostras foram fixadas em
suportes de aluminio com fita condutiva dupla face de carbono e recobertas com

uma fina camada de ouro.
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5 RESULTADOS E DISCUSSAO
5.1 Caracterizacao do TPU

Durante a realizacéo deste trabalho foi observado que o TPU apresentou
mudancas significativas no comportamento de cristalizagéo e fuséo dos SR, e
para entender o efeito do processamento neste comportamento, foram
realizadas analises de DSC no material como recebido (TPU-R), prensado a 210
°C (TPU-RP), processado no misturador interno Haake (TPU-H), e apés Haake
e prensagem a 210 °C (TPU-HP). A Figura 5.1 apresenta as curvas da varredura

do primeiro aquecimento nestas amostras.

—— TPU-R —— TPU-RP
—— TPU-H —— TPU-HP

—

175,6

210,4

177,2

Fluxo de calor

<—Endo

202,9

T T T T T T T T T T T T T

30 60 90 120 150 180 210 240
Temperatura (°C)

Figura 5.1 — Curvas da primeira varredura de aquecimento do DSC das

amostras de TPU-R, TPU-RP, TPU-H e TPU-HP.

Como esperado, as amostras apresentaram diferentes comportamentos
nas curvas de DSC, isso em razdo da histéria térmica a que cada material foi
submetido. O TPU-R apresentou trés endotermas de fuséo, sendo a primeira em
127,6 °C, a segunda, que foi a maior, em 175,6 °C e a ultima em 198,9 °C. O
TPU-H apresentou quatro endotermas, onde a maior ocorreu em 177,2°C, e em
relacdo a temperatura inicial e final de fusao deste material houve deslocamento
para temperaturas maiores, sendo essas de 141,3 e 218 °C, respectivamente,
guando comparado com o TPU-R. No TPU-RP, amostra na qual os pellets como



56

recebidos foram submetidos a prensagem a 210 °C, também houve um aumento
da temperatura inicial e final de fusdo em relacdo ao TPU-R, além do mais foram
observados cinco endotermas de fuséo, sendo que uma delas ocorreu em 72,8
°C e os dois maiores ocorreram em 199,8 e 210,4 °C. Diferentemente das demais
amostras, o TPU-HP apresentou uma larga endoterma com temperatura de pico
em 202,9 °C, seguido de um pequeno pico na forma de “ombro” em 220,3 °C e
a completa fusdo em 228,4 °C, notou-se também para esta uma endoterma em
68,5 °C.

As multiplas endotermas de fusao observadas para todas as amostras de
TPU, séo atribuidas aos diferentes tamanhos e varios niveis de ordem de
empacotamento dos dominios dos SR. Para muitos TPUs com segmentos que
contem anéis aromaticos, como € o caso do TPU usado neste trabalho, essas
endotermas de fusdo mdltiplas sdo comuns e geralmente sdo encontradas trés
endotérmicas: a primeira, em geral, observada em torno de 20 a 30 °C acima da
temperatura de recozimento (annealing) e € considerada como sendo a
relaxacdo entalpica dos SR ndo organizados (amorfos); A segunda é observada
em temperaturas entre 120 e 200 °C e corresponde a fusdo da estrutura
ordenada dos SR; por ultimo, a terceira endoterma detectada acima de 200 °C é
atribuida a fusédo da regido de SR de alta organizacdo (denominada de regido
microcristalina) [90-92]. Obviamente que o numero de endotermas e a
ocorréncia nestas temperaturas variam com a temperatura e o tempo de
processamento, que podem ocasionar em cisdes de cadeia e alterar o tamanho
dos SR, além da taxa de resfriamento, que afeta a cinética do ordenamento
dessas regides.

O TPU-R, possivelmente foi rapidamente resfriado assim que saiu pela
matriz da extrusora na forma de filamentos, durante a producao dos pellets na
empresa, e isso ndo permitiu que 0s SR se organizassem de forma a produzir
regides microcristalinas (Figura 5.1). O TPU-H foi mantido ao ar na temperatura
ambiente assim que o0 mesmo saiu do misturado interno, embora a taxa de
resfriamento ainda seja rapida houve a formacédo de um pico de fusdo em
temperaturas mais elevadas, resultado da formacéo de regides microcristalinas.

Tanto o TPU-RP quanto o TPU-HP foram resfriados na mesma condicéo
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(resfriamento até 160 °C sob presséo seguido de resfriamento em agua), e isto
deu condi¢cbes para formagdo de uma estrutura mais ordenada e de regides
microcristalinas, conforme indicado pelas curvas da primeira varredura de
aguecimento (Figura 5.1).

Embora a taxa de resfriamento tenha muita influéncia na estrutura dos
dominios dos SR, que consequentemente altera as endotermas, o tamanho das
cadeias de SR que formam os dominios rigidos também possuem influéncia,
pois se formados por cadeias de SR menores os dominios tendem a fundir em
uma temperatura mais baixa, enquanto os formados com cadeias maiores
fundem em temperaturas mais altas [93,94].

O tamanho das cadeias de SR no TPU podem ser alteradas durante o
processamento por fusdo, devido ao grupo uretano ser termicamente instavel.
As ligacfes uretano sao estaveis no estado solido do TPU, porém acima de uma
certa temperatura de estabilidade no estado fundido, a qual depende
principalmente do extensor de cadeia e do tipo de diisocianato utilizado [95],
essas ligacOes se dissociam e se re-associam simultaneamente (Figura 5.2(a))
[93,95-97]. Esse processo € conhecido como “transuretanizacdo” e afeta a
distribuicdo dos comprimentos dos SR, a dissociacdo e recombinacdo das
ligacdes ocorrem acima de 170 °C [96,97], e o0 processamento acima de 190 °C
aumenta consideravelmente a taxa de trans-reacdes e pode levar a um sistema
polidisperso com a formacéo de cadeias SR curtas e longas [93,94], conforme
ilustrado na Figura 5.2(b). Ao resfriar o fundido de um sistema polidisperso, as
cadeias de SR separam-se em diferentes tamanhos de dominios cristalinos
[93,94].

Ao resfriar o TPU-RP e TPU-HP sob as condicdes de prensagem
mencionadas acima, a temperatura e tempo permitiram a mobilidade das
cadeiras de SR maiores, 0 que resultou na formacao de mais dominios com SR
grandes e, consequentemente, causou a elevacao da Tm destas amostras. As
cadeias muito curtas de SR formaram dominios com mais baixa Tm. Na amostra
de TPU-H, como o resfriamento foi mais intenso que o TPU-RP e TPU-HP, os
SR mais longos ndo conseguiram empilhar-se para forma dominios com maior

nivel de perfeigéo, devido a baixa mobilidade molecular.
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Figura 5.2 — Dissociacao e reassociacao das ligacdes uretanos em temperaturas
acima da estabilidade (a), como resultado deste processo tem-se
um sistema monodisperso se transformando em polidisperso (b).

Nas curvas de resfriamento (Figura 5.3), observa-se que as amostras
processadas apresentaram uma antecipagao do inicio da cristalizacdo dos SR
quando comparado com o TPU-R. A Tc das amostras TPU-RP, TPU-H e TPU-
HP se deslocou de 97,2 °C (valor do TPU-R), para 105, 126,4 e 128,1 °C,
respectivamente. Estes resultados mostram que varios SR com determinadas
unidades de repeticao se cristalizaram muito mais rapido em temperaturas mais
altas, o que esta associado as cadeias de SR estarem amplamente distribuidas
em relagdo a seus tamanhos, e isso pode ter facilitado a mobilidade das cadeias
proporcionando a cristalizagcdo em temperatura mais alta com dominios rigidos
mais compactados, em comparacdo com o TPU-R. O mesmo efeito do
processamento por fusdo nas curvas de DSC do TPU apresentadas também foi

observado por Hossieny et al. [93].
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Figura 5.3 — Curvas da varredura de resfriamento e do segundo aquecimento da
analise de DSC para as amostras de TPU-R, TPU-RP, TPU-H e
TPU-HP.

Ainda nas curvas de resfriamento da Figura 5.3, observa-se também que
o TPU-H apresentou o pico de cristalizagdo mais largo que as demais amostras,
onde o intervalo entre a temperatura inicial e final de cristalizacéo foi de 31 °C.
Como comparativo, o TPU-R e TPU-RP apresentaram um intervalo de
aproximadamente 15 °C. Quando o TPU é processado via Haake e prensado a
210 °C (amostra TPU-HP) o pico de cristalizacdo ainda se mantém largo
(intervalo de 27 °C), porém se apresenta um pouco mais acentuado quando
comparado com TPU-H, que foi submetido somente ao processamento no
Haake. As observacdes descritas para a varredura de resfriamento indicam que
durante o segundo aquecimento, as amostras processadas apresentaram maior
Tm e uma distribuicdo muito mais ampla de dominios cristalinos rigidos a serem
fundidos, em relacéo ao TPU-R. E essas indicacdes estdo em consonancia com
os resultados mostrados pelas curvas da segunda varredura de aquecimento
(Figura 5.3). O TPU-R e o TPU-RP apresentaram comportamento semelhante,

exceto para a endoterma em 198 °C que demonstrou maior definicdo no TPU-
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RP. O TPU-H e o TPU-HP também obtiveram comportamentos semelhantes e
as maiores endotermas ocorreram em Tm proxima de 210 °C.

Ressalta-se que o processo de transuretanizacdo que ocorre durante o
processamento por fusdo, além de afetar o comprimento dos SR também
ocasiona mudancas na massa molar, que dependendo da taxa de resfriamento
pode trazer pequenas ou grandes variagcdes. Ademais, qualquer tratamento
térmico no TPU-H, pode alterar significativamente tanto a sua temperatura de
estabilidade térmica, quanto a viscosidade, o comportamento de cristalizacéo e

até mesmo as propriedades mecanicas [98].

5.2 Caracterizagdo dos biocompdsitos produzidos via misturador
interno e prensagem uniaxial

- Processamento no misturador interno
A producéo de biocompositos de TPU, PCL e blendas de TPU/PCL com

diferentes teores de HA foi realizada e investigada usando um reémetro de

torque. A Figura 5.4 apresenta as curvas de torque versus o tempo para todas
as formulacdes da Tabela 4.1.

