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RESUMO

Scaffolds biodegradaveis, fabricados por manufatura aditiva, s8o promissores na
regeneracdo 0ssea por mimetizarem a matriz extracelular natural do 0sso, tanto em
arquitetura quanto em propriedades bioquimicas e mecanicas. Atuam como moldes
temporarios, direcionando o crescimento do tecido désseo, acelerando a recuperacao de
pacientes com traumas ortopédicos e reduzindo a necessidade de multiplas cirurgias. Este
estudo investigou a modificacdo superficial de scaffolds compositos de poli(acido latico)
(PLA)-B-fosfato tricalcio (B-TCP) (90:10 m/m%) obtidos via manufatura aditiva, com
modificacdo por plasma, tratamento alcalino e deposicdo de nanoparticulas de éxido de
cério (CeONPs) para estimular o crescimento celular 6sseo. Filamentos de PLA-B-TCP
foram obtidos por extrusdo e usados para a fabricacdo dos scaffolds por impresséo 3D.
As superficies foram tratadas com plasma ou hidréxido de sodio, seguidas da deposi¢édo
de CeONPs, sintetizadas ou adquiridas comercialmente. A sintese das nanoparticulas foi
monitorada por espectroscopia UV-Vis, com o pico de absorbancia identificado a 270
nm, indicando particulas com raio de aproximadamente 20,5 nm. Os scaffolds foram
avaliados quanto as propriedades mecanicas (compressdo uniaxial), caracteristicas de
superficie (a4ngulo de contato, Microscopia de Forca Atémica - AFM, Microscopia
Eletronica de Varredura - MEV) e viabilidade celular (Alamar Blue). Os resultados
mostraram que os scaffolds apresentaram médulos de elasticidade (78-127 MPa) dentro
da faixa de valores do 0sso humano nativo. O angulo de contato revelou um aumento da
hidrofilicidade com tratamento alcalino, e reducdo com adicdo de CeONPs. Analises de
AFM e MEV indicaram diferencas na rugosidade e morfologia superficial (presenca de
poros), sendo o grupo tratado com NaOH e CeONP sintetizadas o mais rugoso. No ensaio
com células pré-osteoblasticas (MC3T3-E1), a amostra tratada com plasma e CeONP
comerciais apresentou maior proliferacdo celular. Os resultados destacam o efeito
positivo dos tratamentos superficiais na funcionalizacdo da superficie do scaffold e o
aumento da bioatividade do material com a deposi¢do de CeONPs.

Palavras-chave: scaffold, manufatura aditiva, compdsito, biomaterial, engenharia de

tecido 6sseo, nanoparticulas de éxido de cério.



ABSTRACT
DEVELOPMENT OF A COMPOSITE SCAFFOLD WITH CERIUM
NANOPARTICLE DEPOSITION AND SURFACE MODIFICATION FOR
APPLICATIONS IN TISSUE ENGINEERING

Biodegradable scaffolds manufactured via additive manufacturing are promising
for bone regeneration as they mimic the natural extracellular matrix of bone, both in terms
of architecture and biochemical and mechanical properties. They act as temporary
templates, guiding bone tissue growth, accelerating the recovery of patients with
orthopedic trauma, and reducing the need for multiple surgeries. This study investigated
the surface modification of poly(lactic acid) (PLA)-B-tricalcium phosphate (B-TCP)
composite scaffolds (90:10 wt/wt%) produced by additive manufacturing, using plasma
treatment, alkaline hydrolysis, and deposition of cerium oxide nanoparticles (CeONPs)
to stimulate bone cell growth. PLA-B-TCP filaments were obtained by extrusion and used
to fabricate the scaffolds via 3D printing. The surfaces were treated with plasma or
sodium hydroxide, followed by deposition of CeONPs, either synthesized or
commercially acquired. The nanoparticle synthesis was monitored by UV-Vis
spectroscopy, with an absorbance peak at 270 nm, indicating particles with a radius of
approximately 20.5 nm. The scaffolds were evaluated for mechanical properties (uniaxial
compression), surface characteristics (contact angle, Atomic Force Microscopy — AFM,
Scanning Electron Microscopy — SEM), and cell viability (Alamar Blue assay). The
results showed that the scaffolds exhibited elastic moduli (78-127 MPa) within the range
of native human bone. Contact angle measurements revealed increased hydrophilicity
after alkaline treatment and reduced hydrophilicity after CeONP addition. AFM and SEM
analyses showed differences in roughness and surface morphology (presence of pores),
with the NaOH and synthesized CeONP group being the roughest. In pre-osteoblastic
mouse cell (MC3T3-E1) assays, the sample treated with plasma and commercial CeONPs
showed the highest cell proliferation. The results highlight the positive effect of surface
treatments on scaffold functionalization and the increased bioactivity of the material with
CeONP deposition.