O TPU (Figura 5.4(a)) apresenta fusdo completa somente apés 0s 4 min
de mistura e o torque de equilibrio ao final de 5 min foi de 5,9 N.m.
Diferentemente do TPU, o PCL funde completamente em menos de um 1 minuto
e o torque de equilibrio ocorre a partir de 2,5 min, sendo este de 1 N.m. As
blendas apresentaram comportamento intermediario entre o observado para o
TPU e para o PCL. O torque de equilibrio para as blendas 75T25P, 50T50P e
25T75P foi de 4,0, 2,5 e 1,4 N.m, respectivamente. A reducdo em porcentagem
do torque de equilibrio das blendas em relacdo ao TPU, a medida que se
aumentou a fracdo do PCL, foi de 30, 55 e 76%, ou seja, quase proporcional a
fragdo em massa do PCL que compdbe a blenda. Para a formulagcéo 25T75P, a
rapida fusdo do PCL pode nao ter gerado cisalhamento suficiente para
fragmentar as particulas de TPU e, portanto, as mesmas se mantiveram sem

alteracoes.
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Figura 5.4 — Variacéo do torque em fungcédo do tempo de mistura para (a) TPU,

PCL e suas blendas, e os biocompdésitos com 5, 10 e 20% de HA a
partir de (b) TPU, (c) 75T25P, (d) 50T50P, (e) 25T75P e (f) PCL.

Nos compésitos com matriz de TPU (Figura 5.4(b)) a adicdo de HA

aumentou os valores de torque maximo, principalmente no biocompdsito

TPU20HA, e causou uma ligeira diminuicdo no torque de equilibrio, sendo que



62

maiores teores de HA resultaram em menores torque de equilibrio. Essa reducéo
sugere que a HA catalisa reacoes de degradacao na matriz de TPU, e essas
reagdes se intensificam com o aumento do teor da carga, dado que a maior
guantidade de carga ocasiona maior atrito, gera maior torque que pode causar
maior aquecimento viscoso podendo contribuir com a cisdo termo-oxidativa do
TPU. Para o biocompdsito de TPU20HA a reducéo do torque em relacao ao TPU
puro foi de 44%.

Nos compositos com 75T25P o efeito da HA no torque de equilibrio foi
semelhante ao observado para os compdsitos de TPU. Ja para os obtidos com
a matriz 50T50P com 5 e 10% de carga, o valor do torque de equilibrio foi,
praticamente, o mesmo para a blenda. Este comportamento pode ser atribuido
a maior fracdo do PCL, pois possivelmente uma parte da HA tende a migrar no
inicio da mistura para este, dado que o mesmo funde primeiro, assim havera
uma reducdo da quantidade de HA diretamente no TPU no inicio da mistura e
como a HA estar misturado com material j& fundido, o coeficiente de atrito é
diferente (menor), 0 que ocasiona menos aquecimento viscoso e pode impactar
menos na degradacdo. Para o teor de 20% da carga, observa-se uma peguena
reducdo do torque de equilibrio devido ao elevado teor de HA incorporado
(Figura 5.4(d)). Também nota-se uma tendéncia na reducéo do torque a medida
gue a mistura prossegue, o que evidencia reagdes de termodegradacao.

Com relacdo a blenda 25T75P, o PCL e os compositos 25T75P5HA,
PCL5HA, PCL10HA e PCL20HA (Figura 5.4(e),(f)) o comportamento foi o
mesmo, as amostras fundem completamente em menos de 1 min e o torque de
equilibrio ocorre a partir de 1,5 min, sendo este situado em 1,4 N.m para a blenda
e 0 25T75P5HA, e 1 N.m para o PCL e seus compdsitos. Ja para as formulagfes
25T75P10HA, 25T75P20HA e PCL20HA o valor do torque de equilibrio
aumentou em relacao as outras formulagdes, sendo respectivamente 1,7, 1,9 e
1,5 N.m. Comportamento semelhante foi observado por Backes et al. [31] ao
estudarem a processabilidade dos compdésitos de PCL/HA por rebmetria de
torque, em seus resultados notaram que niveis elevados de HA afetam
significativamente a dindmica de emaranhamento, atuando como outra restricao

para o movimento das cadeias poliméricas. Nas amostras 25T75P10HA e
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25T75P20HA o teor da HA pode ter ocasionado cisalhamento suficiente para
gue houvesse a dispersao da fracado de TPU da blenda, dado que o torque entre
0,5 e 2,5 min foi consideravelmente mais alto que a blenda 25T75P e seu
biocompdsito 25T75P5HA, e PCL20HA.

Na matriz de PCL e biocompadsitos, foi observado que a matriz de PCL
apresenta aparentemente menor susceptibilidade a degradacdo, em
comparacado com o TPU, de modo que até um valor de 10% em massa de HA
nao ocorre variacao significativa do torque ao final de 5 min e para 20 % em
massa de HA este se eleva em aproximadamente 50% (Figura 5.4(f)),
evidenciando a capacidade do PCL em colabora com a menor degradacdo da
matriz TPU durante o processamento. Ressalta-se que embora as curvas de
torque versus tempos ndo indiquem degradacdo dos biocompdésitos PCL/HA,
esta pode ocorrer para teores maiores da carga, conforme evidenciado por
Backes et al. [31] por meio da analise de cromatografia de permeacédo em gel
em biocompésitos de PCL/HA processados via redmetria de torque. Porém a
degradacdo observada pelos autores na matriz polimérica com adicao da HA
nao afetou significativamente as propriedades mecéanicas dos biocompdsitos a

ponto de impedir sua utilizacao.

- Caracterizacao reolégica

As curvas de viscosidade versus taxa de cisalhamento para o TPU, PCL,
blendas TPU/PCL e seus respectivos biocompdsitos com HA, processados via
misturador interno e prensados a 210 °C séo apresentadas na Figura 5.5.

Observa-se na Figura 5.5(a) que o PCL apresenta um comportamento
reologico tipico de materiais termoplasticos, ou seja, um platd Newtoniano a
baixas taxas de cisalhamento e um comportamento pseudoplastico a taxas mais
elevadas [13,31,99]. J& o TPU, por possuir uma composicdo e estrutura
complexa com SR e SF, apresenta influéncia no comportamento reoldgico
destoando-se do comportamento tipico. A viscosidade do TPU a uma taxa de
cisalhamento de 0,01 s é cerca de 3 ordens de grandeza maior que a do PCL.

O alto valor de viscosidade do TPU esta relacionado provavelmente a massa
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molar e a presenca de SR que formam um ancoramento molecular entre as

cadeias poliméricas, dificultando a movimentacdo das mesmas.
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Figura 5.5 — Curvas de viscosidade versus taxa de cisalhamento para (a) TPU,

PCL e suas blendas, e os biocompadsitos com 5, 10 e 20% de HA a
partir de b) TPU (c) 75T25P, (d) 50T50P, (e) 25T75P e (f) PCL.
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Vale ressaltar que as curvas reoldgicas foram obtidas na temperatura de
210 °C, e a baixa viscosidade do PCL apresentada é resultado da dependéncia
da viscosidade com a temperatura, que segue a equacdo de Arrhenius, para
maiores temperaturas de ensaio ocorre uma reducéo na linha de base da curva
de viscosidade versus taxa de cisalhamento. Em termos moleculares, o0 aumento
da temperatura proporciona um aumento do volume livre, facilitando assim a
movimentacdo das cadeias poliméricas. O aumento da temperatura também
eleva a vibragdo molecular e a probabilidade de contatos intermoleculares,
consequentemente, as velocidades de emaranhamento e desemaranhamento
tornam-se similares por mais tempo, o que fortalece e estende o platd
Newtoniano observado para regides de baixa taxa de cisalhamento [99]. Isso se
torna claramente visivel para o PCL, quando comparado a extensdo do platd
Newtoniano observado neste trabalho, que vai até a taxa de cisalhamento de 35
s1, com os obtidos por Beatrice et al. [13], Backes et al. [31], Huang e Bartolo
[99], que chegam aproximadamente a uma taxa de 10 s?, isso para uma
temperatura de ensaio reolégico igual ou inferior a 120 °C.

Ademais, ndo se desconsidera a contribuicdo de provaveis reacdes de
termodegradacédo do PCL no baixo valor de viscosidade apresentado por este,
dado que o processamento no misturador interno envolve um nivel significativo
de cisalhamento, que aliado com o tempo de residéncia do polimero tanto no
misturador quanto na prensa para conformacdo dos corpos de prova e a
temperatura utilizada, podem ter desencadeado reacfes de degradacéo.

Ainda na Figura 5.5(a) a blenda 75T25P exibiu comportamento similar e
valor de viscosidade a uma taxa de cisalhamento de 0,01 s* comparavel ao TPU.
As blendas 50T50P e 25T75P apresentam comportamento reoldgico
intermediario ao observado para os dois polimeros.

No que se refere ao efeito do contetudo de HA (em propor¢cdes de 5, 10 e
20%) no comportamento reolégico dos biocompdsitos obtidos com o TPU e com
a blenda 75T25P, a adicao da carga causou uma ligeira reducgéo da viscosidade
em relacdo aos materiais puros, de modo que na taxa de cisalhamento de 0,01
s1 a reducdo em relagédo ao TPU foi de 68, 84 e 92%, ja em relacdo a blenda
75T25P foi de 67, 91 e 95%, respectivamente. ISSo sugere novamente que a
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termodegradacao durante o processamento destes compaositos, foi intensificada
pela adicdo de HA, que segundo Ignjatovic et al. [100] os grupos hidroxila (-OH)
da mesma aceleram a termodegradacdo de compadsitos em altas temperaturas.
Outros estudos também notaram que a HA, que é o principal componente do
0sso e que foi escolhido para este estudo em razdo da sua natureza bioativa,
quando em uma mistura fundida de poliéster pode vir a acelerar a degradacgéo
da cadeia polimérica [31,47].

Nos compositos a partir da blenda 50T50P, a HA também causou uma
reducado na viscosidade em relacdo a blenda. Destaca-se aqui 0 compdsito com
20% em massa de HA (50T50P20HA) que apresentou, em taxas de
cisalhamento menores que 1 s, uma reducdo da viscosidade menos
pronunciada quando comparado com os compésitos com 5 e 10% em massa da
carga. Uma possivel explicacdo para isso é que o alto conteudo de HA
proporciona um aumento da area de superficie para interacbes entre as
particulas de HA e as cadeias poliméricas do PCL. Outro ponto importante que
pode estar contribuindo é o aumento das interacdes particula-particula também
na fracdo do PCL. Estes dois pontos levantados apenas para o PCL tém em vista
gue o mesmo resultado néo foi observado para os compdsitos com o TPU e com
a blenda 75T25P (baixa fracdo de PCL) e que o comportamento reoldgico de
aumento de viscosidade com o teor de HA para baixas taxas de cisalhamento
também é observado nos compdsitos com a blenda 25T75P (Figura 5.5(e)) e
com o PCL (Figura 5.5(f)). Tais pontos mencionados acima sédo observados nos
trabalhos de Beatrice et al. [13], Backes et al. [31], Huang e Béartolo [99] em
compasitos de PCL com as cargas de HA ou TCP.

Para taxas de cisalhamento maiores que 0,1 s nos biocompésitos da
blenda 25T75P com 5, 10 e 20% em massa de HA e maiores que 1 s para o
50T50P20HA, a viscosidade decresce rapidamente com o0 acréscimo do
cisalhamento. Isso provavelmente porque a medida que a taxa de cisalhamento
aumenta, o desemaranhamento das cadeias poliméricas [99] e/ou a quebra das
ligacGes das mesmas, proporcionada pelos grupos hidroxila (-OH) da HA [100],
prevalecem sobre o efeito da interacdo do material; consequentemente, tem-se

a reducado acentuada da viscosidade. Para os biocompoésitos PCL/HA (Figura
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5.5(f)), ndo foram observadas diferengas significativas entre as diferentes
concentracdes de HA em termos de viscosidade para as taxas de cisalhamentos
acima de 1 s, apesar do biocompdsito PCL20HA apresentar comportamento

tipico de lei das poténcias em menores taxas de cisalhamento.

- Caracterizacao Térmica

A Figura 5.6 apresenta as curvas de perda de massa em funcdo da
temperatura obtidas por TGA para o TPU, PCL, blendas TPU/PCL e seus
respectivos compaositos com HA. As caracteristicas analisadas nas curvas foram
a temperatura de inicio de degradacao térmica (Tonset), a(s) temperatura(s) na
qual ha méaxima variacdo de massa do material (Tpico) Obtida pela derivada da
curva de TGA (DTG), ilustradas no APENDICE A deste trabalho, e o residuo do
material a temperatura final de analise, neste caso 800 °C. Tais resultados estdo
apresentados na Tabela 5.1.

Na Figura 5.6(a) e na DTG (Figura A.1 do APENDICE A), observa-se que
o TPU apresenta comportamento de decomposi¢cao térmica em duas etapas,
com Tpico da primeira em 338 °C e da segunda em 420 °C. Segundo Datta e
Kasprzyk [20] é comum que TPUs a base de poliéster apresentem
comportamento de decomposicdo em duas etapas, sendo a primeira iniciando
em aproximadamente 290 °C e referente a quebra dos grupos uretanos e, na
segunda relativo a decomposicdo dos SF com a cisdo aleatéria das ligacdes
éster em torno de 370 °C. Logo, picos de DTG nas faixas de temperatura em
torno de 270 — 370 °C e 370 — 440 °C em TPUs de base poliéster sao atribuidos
a degradacao térmica dos grupos uretanos e éster (presente na estrutura do

poliol), respectivamente.
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Figura 5.6 — Curvas de TGA para o (a) TPU, PCL e suas blendas e os
biocompdsitos com 5, 10 e 20% de HA a partir de b) TPU (c)
75T25P, (d) 50T50P, (e) 25T75P e (f) PCL.

Ainda na Figura 5.6(a) é possivel notar que o TPU apresenta menor
estabilidade térmica (Tonset = 308 °C) do que 0 PCL (Tonset = 393 °C). Além disso,

o PCL apresenta comportamento de degradacéo térmica em uma Unica etapa e
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bem mais acentuada que o restante das composi¢des, sua Tpico (418 °C) e esta
é bem proxima da segunda Tpico do TPU nas blendas, deste modo n&o foi
possivel distinguir estas duas temperaturas. Os valores de Tonset € Tpico d0 PCL
encontrados neste trabalho séo idénticos aos valores observados no estudo de
Beatrice et al. [13] com o mesmo grade de PCL, porém processado em
temperatura de 140 °C, e isto mostra que embora o PCL tenha sido processado
neste trabalho a temperatura 210 °C sua estabilidade térmica néo foi alterada.
Para as blendas a Tonset N80 sofreu alteracdes com as diferentes proporcgdes dos
componentes, mas a temperatura do primeiro pico de degradacao da fracao de
TPU apresentou pequenas alteracdes com as diferentes proporcoes.

Com relacédo ao efeito da HA nas propriedades térmicas das matrizes
poliméricas, a adicdo de 5 e 10% em massa da carga ndo resultaram em
alteracdes expressivas na Tonset para todas as matrizes, e a variagcao dos valores
foram de no maximo 6 °C, excetuando-se a formulacdo 25T75P10HA. Para esta
e para as formulacdes com 20% houve uma reducé&o maior na Tonset , CONforme
resultados da Tabela 5.1. Para a primeira Tpico do TPU, a qual esta relacionada
a degradacéao térmica dos grupos uretanos, houve reducdo a medida que o teor
de HA ultrapassou os 5%, sendo essa reducdao maior para teores com 20% e
nas matrizes de TPU e 75T25P e 25T75P. Esse resultado advéem da
hidrofilicidade da HA e dos seus grupos hidroxila (-OH) [100], que associado ao
nivel significativo de cisalhamento imposto pelo misturador interno, tempo de
residéncia neste e na prensa e, a instabilidade das ligacdes uretano em alta
temperatura, podem aceleram a termodegradacéo dos biocompdsitos levando a
clivagem das ligagbes, 0 que leva a uma leve reducéo da termoestabilidade das
matrizes. Na segunda Tpico N80 foram observadas alteragbes que
ultrapassassem uma variacdo de 7 °C entre a temperatura dos compositos e
suas matrizes.

Adicionalmente, nos biocompdsitos com a matriz de 25T75P foi
observado a maior redugdo na Tonset quando comparado com as demais
formulagbes. Esse resultado pode ser atribuido ao cisalhamento imposto na
misturador interno, dado que o PCL fundiu em menos de 1 minuto e a presenca

da HA em teores de 10 e 20% podem ter proporcionado um cisalhamento maior
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na baixa fracdo do TPU (25%) da blenda, consequentemente, intensificado a

termodegradacéo.

Tabela 5.1 — Resultados do TGA para o TPU, PCL, Blendas TPU/PCL e os

respectivos compaositos destes com HA.

aT. aT. ; Estimativa
Amostras T(g”CS;t 1 (;g’;co 2 (;Ié’;co Re(s;f)uo da HA nas
matrizes (%)

TPU 308 338 421 11 -
TPUSHA 312 332 427 16 5
TPU10HA 304 325 424 22 11
TPU20HA 295 318 419 26 15
75T25P 308 332 411 6 -
75T25P5HA 312 335 425 12 6
75T25P10HA 306 330 425 17 11
75T25P20HA 297 324 424 26 20
50T50P 307 329 417 4 -
50T50P5HA 311 335 421 9 5
50T50P10HA 301 329 419 13 9
50T50P20HA 299 329 421 24 20
25T75P 308 330 419 2 -
25T75P5HA 308 343 419 6 4
25T75P10HA 295 328 418 11 9
25T75P20HA 279 314 417 21 19
PCL 393 - 418 0 -
PCL5HA 390 - 414 5 5
PCL10HA 387 - 412 12 12
PCL20HA 385 - 412 20 20

A respeito do residuo, observa-se na Tabela 5.1 que o TPU apresenta
maior quantidade de residuo ao final do processo, enquanto que o PCL foi
decomposto quase que totalmente. A alta porcentagem da massa residual do
TPU esta associada a degradacdo dos SR que contém quantidade significativa
de anéis aromaticos [101], e que durante a analise termogravimétrica sob
atmosfera de nitrogénio promove a formacéo de residuo rico em carbono. A
avaliacdo do residuo nos biocompositos apds as amostras estarem
completamente decompostas, permite inferir sobre a capacidade de
incorporacao da HA pelas matrizes poliméricas. Apos a corre¢do com o residuo
das matrizes poliméricas, os valores de HA obtidos nos compdsitos

apresentaram-se proximos das composi¢ées nominais propostas, excetuando-
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se a formulacdo de TPU20HA onde o teor apresentado foi de 15% enquanto o
esperado era de 20%. Este resultado pode ser devido a formacdo de
aglomerados de HA que ndo foram incorporados pela matriz de TPU, e isto s6
ocorreu para altos teores, como o de 20% em massa de HA.

A fim de se verificar o comportamento das blendas e a influéncia da adi¢éo
da biocarga nas temperaturas caracteristicas das matrizes de TPU, PCL e
blendas, realizou-se o ensaio de DSC. A Figura 5.7 apresenta os termogramas
das composi¢des durante a primeira varredura de aquecimento e a Tabela 5.2
exibe os valores das temperaturas de fuséo cristalina e o grau de cristalinidade
do PCL. Deve-se ressaltar que a Tm para o TPU foi considerada na maior
endoterma de fusdo apresentada.

Observa-se na Figura 5.7(a) e nos dados da Tabela 5.2 que as blendas
exibem caracteristicas de comportamento térmico do TPU e do PCL, e que a Tm
de ambos néo sofreu alteragdes significativas com as diferentes proporcdes dos
polimeros, de modo que a mesma se situa entre 200 — 203 °C e 61 - 63 °C,
respectivamente para o TPU e o PCL. Esses resultados evidenciam a
imiscibilidade entre os componentes e comportamento semelhante foi obtido nos
trabalhos de Xu et al. [77], Mostafavi e Ebrahimi [21], Bhattacharya et al. [22] e
Qi et al.[102]. No que se refere a cristalinidade do PCL nas blendas, se
mostraram semelhantes ao Xc do PCL puro.

Nos biocompdsitos a partir da matriz de TPU (Figura 5.7(b)) a adicdo de
HA proporcionou um leve aumento da Tm, saindo de 202 °C do TPU puro para
209 °C com a adicao de 20% em massa de HA, porém a adicdo da carga também
deslocou o inicio da fusdo da maior endoterma dos biocompdsitos para
temperaturas mais baixas, e essa reducédo foi mais intensificada com o aumento
do teor de HA. Para teores de até 10% em massa de HA houve um aumento do
altimo pico de fuséo, porém, com 20% da carga este pico mencionado nao €

observado e a temperatura final de fusédo é reduzida.
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Figura 5.7 — Curvas da primeira varredura de aquecimento do ensaio de DSC
das amostras estudadas, em (a) TPU PCL e suas blendas, e os
biocompdsitos com 5, 10 e 20% de HA a partir de b) TPU (c)
75T25P, (d) 50T50P, (e) 25T75P e (f) PCL.

Para os compdésitos obtidos a partir das blendas (Figura 5.7(c),(d),(e)) a

Tm do TPU também apresentou leve aumento com adicdo de HA conforme
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resultados da Tabela 5.2, e a temperatura inicial de fusdo também foi deslocada
para temperaturas mais baixas com teores maiores da carga. Em relagdo a Tm
do PCL para estes biocompositos, praticamente, ndo foi alterada com a adigéo
de HA, o mesmo resultado foi observado para os compdésitos de PCL (Figura
5.7(f)). Com relacéo a cristalinidade do PCL, é possivel notar que a presenca de
diferentes quantidades de HA ndo modificou de maneira significativa a
cristalizacao global do mesmo.

Tabela 5.2 — Resultados de DSC para as formulacdes durante a primeira

varredura de aquecimento.