Keywords: scaffold; additive manufacturing; composite; biomaterial; bone tissue
engineering; cerium oxide nanoparticles.
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1 INTRODUCAO

De acordo com dados da Organizacdo Mundial da Saide (OMS), em 2050 o
namero de idosos no mundo ultrapassard os 2 bilhdes de cidaddos [1] e a populagdo
brasileira alcancard uma expectativa de vida de 81 anos em 2060, de acordo com o
Instituto Brasileiro de Geografia e Estatistica (IBGE). Com essa mudanca demografica
estima-se que em 2060, 26,7% da populacdo brasileira tera 60 anos ou mais [2]. O
aumento da expectativa de vida da populacdo leva a uma maior possibilidade de
incidéncia de doencas 0sseas como osteoporose e cancer 0sseo, além da ocorréncia mais
frequente de acidentes e traumas que necessitam de procedimentos ortopédicos para a
reparacao [3].

Os materiais consolidados para fabricagdo de implantes désseos sdo 0 aco
inoxidavel (316 L) e o titanio, seja puro ou na forma de ligas[4,5]. O aco inoxidavel 316
L é composto por Fe, <0,03% C, 16-18% Cr, 10-14% Ni, 2-3% Mo, <2% Mn, <0,75%
Si, <0,01% N, <0,045% P, e <0,03% S, possui um custo relativamente baixo, e por isso
vendo sendo utilizado no SUS (Sistema Unico de Salide), porém apresenta problemas
qguanto a corrosdo e liberacdo de ions toxicos. O titanio puro e suas ligas, embora
apresentem um custo mais alto, vem substituindo o uso de aco inoxidavel no sistema
particular de saude, sendo a liga Ti6Al4V o material mais utilizado para implantes
atualmente [6].

Embora a liga Ti6Al4V seja mais resistente a corrosdo em comparagdo ao ago
inoxidavel, altos niveis de detritos de titanio, vanadio e aluminio foram encontrados em
tecidos circundantes ap6s exposicao por longos periodos e sob condicdes de desgaste [7,
8]. Outra desvantagem do uso de ligas de titdnio como implantes, é a caracteristica inerte
de sua superficie, que limita a formacdo de novo tecido 6sseo ao redor do implante, e
resulta na incapacidade de alcancar uma osseointegracdo ideal [9]. Além da toxicidade e
da falta de osseointegracdo, ligas metalicas utilizadas como implante podem induzir a
reducdo na densidade 0ssea (stress shielding), rigidez, infec¢des, dor crdnica, entre outros
efeitos colaterais [10].

As varias desvantagens dos implantes metalicos e o crescente envelhecimento da
populacdo tem motivado o desenvolvimento de materiais que fornecam uma terapia
clinica melhorada [11]. Neste contexto, a engenharia de tecidos € uma area da ciéncia

aplicada que vem demonstrando intensa dedicacdo para o desenvolvimento de



biomateriais que reparam ou substituam os tecidos, como 0sso, cartilagem, pele, musculo,
entre outros [12]. O termo engenharia de tecidos foi oficialmente cunhado em um
workshop da National Science Foundation em 1988 para significar “a aplicagdo de
principios e métodos de engenharia e ciéncias da vida para a compreenséo fundamental
das relacGes estrutura-funcdo em tecidos normais e patologicos de mamiferos e o
desenvolvimento de substitutos bioldgicos para restaurar, manter ou melhorar a fungéo
dos tecidos"[13].

Os biomateriais adequados para a engenharia de tecidos devem atender a alguns
critérios bastante desafiadores, por exemplo, fornecer um molde temporario (scaffold)
para o crescimento do tecido; exibir propriedades mecanicas semelhantes as do tecido
hospedeiro; ser biodegradaveis para permitir a regeneracdo completa dos tecidos, e 0s
subprodutos dessa degradacdo também devem ser ndo-tdxicos e capazes de serem
eliminados do corpo sem interferéncia com outros 6rgaos; devem ser biocompativeis para
evitar uma resposta imunoldgica; ter uma estrutura porosa, com poros interconectados,
para garantir a penetracdo celular, a difusdo adequada de nutrientes para as celulas, e
permitir a difuséo de produtos residuais para fora do scaffold; e, por fim, devem ser de
baixo custo e de facil fabricacdo em larga escala para permitir que seu uso seja estendido
para uma faixa maior da populagéo [10,11,13].