Amostras TPU PCL

Tm (°C) Tm (°C) Xc (%)

TPU 202+1 - -

TPUSHA 206+ 1 - -

TPU10HA 205+1 - -

TPU20HA 209+ 2 - -
75T25P 200 £ O* 61 = 0* 53+3
75T25P5HA 207 + 0* 62 + 0* 52 +1
75T25P10HA 208 +1 61+1 55+1
75T25P20HA 206+ 1 61+1 61+1
50T50P 200 + O* 62+1 56 +1
50T50P5HA 207 +1 62+1 56 + 0*
50T50P10HA 209+1 62 + 0* 57+1
50T50P20HA 207 +1 62 + O* 55+1
25T75P 200 + O* 63+1 56 + 0*
25T75P5HA 206 +1 63+1 58 +3
25T75P10HA 207 +1 62 + 0* 57 + 0*
25T75P20HA - 62 + 0* 59 + 0*
PCL - 62+1 58 +3
PCL5HA - 63+1 57+4
PCL10HA - 64 + 0* 53+2
PCL20HA - 62+1 58 +2

Onde: * Sao valores de desvio padrdo menores que 0,5 e onde o arredondamento tende a 0.

As curvas da varredura de resfriamento e do segundo aquecimento das
amostras estao apresentadas na Figura 5.8 e os resultados extraidos destas sé&o
exibidos na Tabela 5.3. Assim como discorrido no primeiro aguecimento para as

blendas, a Tm tanto do TPU quando do PCL na segunda varredura de
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aguecimento também pouco foi afetada com as diferentes proporcdes dos
componentes, 0 mesmo comportamento foi observado para Tgdo TPU e a Tc de
ambos, sendo que a variagdo méxima dos valores destas temperaturas
caracteristicas nas blendas em relacdo aos polimeros puros foi de 3 °C.
Excetuando-se a amostra 25T75P, onde nao foi possivel determinar as
temperaturas caracteristicas de cada um dos polimeros constituintes da blenda.

Com relacéo a influéncia da HA nas temperaturas caracteristicas do TPU
e do PCL nos biocompdésitos, observa-se na Figura 5.8(b),(c),(d) que a adi¢do
da mesma resultou em reducdo expressiva da Tm do TPU, variando de
aproximadamente 208 °C sem carga para cerca de 186 °C com 20% em massa
de HA. Esses resultados mostram que a HA (em teor de 20%) atua dificultando
a reassociacao da ligacao uretano, assim o tamanho dos SR tendeu a reduzir e,
portanto, as endotermas de fusdo foram deslocadas para temperaturas mais
baixas. A Tc destes também foi influenciada com o teor da carga, a mesma
deslocou-se para temperaturas mais altas com adicéo de HA, indicando que a
carga induziu a cristalizagdo dos SR por serem menores. Entre os diferentes
teores de HA, os valores da Tc nos compoésitos da matriz de TPU néo
apresentaram mudanca para 5 e 10% em massa de HA, ja para os produzidos
com a blenda 75T25P a T. aumentou com 0 acréscimo da carga e nos
compadsitos com 50T50P ndo houveram mudancas para 10 e 20% em massa.
No que se refere a Tg sutis alteracdes foram observadas.

No caso da Tm e Tc do PCL (Figura 5.8(c),(d),(e),(f)) a adicdo da carga,
praticamente, ndo resultou em alteracdes destas temperaturas. Quanto ao indice
de cristalinidade, pouco foi alterado tanto com a adi¢do da carga quanto com as

diferentes propor¢des dos componentes da blenda.
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Tabela 5.3 — Resultados de DSC obtidos para as formulacbes a partir das

varreduras de resfriamento e segundo aquecimento.

TPU PCL
Amostras Tg Tm Tc Tm Tc Xe
(°C) (°C) (°C) (°C) (C) (%)
TPU -28+0* 208+0* 1271 - - -
TPUSHA -:31+1 180+1 1431 - - -

TPU10HA -32+2 190+0* 143+0* - - -

TPU20HA -33+2 187+1 151+0* - - -
75T25P 27+2 2081 126+2 56+0* 331 34+%2
75T25P5HA -32+2 206+1 133+x1 56+0* 33+0* 36=*0*
75T25P10HA -32+0* 197+2 138+0* 56+0* 33+x1 37%1
75T25P20HA -34+0* 185+1 148+1 55+x0* 32+0* 40*0*
50T50P -30+0* 206+0* 129+0* 56+0* 32+0* 39*1
S50T50P5HA -31+1 201+0* 134+1 56+0* 32+0* 38%2
50T50P10HA -32+1 187+1 142+1 56+0* 32+0* 38%2
50T50P20HA -32+0* 186+0* 142+1 56+1 32+0* 38+2

25T75P - - - 57+0* 321 37%1
25T75P5HA - - - 57+0* 33+x0* 40x2
25T75P10HA - - - 57+0* 33x0* 42%1
25T75P20HA - - - 56+ 0* 34+0* 41+0*

PCL - - - 57+0* 31+0* 39%1

PCL5HA - - - 57+0* 31+0* 38*1

PCL10HA - - - 50+0* 30x0* 36*1
PCL20HA - - - 57+0* 31+0* 40=*0*

Onde: * sdo valores de desvio padrao menores que 0,5 e onde o arredondamento tende a 0.

- Caracterizacdo Mecéanica
O uso de biocompdsitos de TPU/HA e de TPU/PCL/HA como biomaterial

requer sua caracterizacdo mecanica para avaliacdo de sua aplicabilidade, dado

que os materiais devem ter propriedades mecanicas o mais semelhante possivel
ao do tecido nativo. Como as amostras neste trabalho tem como obijetivo inicial
a aplicacdo em enxertos 0sseos, as mesmas foram testadas sob carga de
compressédo, a qual simula algumas das condi¢bes impostas pelo organismo
durante o uso. Ressalta-se que as propriedades mecanicas do 0sso variam
significativamente com a idade, localizacdo anatébmica e qualidade 6ssea [40]. A
Tabela 5.4 apresenta 0 modulo elastico para as formulacdes, calculado a partir
das curvas de tensao versus deformacao obtidas no ensaio de compresséo
(Figura B.1 do APENDICE B).
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Tabela 5.4 — Resultados do modulo elastico obtido a partir do ensaio de

compressdo para as formulacdes e andlise estatistica destes

valores.
Amostras Modulo elastico Significancia
(MPa) (7 — 10%)
TPU 48,4+ 0,8 %] 1 - -
TPUSHA 55,9 + 1,6 1% A
TPU10HA 60+1,8 4 F *]i ¥
TPU20HA 54,9 + 0,7 -
75T25P 57,4+0,7 BT 1|1
75T25P5HA 68,4 + 0,6 * B . 3 X
75T25P10HA 74,3 + 3,8 4 F ]E
75T25P20HA 80,7 +3,5 -
50T50P 78,6 + 2,6 %7, B
50T50P5HA 85,7+0,7 “ Bk %
50T50P10HA 90,8 +1 4 F *];}E X
50T50P20HA 98,2 +0,5 -
25T75P 834+38 T, -1 E
25T75P5HA 100,2 + 2,5 - I
25T75P10HA 111,3+£2,9 o i } x
25T75P20HA 1132 +7,3 -
PCL 92,1+ 4,4 ko 44
PCL5HA 108,2 + 4,4 .
PCL10HA 99,1+7,2
PCL20HA 104,5 +5,2 -

Onde: * representa nivel de significancia p < (0,01), ** p < (0,001), *** p < (0,0001)

Em relacédo as matrizes poliméricas, o TPU apresentou o menor médulo
elastico, em média de 48,4 MPa, seguido das blendas 75T25P com 57,4 MPa,
50T50P com 78,6 MPa, 25T75P com 83,4 MPa e o PCL apresentando o maior
valor de médulo, sendo 92,1 MPa. As amostras foram analisadas usando uma
célula de carga de 500 N e ndo fraturaram na carga maxima. Os resultados
estatisticos mostraram que as blendas apresentaram melhoras significativas do
modulo em relagdo ao TPU (p<0,001). Os valores de moédulo mostram que o
aumento da concentracdo de PCL nas blendas resulta em aumento do médulo
elastico, comportamento semelhante foi obtido por Qi et al. [102] e também
observado na rigidez e resisténcia a tracdo das blendas TPU/PCL [22,23,103],

isto é facilmente compreensivel tendo em vista que os TPUs sdo em geral
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flexiveis e o PCL possui uma estrutura cristalizavel, consequentemente, quando
em misturas com TPU proporciona maior rigidez a matriz.

Os compdsitos de TPU com diferentes teores de HA apresentaram
aumento significativo no modulo quando comparado com a matriz de TPU,
especialmente nos compositos com 5 e 10% em massa de HA. No entanto, com
20% de HA o valor observado na Tabela 5.4 € comparavel com a amostra
TPUS5HA, néo havendo acéo de reforco com quantidade maior de carga. Uma
explicacdo plausivel para isso é que a maior concentragdo de HA intensificou a
degradacédo térmica durante o processamento dos biocompadsitos, assim como
indicado pela redmetria de torque, pelas curvas reoldgicas e na analise térmica,
consequentemente, prejudicando o efeito de reforco. Outro ponto importante
para este resultado € a distribuicdo da HA na matriz de TPU, onde observou-se
no composito TPU20HA, logo apds processamento no misturador interno, a
baixa capacidade do TPU em recobrir todo o teor de HA, sendo notavel a olho
nu alguns aglomerados de particulas.

Com relacdo aos compdésitos obtidos com as blendas 75T25P, 50T50P e
25T75P a adicdo da HA causou melhora significativa no modulo elastico quando
comparado com o valor da respectiva blenda utilizada como matriz. Houve
também melhora significativa do médulo com o aumento do teor de HA em todas
as matrizes, excetuando-se 0s compadsitos de 75T25P20HA e 25T75P20HA, que
embora apresentem uma leve tendéncia de melhora do médulo, ndo possuem
diferenca estatistica significativa com os compositos de 75T25P10HA e
25T75P10HA, respectivamente. A capacidade de reforco da HA em matrizes de
TPU e de PCL ja foi relatado em muitos trabalhos [14,19,31,65], no entanto a
termodegradacao intensificada com a presenca da mesma pode prejudicar o
efeito de reforco, principalmente em maiores concentracbes como nestes casos.
O mobdulo de compressao dos compositos com a blenda 50T50P tende a
aumentar com o teor de HA, uma possivel explicacdo é que boa parte da HA
pode ter migrado para o PCL logo no inicio da fusdo, e as particulas ficaram
recobertas com este, assim durante o processamento o teor de carga em ambos
os polimeros pode nao ter sido o suficiente para causar uma degradacéo que

induzisse grande prejuizo do efeito de refor¢o da carga.
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Para os compdsitos com o PCL, a adicao da carga promove melhora no
maodulo de compressao em relagdo ao PCL puro, no entanto ndo houve diferenca
significativa entre os compdsitos PCL/HA. Comportamento semelhante ao
observado por Backes et al. [31].

Os valores de moédulo elastico de todos os compdsitos e blendas
correspondem aos valores necessarios para enxertos 0sseos esponjosos sob
compresséo (modulo do osso esponjoso varia de 10 - 2000 MPa [88]). Ademais
a faixa de modulo elastico obtida também € apropriada para a regeneracao de

outros tecidos rigidos como ligamento, cartilagem e tend&o [104].

- Caracterizacdo morfolégica

Inicialmente a caracterizacdo morfolégica foi realizada apenas no TPU,
PCL e nas blendas. A Figura 5.9 apresenta as micrografias de MEV da superficie
de fratura das amostras de TPU, PCL e das blendas 75T25P, 50T50P e 25T75P
com e sem remocao do PCL com acetona. O TPU apresentou uma fratura com
regides de grandes estrias e regides lisas (Figura 5.9(a) e Figura C.1 do
APENDICE C), ja 0 aspecto da fratura do PCL (Figure 5.9(b)) se apresentou com
pequenas e grandes estrias, porém sem regides lisas.

Na Figura 5.9(c) e (d) apresentam as superficies de fratura da blenda
75T25P com e sem extracéo da fracdo de PCL, observa-se que sem a remogao
deste ndo é possivel distinguir a presenca das duas fases, onde o PCL esta
presente em um formato esférico, disperso e distribuido por toda a matriz de
TPU.

Ja para a blenda 50T50P (Figura 5.9(e)) sem remocao de fase foi possivel
identificar facilmente as duas fases pela caracteristica de cada fratura, conforme
regides indicadas na imagem por setas. Sem o PCL (Figura 5.9(f)), observa-se
que a blenda apresentou uma estrutura co-continua, onde as fases poliméricas
estavam entrelacadas e continuas, notou-se também que o PCL estava presente
dentro da fase TPU conforme ilustra alguns vazios observados na superficie e
estdo indicados por setas na Figura 5.9(f).

Em relagéo a blenda 25T75P, também é possivel identificar as duas fases

sem remocao do TPU, sendo este, os formatos que apresentam fratura lisa.
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Como o PCL facilmente funde em menos de 1 minuto, e o cisalhamento do
misturador interno e da prensagem a quente nao foram suficientes para dispersar

o TPU pela fase PCL, os sélidos do TPU mantiveram praticamente seu tamanho

original.

Figura 5.9 — Micrografias de MEV da superficie de fratura do a) TPU, b) PCL, c)
75T25P, d) 75T25P (remogédo do PCL), e) 50T50P, f) 50T50P
(remocéo do PCL) e g) 25T75P.

- Andlise da printabilidade

Os principais requisitos utilizados para avaliar a printabilidade ou
capacidade de impressao dos materiais incluem: a precisdo dimensional da peca
obtida quando comparado com o projeto de impressao, a capacidade de extrudar
um filamento continuo e com o diametro deste o mais proximo do diametro do
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bico de impresséo, e reproduzir a forma do objeto desejado. A printabilidade das
formulagbes estudadas foi analisada com o material triturado apds o
processamento no misturador interno. Foram impressos scaffolds cilindricos com
10 mm de diametro e 3 mm de altura, geometria de 0 — 90°, 10 camadas com
poros de 0,4 mm (42% de preenchimento, e 58% de porosidade) e a temperatura
utilizada foi de 210 °C. Na Figura 5.10 sdo apresentadas as imagens dos
scaffolds obtidos para cada formulagao.

b)
UTRU. . 75T25P  50T50P  25T75P Amostras  Diametro Altura
fpe ' (mm) (mm)
TPU 10,02 + 0,04 2,78+ 0,03
TPUSHA 10,07 £0,01 2,9+0,02
TPULOHA 10,07 +£0,04 2,87 +0,01
75T25P 9,93+0,05 2,73+0,01
75T25P5HA 9,92 +0,03 2,73 +0,01
75T25P10HA 9,97 +0,04 2,81+0,01
50T50P 9,8+0,02 2,82+0,01
50T50P5HA  9,85+0,04 2,85+0,03
50T50P10HA 9,93+0,01 2,81+0,01
25T75P 9,27+0,35 2,77 +0,03
25T75P5HA  9,15+0,11 2,75+ 0,02
25T75P10HA 9,43 +0,17 2,83 +0,04

Figura 5.10 — Em (a) imagens de scaffolds impressos em 3D de 10 camadas
com geometria de 0-90° das formulacdes estudas e em (b) valores
do didmetro e altura destes scaffolds. O modelo para impresséo

foi de 10 mm de didmetro e 3 mm de altura.

O TPU, a blenda 75T25P e seus respectivos compadsitos com até 10% de
HA foram os que apresentaram melhor printabilidade, e os scaffolds produzidos
mostraram boa precisdo dimensional em relacdo ao didametro (variacdo maxima
de 0,08 mm) e melhor aspecto nos detalhes do modelo proposto. Em relagéo a
altura os valores variaram mais que o diametro, isto € compreensivel pois
depende do nivelamento da mesa de impresséo e da necessidade da primeira
camada ficar bem aderida a mesa.

As composicdes de 50T50P, 25T75P e seus respectivos compagsitos ndo
apresentaram boa precisao dimensional e devido as diferentes viscosidades dos

dois polimeros, conforme observado nas curvas reologicas, houve dificuldade na
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extrusdo de um filamento continuo e com o mesmo didmetro do bico de
impressdo, onde visivelmente foi possivel notar regides com didmetros
diferentes. Ademais as formulacdes 50T50P10HA e todas com 25T75P
apresentaram grande dificuldade de estabilidade de fluxo, levando estas a
permanecerem por mais tempo na seringa aquecida, aumentando
consequentemente a degradacdo da matriz polimérica. Todas as formulagfes
com 20% de HA causaram entupimento no bico de impressao, que possuia
diametro de 0,4 mm, impossibilitando a confecc¢ao dos scaffolds. A printabilidade
do PCL e seus compdsitos com HA em diferentes teores, ja € bem reportado na
literatura, tanto por meio da impressdo 3D utilizando um extrusor por seringa,
extrusor alimentado por filamento ou extrusdao alimentado por rosca
[14,25,30,31,105].

Com base nos resultados obtidos na printabilidade, as caracterizacdes a
seguir e a impressao 3D dos scaffolds foram realizados apenas no TPU, 75T25P
e nos biocompésitos destes com 5 e 10% de HA. Como apresentado, essas
formulagBes também exibiram boa estabilidade térmica, boa capacidade de
incorporacao da carga conforme resultado do residuo apés 800 °C e o mddulo

elastico permaneceu dentro dos valores requeridos para 0SS0 esponjoso.

- Avaliacdo in vitro da biocompatibilidade

O ensaio de citotoxicidade com Alamar blue foi realizado para avaliar a
proliferacdo de osteoblastos nas placas prensadas em espessura de 0,9 mm
apos 1, 3 e 7 dias de cultura (Figura 5.11). Ap6s 1 dia de cultivo celular, as placas
produzidas a partir dos biocompoésitos de 75T25P/HA levam a uma maior
proliferacéo das células, e apos 3 e 7 dias observou-se um aumento continuo da
proliferacdo celular. Ap6s 3 dias, a placa 75T25P apresentou aumento
significativo da viabilidade celular em relacdo ao TPU e seus biocompositos
(p<0,05). Ja apos 7 dias, o TPU exibiu aumento com relacdo a seus
biocompdsitos, e o 75T25P10HA apresentou alteragdo estatisticamente
significativa (p<0,0001) em relacdo as demais formulacbes estudadas,

mostrando o efeito positivo da HA.
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Durante a cultura celular, as proteinas da matriz extracelular séo
adsorvidas na superficie do biomaterial e auxiliam na subsequente fixacdo
celular. Para a cultura de osteoblastos, a fibronectina e a vitronectina séo duas
proteinas importantes que afetam a fixacdo e a disseminacao celular. Sabe-se
que aditivos de fosfato de célcio podem auxiliar na adesdo dessas duas
proteinas, promovendo assim a fixagdo e disseminacéo dos osteoblastos [106].
No entanto, excetuando a formulagdo 75T25P10HA, a adicdo da HA néo foi
efetiva para proliferacdo celular e esse resultado pode estar associado as
particulas de HA na superficie estarem recobertas com uma fina camada da
matriz polimérica. Um tratamento na superficie que removesse esta camada
poderia conferir rugosidade superficial e expor as particulas de HA,
consequentemente, estes beneficiariam ainda mais a adesdo e proliferacédo

celular.
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Figura 5.11 - Resultado do ensaio de alamar blue ap6s 1, 3 e 7 dias de cultura
de osteoblasto (MC3T3-E1) para as amostras de TPU, TPU/HA,
75T25P e 75T25P/HA com HA até 10%. * p < 0.05 e *** p <
0.0001.
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Na Figura 5.12 é apresentado as imagens do citoesqueleto apds 7 dias
de cultivo dos osteoblastos nas amostras de TPU e da blenda 75T25P. Nestas
observa-se que as células cultivadas mostraram uma forma redonda ou poligonal
levemente estiradas, indicando um estado de crescimento progressivo. Além
disso, para a blenda nota-se uma densidade maior de células. No geral, os
resultados bioldgicos in vitro evidenciaram que estas formulacdes e seus
biocompadsitos podem ser exploradas como materiais bioativos para engenharia

de tecidos.

TPU 75T25P

Figura 5.12 — Imagens do citoesqueleto das células cultivadas em 7 dias nas

amostras em forma de placas do TPU e da blenda 75T25P.

5.3 Caracterizagdo dos materiais utilizados, desenvolvimento e
caracterizacdo dos scaffolds produzidos via impressao 3D por extrusor de
seringa

- Andlise térmica

Andlise térmica por DSC foi realizada nas formulagfes selecionadas para
impressao dos scaffolds, para avaliar a influéncia da carga no comportamento
térmico logo apds processamento no misturador interno, dado que ja foi

constatado, como ilustrado na Figura 5.1, mudangas significativas no
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comportamento do TPU quando processado. Nesta fase do trabalho, o TPU puro
foi utilizado como recebido da empresa, na forma de pellets, dado que para a
impressdo ndo € necessario processa-lo. A Figura 5.13 e a Tabela 5.5
apresentam os resultados de DSC para as amostras de TPU, a blenda 75T25P
e 0s biocompositos de TPU/HA e 75T25P/HA.

a) [ —+pu b) | —ru
—— TPUSHA —— TPUSHA
—— TPU10HA —— TPU10HA
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Figura 5.13 — Curvas da primeira varredura de aguecimento do ensaio de DSC
nas amostras (a) TPU, (c) 75T25P e seus respectivos
biocompadsitos, e as curvas de resfriamento e do segundo
aguecimento para (b) TPU, (c) 75T25P e seus respectivos

biocompadsitos.

Para os biocompdsitos com a matriz de TPU, o processamento no
misturador em conjunto com a adicdo de HA causou uma mudanca nas

endotermas de fusédo dos biocompdsitos quando comparados com o TPU puro
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como recebido, isso tanto para a analise na primeira quanto na segunda
varredura de aquecimento (Figura 5.13(a) e (b)). Sendo que a Tm passa de
aproximadamente 175 °C do TPU puro para cerca de 207 °C no biocompdsito
TPU10HA. Na primeira varredura de aquecimento a amostra TPU5SHA
apresentou nitidamente endotermas em temperaturas maiores que as
observadas para o TPU, e esse comportamento ja se esperava dado que
comportamento parecido foi exibido pelo TPU processado no misturador interno
(Figura 5.1). Diferentemente destes o TPU10HA exibiu somente uma endoterma
de fusdo a qual estd deslocada para temperaturas maiores, ja ha segunda
varredura o comportamento tende a se assemelhar ao TPU5HA, porém com a
maior endoterma em temperaturas maiores que este biocompasito.

Ainda nos compdésitos TPU/HA, os valores da Tg ndo mudaram para 0s
dois teores de HA, assim como foi observado nas amostras prensadas (Tabela
5.3). No entanto, a Tc do TPU10HA foi menor que a do TPU5HA (e a Tc deste foi

a mesma quando prensado).

Tabela 5.5 — Resultados de DSC obtidos para as formulacbes a partir das
varreduras do primeiro e segundo aquecimento, e de

resfriamento.

Resultados Amostras
do DSC TPU  TPUSHA TPULOHA 75T25P 75T25P5HA 75T25P10HA
8 é Tw(°C) 176+0* 183+1 2071 176+0* 209+1 208 + 1
= Qo
2 % T (O - - - 62+ 0* 63 +0* 62+1
&3 D MHnQlg - - - 17+0* 1721 16+ 1
© Xe (%) - ; ; 5041  51+2 50 + 2
o Ty(°C) -23+0* -31+1 -31+1 -2821 -32+1 30 £2
o é lci’ Tw (°C) 174+0* 183+0* 207 +0* 172+1 183+0* 181 +0*
o = -
£ T.(°C) 97+0* 142+0* 133+1 127+1 127 +0* 131+1
£ o) T (°C) . - - 56 +0* 56 +0* 56 + 1
£8 g _Te(O ; - - 33+0*  34+0* 34 + 0
5 o _1(C)
XS & AH,(Jg) - ; ; 11+0* 12 +0* 11 + O*
& Xe (%) i - i 32+1  36+1 35+1

Onde: * Sao valores de desvio padrdo menores que 0,5 e onde o arredondamento tende a 0.
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Nos biocompdsitos a partir da blenda 75T25P, a adicdo da HA também
resultou em alteragbes no comportamento do TPU na primeira varredura de
aquecimento, para o 75T25P5HA e 75T25P10HA exibiram apenas um Unico pico
de fuséo, sendo este largo e em temperaturas maiores do que o observado para
a blenda. No resfriamento e no segundo aquecimento, apos eliminar a historia
térmica do material, ndo foi observado alteracbes expressivas no
comportamento da fracdo de TPU dos biocompadsitos em relacéo a blenda. Em
todos as etapas de aquecimento e resfriamento, ndo foram observadas
mudanc¢as no comportamento da fracdo de PCL da blenda com os diferentes

teores de HA, conforme os resultados da Tabela 5.5.

- Caracterizacao reolégica

A mudanca no comportamento térmico exibida pelas amostras
processadas conforme observado nas analises de DSC, indicaram que os
materiais possuem provavelmente comportamentos reolégicos diferentes apos
mistura no HAAKE e ap0s prensagem. Com este indicativo, medidas reoldgicas
foram realizadas para avaliar a influéncia da HA apds producéo dos compaositos
no misturador interno, dado que apds este processo o material estaria pronto
para ser alimentado na impressora e assim produzir os scaffolds. A Figura 5.14
apresenta as curvas de viscosidade versus taxa de cisalhamento e as curvas de
modulos de armazenamento (G’) e médulo de perda (G”) versus frequéncia
angular, para as amostras TPU, 75T25P, e biocompoésitos de TPU/HA e
75T25P/HA. Na Tabela 5.6 sdo exibidos os principais resultados extraidos
destas curvas.

Para o comportamento reoldgico em regime permanente, Figura 5.14(a)
e (b), observa-se que a viscosidade do TPU como recebido é levemente reduzida
de forma praticamente linear com o aumento da taxa de cisalhamento de 0,01
para 10 s'1. J4 na blenda 75T25P (Figura 5.14(b)), observa-se um pequeno platé
Newtoniano a uma taxa de cisalhamento de 0,01 a 0,1 s, e para taxas maiores
que estas, nota-se um comportamento pseudoplastico. Ao comparar os valores
de viscosidade do TPU e da blenda 75T25P (Tabela 5.6) a uma taxa de
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cisalhamento 0,01 s, observa-se que sdo similares, 0 mesmo comportamento
foi obtido na Figura 5.5.

a) 10%4 W b) "
w w
9-‘_6/ 1074 Q-‘i 1074
3] ]
7 %
S S
[2]
§ 10t4{ ™ TRU 8 10t{ —=—75T25P
? —e— TPUSHA 2 —e— 75T25P5HA
> —a— TPU10HA > —a— 75T25P10HA
10° 4 . . . 10° 4 . . :
10? 10™ 10° 10" 10 10" 10° 10*
Taxa de cisalhamento (1/s) Taxa de cisalhamento (1/s)
10° 10°
C) 0 —=—TPU d) —s—TPU
—e— TPUSHA —e— TPUSHA
10°{ —*— TPULOHA 10%4 —* TPULOHA
—v— 75T25P —v— 75T25P
—e— 75T25P5HA —+— 75T25P5HA
10° —<«— 75T25P10HA 1004 75T25P10HA
g g
{ 1075 {n 1074
10" 5 10" 5
10° -+ T T T 10° T T T
10" 10° 10 107 10° 10" 10° 10* 10? 10°
Frequéncia angular (rad/s) Frequéncia angular (rad/s)

Figura 5.14 — Curvas de viscosidade versus taxa de cisalhamento para (a)
TPU, (b) 75T25P e seus respectivos biocompdsitos, e curvas de
G” e G’ versus frequéncia angular para (c) TPU, (d) 75T25P e

seus respectivos biocompadsitos.

Nos biocompédsitos TPU/HA, a adicdo de 5 e 10% em massa de carga
resultou em diminuicdo no patamar de viscosidade, sendo que em taxas de
cisalhamento menores que 0,1 s, a reducdo da viscosidade do TPU10HA foi
menos pronunciada quando comparado com os compoésitos TPU5HA. Resultado
este associado ao maior teor de HA, o qual proporcionou maior restricao fisica
ao movimento das cadeias. Porém, para taxas de cisalhamento maiores que 1

s1 o biocompésito com TPU10HA apresentou comportamento pseudoplastico
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mais acentuado que o TPU5SHA, e isto pode estar associado ao grande numero
de particulas que podem ter mantido as macromoléculas e 0os segmentos
moleculares mais distantes uns dos outros e a possivel reduc¢édo do tamanho das
macromoléculas proporcionada pelos grupos hidroxila (-OH) da HA [100], estes
pontos facilitaram o alinhamento das cadeias na direcdo do fluxo a medida que
a taxa de cisalhamento aumentava. Esse resultado pode favorecer o processo
de impressao 3D devido a interdifusdo entre as macromoléculas na interface das
camadas depositadas adjacentes.

Em relacdo aos biocompdsitos 75T25P/HA a adicdo da carga provocou
uma pequena reducdo do patamar de viscosidade em taxas de cisalhamento
menores que 0,1 s quando comparado com a blenda pura, o que indica que a
adicao da HA na blenda néo levou a degradacéo tdo acentuada na matriz quando
comparado com o TPU. Para taxas de cisalhamento maiores, o comportamento

pseudoplastico foi intensificado, sendo maior no 75T25P10HA.

Tabela 5.6 — Resultados obtidos das anélises de reologia em regime permanente

e oscilatério.

Ny oosy Inclinagdo Inclinagdo  wc Tr

Amostras (Pa.s) G G (radis)  (s)
TPU 835 1,69 0,73 500 0,013
TPUSHA 187 1,03 0,44 500 0,013
TPU10HA 247 0,69 0,23 251 0,025
75T25P 839 1,01 0,51 500 0,013
75T25P5HA 656 0,32 0,19 185 0,034
75T25P10HA 487 0,21 0,16 290 0,022

Na Figura 5.14(c) e (d) sado apresentados os comportamentos reoldgicos
do TPU, da blenda e dos seus respectivos compédsitos com HA, em regime
oscilatorio. Para o TPU e a blenda, observa-se que o médulo de perda é maior
gue o modulo de armazenamento (G” > G’) em quase toda a faixa de frequéncia
angular analisada, indicando que o componente viscoso destes prevalece sobre
o elastico. No entanto, a componente elastica aumenta para maiores
frequéncias, e para altas frequéncias angulares os valores de G’ iguala-se a G”,

apresentando um comportamento equilibrado entre a componente elastica e
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viscosa. Ao comparar G’ e G” da blenda 75T25P em relacdo ao TPU, ambos os
modulos sé@o superiores aos do TPU para baixas frequéncias.

Os biocompdésitos TPU/HA apresentam um maodulo elastico maior em
baixas frequéncias angulares, principalmente no biocompoésito TPU10HA,
quando comparados ao TPU puro. Isso sugere que a maior quantidade de HA
utilizada foi capaz de promover um emaranhamento mais eficiente entre as
macromoléculas em baixa faixa de frequéncia. No entanto, a estrutura obtida
mostrou-se instavel, e quando as frequéncias ultrapassaram 0,3 rad/s, seu
comportamento elastico foi inferior ao do TPU puro. J& para os biocompaositos
75T25P/HA, tanto os valores de G’ e G” exibiram valores menores que a blenda
pura em toda a faixa de frequéncia angular analisada.

Para todas as amostras houve uma reducédo da inclinagéo das curvas G'
(Tabela 5.6) em frequéncias mais baixas quando comparado com TPU puro, iSso
mostra que a blenda e o0s biocompdsitos tendem a desenvolver um
comportamento mais elastico do que o TPU, onde a fracdo de PCL e as
particulas e aglomerados de HA atuaram como pontos de ancoragem entre as
macromoléculas durante o fluxo, dificultando a relaxacdo. Essa observagao €
evidente nas amostras TPU10HA e 75T25P10HA onde h4 um comportamento
equilibrado entre a componente elastica e viscosa para uma determinada faixa
de frequéncia como melhor constatado na Figura E.1 do APENDICE E. No
entanto, como as interacdes entre particulas e macromoléculas sao fracas, nédo
favoreceram totalmente esse processo, € 0 comportamento viscoso se torna
dominante até o ponto de crossover (wc), ou seja, quando G'(wc) = G"(wc), € a
partir deste ponto, G’ > G”.

O tempo de relaxacgéo (Tr) das macromoléculas pode ser calculado a partir
do ponto de crossover (Tr = 1/wc), sendo entdo uma relacdo inversamente
proporcional, ou seja, quanto mais alta € a frequéncia onde ocorre crossover,
menor € o Tr. Na Tabela 5.6, sdo apresentados os tempos de relaxacdo
calculados para todas as formulagfes, nesta é possivel observar que para todas
as amostras os Tr's sdo baixos e indicam que, logo apos a saida do material pelo

bico extrusor durante o processo de impresséo, as macromoléculas ja estariam
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em seu estado de equilibrio, ndo tendo assim efeito na qualidade final das
amostras impressas.

- Meméria de forma

Os avancos dos SMP podem trazer promessas consideraveis para
pacientes com defeitos 0sseos, tais como cirurgias minimamente invasivas e o
processo de recuperacao da forma fortalece o contato entre o material e o tecido
circundante, melhorando a osseointegracao. Os SMP permitem que os implantes
sejam pré-programados para um tamanho menor e entdo recuperados apos
serem inseridos no local do defeito [107]. Neste trabalho, as propriedades de
memoria de forma dos scaffolds de 75T25P e 75T25P/HA responsivos a estimulo
térmico foram investigadas por meio da aplicacéo de uma tensao de compressao
a uma temperatura de 90 °C, e entdo rapidamente resfriados em banho de gelo.
A recuperacédo da forma foi obtida ao aquecer os scaffolds em banho de agua a
temperatura de 55 °C por 20 s e os resultados estéo ilustrados na Figura 5.15.

As amostras apresentaram boa taxa de fixagdo e recuperagao da forma
sendo adequados como SMP, o valor minimo de fixacédo foi de 71% obtido no
75T25P10HA e de recuperacdo foi de 90% obtido na blenda 75T25P. A
temperatura de ativacdo utilizada na recuperacdo da forma (55 °C) ainda é
superior a maxima suportada pelo osso humano para um tempo de 20 s que €
48 °C (assumindo o principio de minutos equivalentes cumulativos (CEM) com
valor de 9, o qual ndo causa danos ao tecido 6sseo [82]). Essa diferenca € de
apenas 7 °C e deve-se considerar que a temperatura para recuperacao podera
ser aplicada diretamente no scaffold utilizando micro aquecedores localizados, 0
que podera minimizar a exposicao ao tecido circundante. Ademais, esta
temperatura de ativacao pode ser ainda mais reduzida com mudancgas na massa
molar do PCL e aumento da taxa de resfriamento, diminuindo o grau de
cristalinidade, evidentemente que se deve buscar um equilibrio entre
temperatura de ativacdo mais baixa e taxa de fixacdo adequada. Outra
possibilidade € adicionar & formulacdo componentes como particulas de
magnésio, que além de apresentar biocompatibilidade e excelente
biodegradabilidade, sdo agentes fototérmicos e permitem a absorcao de luz e

subsequente conversdo em energia térmica, localizada apenas na estrutura do
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scaffold. A luz aplicada é a infravermelha proxima, amplamente utilizada em
aplicacbes biomédicas devido ao seu carater inofensivo e por possuir excelente

capacidade de penetracéo tecidual [107].
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Figura 5.15 — Resultados do ensaio de memodria de forma dos scaffolds de
75T25P e 75T25P/HA, em a) resultados da taxa de fixacdo e
recuperacao da forma e b) demonstracéo da forma dos scaffolds

durante o ensaio.

A aplicacdo de taxas de resfriamento adequadas na etapa de fixacao de
forma € de grande importancia na reducdo da temperatura de ativacdo no
sistema TPU/PCL e na capacidade de fixacdo de sua forma, dado que esses
dois parametros s&o opostos, ou seja, se a taxa de resfriamento for excessiva
podera resultar em baixa capacidade de fixacdo, mas com temperatura de
ativacdo menor (pois ndo houve tempo suficiente para o PCL cristalizar), o
contrario também se aplica. E indubitavel que para uma mesma condi¢éo de
resfriamento, o tamanho da amostra e a deformagéo aplicada irdo influenciar
nestes dois parametros.

A Figura 5.16 ilustra a memoéria de forma em filamentos da blenda 75T25P
com 1,4 mm de didametro deformados em 100% do seu tamanho inicial, e
recuperacdo em temperaturas de 40 e 50 °C. Na Figura 5.16(a) observa-se que

a taxa de fixagéo foi de 98% (medido apds 20 minutos que o material foi retirado
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do banho de gelo), ja o valor de recuperacao é dependente da temperatura, para
40 e 50 °C os valores séo, 30 e 80% de recuperacdo do tamanho inicial, isso
para tempos de 10 e 5 s de exposicdo, respectivamente. Esses resultados
permitem indicar um alto potencial da blenda 75T25P em aplicacédo na linha de
sutura de auto amarracédo, onde a propriedade de memoaria de forma permite a
retracdo da sutura, o que manteria a ferida fechada em um estado febril. Muito
embora n&o se tenha ainda realizado ensaios de tragéo destes filamentos para
se determinar a resisténcia a tracao e avaliar se a mesma estaria de acordo com
a NBR 13094, que regulamenta as linhas de suturas para o corpo humano no
Brasil e exige que as mesmas devam apresentar resisténcia a tracdo minima
sobre n6 simples, de em média 36 N para fios ndo absorviveis, possuir diametro
entre 0,6 e 0,699 mm, ser de facil manuseio, segurangca no no e
dimensionamento padrao e continuo.

A aplicacdo de uma sutura requer um equilibrio delicado por parte do
médico responsavel pela forca aplicada, dado que muita forca torna a sutura
muito apertada no fechamento da ferida, causando desconforto ao paciente e
cicatrizes ap0s 0 processo de cura, enquanto o baixo aperto pode retardar a
cicatrizacdo e expor a ferida a infec¢des. Assim suturas feitas de SMP fornecem
a melhor alternativa, pois submetem a for¢a ideal na ferida, levando a uma
cicatrizac@o uniforme, além de facilitar suturas em espagos confinados [74,108].

A Figura 5.16(b) mostra o processo de fechamento de um né dado em um
filamento da blenda 75T25P, nessa € possivel perceber que a aplicacdo da
temperatura de 50 °C foi capaz de fechar o né do filamento em 2 s sem aplicacao

de forcas externas, somente pela acdo da memaria de forma do material.
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Figura 5.16 — Resultados do ensaio de memaria de forma na blenda 75T25P em
fios com aproximadamente 1,4 mm de didmetro, em a) resultados
da média da taxa de fixacdo e recuperacdo da forma em
temperaturas de 40 e 50 °C e b) demonstracédo do processo de

fechamento de né em um fio.

- Caracterizacao morfoldgica dos scaffolds

A arquitetura dos scaffolds produzidos foram analisados por MEV, e a
Figura 5.17 e 5.18 apresentam, respectivamente, a vista superior e sec¢ao
transversal dos scaffolds de TPU, TPU/HA, 75T25P e 75T25P/HA. Os resultados
da medida de tamanho de poro, largura do filamento e altura de camada sao
apresentados na Tabela 5.7.

Os resultados mostram que os scaffolds, excetuando os produzidos com
TPUS5SHA e 0 75T25P10HA, exibem valores de tamanho de poro (distancia entre
extremidades dos filamentos) distantes do valor projetado (400 um) e, nesses
casos, a largura do filamento e a altura da camada também variaram. Estes

resultados podem ser atribuidos a dois fatores: o primeiro é que durante a
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impressao alguns efeitos de relaxacdo do processo de deposicdo do filamento
(estiramento do filamento) podem ocorrer e com iSSO causara uma pequena
deformac@o e achatamento do filamento; o segundo fator € que a taxa de
extrusdo pela impressora utilizada (3DBS) pode variar, 0 que causaria aos
filamentos largura maior ou menor no decorrer da impressao e diferentes alturas
de camadas.

A variacéo da taxa de extrusdo na 3DBS depende da purga inicial aplicada
(para compactar os granulos e retirar o ar), da quantidade de material ja fundido
dentro da seringa e sua viscosidade, o que depende do material a ser impresso.
Estes fatores fazem com que, durante o tempo de impressédo, o movimento do
émbolo ndo acompanhe corretamente a taxa de material que deveria sair pelo
bico da impressora. Por exemplo: se muito material ja estiver fundido e a purga
for um pouco excessiva, uma quantidade maior de material saira pelo bico da
impressora e as primeiras camadas serdo formadas por filamentos com diametro
maior, mas durante o tempo de impresséo a presséo na cavidade da seringa cai,
devido a grande quantidade de material que j& saiu, e neste ponto a velocidade
com que o émbolo desce para extrudar o material (em geral constante) néo &
suficiente para manter a pressao de extrusdo necessaria para manter uma taxa
constante. Com isto, havera diferentes valores de largura dos filamentos, altura
das camadas e consequentemente, os poros se distanciardo do valor projetado.



Figura 5.17 - Micrografias dos scaffolds (vista superior) obtidas por meio do
MEV, em a) TPU, b) 75T25P, ¢) TPUSHA d) 75T25P5HA e)
TPU10HA e f) 75T25P10HA.

Nas micrografias da vista superior (Figura 5.17), nota-se que os scaffolds
de 75T25P e os biocompositos TPU/HA e 75T25P/HA, principalmente com 10%
de HA, apresentam filamentos com aspecto rugoso. Essa rugosidade da
superficie pode ser atribuida ao ar aprisionado e a possiveis gases gerados de
reacoes de degradacao intensificados pela HA, nas condi¢cdes de tempo e
temperatura experimentados na impressdo. Esses gases também sao
aprisionados dentro do filamento, conforme observado nas micrografias da
secao transversal (Figura 5.18), e a maior densidade de vazios sdo encontrados
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nos scaffolds com 10% em massa de HA. Embora esta rugosidade possa vir a
resultar em prejuizo nas propriedades mecanicas dos scaffolds, dado que o
didametro do filamento ndo € constante, esta pode aumentar a fixagcao celular e
do implante nos tecidos naturais, além de estimular o crescimento de
osteoblastos para diferenciacéo e aumentar a mineralizacdo quando comparado

com células cultivadas em superficie lisa [8].

Figura 5.18 - Micrografias da seccao transversal dos scaffolds obtidas por meio
de MEV, em a) TPU, b) 75T25P, c¢) TPU5HA d) 75T25P5HA €)
TPU10HA e f) 75T25P10HA.



98

Tabela 5.7 - Medidas das caracteristicas morfologicas dos scaffolds de TPU,
75T25P e biocompdsitos de TPU/HA e 75T25P/HA.

Amostras Tamanho de .Largura do Altura da
poro (um) filamento (um) camada (um)
TPU 453 + 16 311 +10 239+ 10
TPUSHA 397 £ 20 396 + 29 261 +£17
TPU10HA 335+18 470 + 20 245 + 24
75T25P 371 %39 419 + 25 257 £ 33
75T25P5HA 367 + 20 423 + 15 243 + 14
75T25P10HA 396 = 23 415+ 16 262 £19
Tamanho projetado 400 400 300

- Mapeamento composicional

O mapeamento de EDS foi realizado na superficie de fratura em um
filamento dos scaffolds TPUSHA, TPU10HA, 75T25P5HA, 75T25P10HA,
objetivando investigar a distribuicdo da HA no interior destes a partir de seus
principais elementos constituintes, como o Calcio (Ca) e o Fosforo (P), os
resultados obtidos sdo apresentados na Figura 5.19.

As regides verdes observadas mostram a localizacdo do elemento Ca
engquanto que as de cor magenta o P, nos pontos onde ocorre ambos 0s sinais
sdo atribuidos a localizacéo das particulas de HA. Em todos os compdsitos, nota-
se que a carga esteve bem dispersa na matriz. Os vazios observados em certas
regides das imagens, principalmente nas formulacées com 10% de HA, séo

resultado dos poros existentes dentro do filamento.
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TPUSHA

TPU10HA

75T25P5HA

75T25P10HA

Figura 5.19 - Mapeamento de EDS na superficie de fratura do filamento dos
scaffolds de TPU, 75T25P, e biocompdésitos TPU/HA e
75T25P/HA.
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- Caracterizacdo mecéanica

Os valores de moédulo elastico dos scaffolds sdo apresentados na Figura
5.20, e esses foram determinados na regiao linear de 15 a 25% de deformacéo
das curvas tenséao versus deformacao do ensaio de compresséao uniaxial (Figura
D.1 do APENDICE D).

Observa-se que a adicdo de 5% em massa de HA na matriz de TPU néo
proporcionou melhora no modulo eléstico dos scaffolds, porém com 10% houve
um acréscimo significativo (p<0.01) embora exista uma quantidade significativa
de varios poros no interior dos filamentos, conforme apresentado nas
micrografias de MEV (Figura 5.18). A blenda também apresentou aumento
consideravel do médulo em relagcdo ao TPU puro (resultado semelhante foi
observado nas amostras prensadas), porém os compdsitos obtidos a partir desta
blenda ndo apresentaram melhora de reforco mecéanico nos scaffolds.

Os valores de médulo elastico apresentados pelas formula¢des estdo um
pouco abaixo do limiar necessario para enxertos 6sseos esponjosos, onde o
valor do mdédulo varia de 10 - 2000 MPa [88]. O mddulo apresentado pelos
scaffolds de TPU e 75T25P se enquadram na faixa de valores para tecido

cartilaginoso [104].
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Figura 5.20 — Resultados do mddulo de elasticidade dos scaffolds obtidos nos

ensaios de compresséao. **p<0,01, **p<0,001.

Embora os valores de compressao dos scaffolds a partir da blenda

estejam abaixo do limiar necessario para enxertos 0sseos, outras aplicacdes
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para estes materiais na regeneracdo O0ssea ainda podem ser encontradas,
explorando as propriedades de memaria de forma ja apresentadas. Por exemplo,
possiveis fixadores internos de varias partes pequenas do osso em fraturas
cominutivas, onde ha dificuldade de manter as partes pequenas juntas usando
placas de compressao ou fixadores metalicos (onde € necessario a aplicacao de
varios parafusos e se as partes sdo muito pequenas, esse procedimento torna-
se dificil). Nesse sentido, podem ser produzidos tubos com ou sem poros a partir
da blenda ou de compdsitos desta com HA, em seguida aplicaria a deformacgéo
de alargamento no tubo e fixaria a forma temporaria, assim quando inserido na
regiao de interesse e fosse aplicada a temperatura necessaria para recuperacao
da forma, esse manteria as partes unidas. Evidentemente que este nao
dispensaria a aplicacdo de placas ou fixadores metélicos (pois estes dédo o
suporte e o alinhamento necessario) mais ajudariam na recuperacao e no tempo

de cirurgia devido a menor quantidade de parafusos a serem inseridos.
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6 CONCLUSOES

O principal objetivo desta dissertacdo, que consistia em desenvolver
biocompdsitos a partir da matriz de TPU e de blendas TPU/PCL com HA,
destinados a impressao 3D de scaffolds com caracteristicas para engenharia de
tecidos, usando uma impressora com extrusor de seringa foi alcancado com
sucesso. A obtencéo das blendas e biocompadsitos foi realizada com éxito pelo
misturador interno acoplado ao reémetro de torque. Verificou-se que o
processamento do TPU no misturador e apds prensagem uniaxial influenciou
consideravelmente nas suas propriedades térmicas, sendo este resultado
associado a polidispersdo dos SR causada pelo processo de transuretanizacao.

As caracterizacdes reoldgicas e a analise térmica dos biocompdsitos
indicaram que a adicdo de HA intensificou reacdes de termodegradacao,
principalmente na matriz de TPU, onde se observou sensivel reducdo no
patamar de viscosidade a baixa taxas de cisalhamento e reducao da estabilidade
térmica. Estes resultados foram mais pronunciados para os teores maiores de
HA, que também influenciou no médulo elastico das amostras prensadas, para
teores com até 10% em massa desta foram observados incrementos
significativos do médulo, o0 mesmo ndo ocorreu quando adicionado 20% em
massa e 0s valores foram similares aos obtidos com teores mais baixos da carga.

A printabilidade das blendas e biocompdésitos mostraram que o TPU,
75T25P e seus biocompdsitos com até 10% em massa de HA foram os que
apresentaram valores dimensionais mais proximos do projetado. E os scaffolds
produzidos com estes apresentaram valores de tamanho dos poros levemente
distantes do valor projetado, resultado atribuido a possiveis efeitos de relaxacéo
e a variacao da taxa de extrusdo pela impressora utilizada (3DBS), estes dois
causaram mudancas na largura do filamento e na altura de camada.

Nas amostras na forma de placas a partir do TPU, blenda com 75% em
massa de TPU e biocompdsitos com até 10% em massa de HA nestas matrizes,
mostraram em teste com linhagem celular que tais formulagdes permitem a
citocompatibilidade e a proliferacao celular.

Os scaffolds a partir do 75T25P e dos biocompdsitos TPU/HA e

75T25P/HA apresentaram superficie mais rugosa quando comparada com o
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TPU e muitos vazios foram observados no interior dos filamentos, atribuidos ao
ar entre os granulos que ficaram aprisionados e possiveis gases gerados de
reacoes de degradacdo com HA.

Os valores de médulo dos scaffolds foram um pouco abaixo da faixa de
modulo do osso humano, mostrando que a carga teve pouco efeito de reforgo
devido a formagdo de vazios presentes nos filamentos. Em termo das
propriedades de memdria de forma dos scaffolds de 75T25P e biocompdsitos de
75T25P/HA, estes apresentaram alta taxa de fixacao e recuperacéo de forma,
sendo que em 55 °C por 20 s, todos retornaram quase completamente seu
tamanho inicial. A memoéria de forma avaliada em fios de 1,4 mm da blenda
75T25P, mostraram que estes apresentam recuperacao de 30% do seu tamanho
a 40 °C por 10 s, indicando potencial para aplicacdo em suturas de alto
amarracao.

A grande contribuicdo deste estudo foi desenvolver e caracterizar, de
forma inédita, biocompdésitos a partir de blendas TPU/PCL com HA destinados a
producédo de scaffolds via impressao 3D baseada em extrusdo com extrusor de
seringa, e que estes possuissem propriedades de memoéria de forma. Este
trabalho concluiu que a blenda 75T25P e os biocompdésitos desta com até 10%
em massa de HA apresentaram os melhores resultados e possuem alto potencial

para serem explorados no campo biomédico.
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7 SUGESTOES PARA TRABALHOS FUTUROS

Nesta secdo sdo apresentadas algumas sugestbes de trabalhos que

poderdo dar continuidade ao desenvolvimento de blendas de TPU/PCL e

biocompasitos a partir destas para aplicacdes na engenharia de tecidos.

Realizar de forma mais aprofundada o ensaio de memoria de forma nos
scaffolds, para tanto € necessario o desenvolvimento de ferramentas
precisas para realizar a mesma deformacéo em todos os corpos de prova
e utilizar um namero maior de amostras para quantificacdo dos valores de
taxa de fixacéo e recuperacao;

Produzir fios de 1,2 mm a partir da blenda TPU/PCL e deforma-los em
100% do tamanho inicial, e avaliar resisténcia a tracdo objetivando a
aplicacado em suturas médicas;

Explorar no ensaio de memoéria de forma diferentes temperaturas,
percentuais de deformacdao, taxas de resfriamento e tempos de exposicéo
na temperatura de recuperacéo;

Avaliar se a deformacéo aplicada no ensaio de memoéria de forma causa
ruptura nos pontos de ligacdo entre os filamentos e se isso seria
prejudicial as propriedades mecéanicas dos scaffolds;

Produzir blendas com 10, 20 e 30% em massa de PCL, objetivando
determinar a formulagcdo com melhor resultado de memoria de forma. E
utilizar um TPU biodegradavel e com menor temperatura de fusédo
cristalina para se adequar a temperatura de processo do PCL;

Produzir os biocompdsitos por solu¢éo para minimizar a termodegradacao
intensificada pela HA e utilizar outras cargas bioativas, como TCP e
Biovidro, ademais trabalhar com cargas nhanométricas;

Avaliar a queda de pressao dentro da seringa metalica na impressora 3D
e ajustar o movimento do émbolo para produzir um filamento o mais

uniforme possivel durante a impressao.
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Figura A.1 - Derivada das curvas de TGA para todas as formulacdes estudadas.
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Figura B.1 - Curvas de tensao versus deformacédo do TPU, PCL, blendas e seus

respectivos biocompositos, processados via misturador interno e

prensados a 210 °C.



122



123

APENDICE C

Figura C.1 - Morfologia da superficie de fratura do TPU, sdo destacadas regides

lisas e com estrias.
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Figura E.1 — Curvas de G” e G’ versus frequéncia angular para (a) TPU, (b)

75T25P e seus respectivos biocompdsitos.