Embora desafiadora, a engenharia de tecidos oferece vérias vantagens, como a
reducdo do nimero de cirurgias associadas a remocdo de estabilizadores metalicos e
remocao de enxertos, menor tempo de recuperacdo, custos mais baixos e riscos reduzidos
[10]. O implante de engenharia de tecidos fornece um ambiente favoravel para o
crescimento de células e tecidos, e, portanto, pode ser integrado temporariamente ao
tecido existente [10].

Os scaffolds podem ser usados para imitar a arquitetura e composic¢ao de matrizes
extracelulares nativas, fornecendo a base primaria para a regeneracdo de novos tecidos
[14]. A tecnologia de manufatura aditiva surgiu como uma ferramenta promissora para a
fabricacéo de scaffolds com alta preciséo, criando estruturas 3D bioinspiradas [15,16,17].
A disponibilidade de biomateriais com a estabilidade e propriedades desejadas para
scaffolds de manufatura aditiva é dependente da tecnologia de impressdo utilizada. Uma
variedade de materiais vem sendo usados para desenvolvimento de scaffolds, incluindo

materiais poliméricos, ceramicos, metalicos, e compositos [18]. Embora os materiais



naturais sejam vantajosos para 0s processos celulares, o uso de polimeros sintéticos como
a poli (caprolactona) (PCL), o poli (acido lactico) (PLA), e o poli (acido lactico-co-acido
glicolico) (PLGA) para scaffolds resultam em maior resisténcia mecanica, maior
processabilidade e taxas de degradacéo controlaveis [19,20].

BACKES [21], revelou que a incorporagdo de 10% de B-fosfato tricalcio (B-TCP)
na matriz de PLA levou a uma modificacdo da molhabilidade do material, aumento da
proliferacdo de osteoblastos e a uma maior diferenciacéo de células tronco, sem alteragdes
significativas nas propriedades reologicas, térmicas e mecanicas. O composito PLA-
10%TCP foi extrudado na forma de filamento e utilizado para impresséo de scaffolds por
manufatura aditiva. Embora a adi¢do de B-TCP tenha melhorado as propriedades
bioldgicas dos scaffolds, a incorporagdo simultanea de outros compostos bioativos pode
resultar em um aumento ainda maior dessas propriedades. Nanoparticulas de Oxido de
Cério (CeONPs), por exemplo, possuem atividade redox que possibilita regular os niveis
de espécies reativas de oxigénio, regulando processos celulares essenciais para a
regeneracdo 0Ossea [22,23]. A presenca de CeONPs cria um ambiente favoravel para a

adesdo e proliferacdo de osteoblastos, estimulando a formacdo de novo tecido dsseo.



2 OBJETIVOS

O objetivo principal deste trabalho foi o desenvolvimento de scaffolds do
compoésito poli (&cido latico) (PLA)-10 wt% B-fosfato tricalcio (B-TCP) via manufatura
aditiva e modificacdo da superficie com nanoparticulas de éxido de Cério (CeONPs), para
estimular o crescimento de células Gsseas. Para promover a adesdo das células na
superficie dos scaffolds foram testados dois métodos de tratamento superficial, um
tratamento alcalino a base de hidroxido de sddio e a aplicacéo de plasma.



3 REVISAO DA LITERATURA
3.1 ENGENHARIA DE TECIDO OSSEO

LesOes e defeitos 0sseos constituem um recorrente problema clinico, que vem
gradualmente aumentando com o envelhecimento da populagdo. A maioria sdo causados
por trauma, porém fraturas patoldgicas decorrentes de malformacGes, osteoporose e
tumores também sdo existentes [10]. O padrao atual para solucdo de problemas 0sseos é
a cirurgia para alinhar e estabilizar o 0sso, geralmente com pinos, parafusos, placas ou
bastdes metalicos, ou, ainda, a completa substituicdo do osso por implantes metalicos,
que é comum especialmente para fraturas de quadril em pacientes idosos [10]. O enxerto
6sseo também €é uma alternativa, mas requer multiplas cirurgias e ttm uma morbidade
associada ao local doador [10]. Recentemente, a engenharia de tecido vem focando
esforcos no desenvolvimento de uma terapia alternativa baseada no uso de scaffolds que
sirvam de suporte para a regeneracao 0ssea.

Scaffolds utilizados para crescimento 6sseo precisam ser porosos para permitir o
crescimento de células e transporte de massa eficiente de nutrientes, oxigénio, fatores de
crescimento e produtos residuais, e para constru¢cdes maiores, 0s poros também devem
facilitar a vascularizacdo para evitar a necrose no ndcleo [10]. Vaérios estudos tém
revelado que uma maior proliferacdo de osteoblastos (células de 0sso) pode ser alcancada
pela manipulagdo da porosidade de enxertos 6sseos. A estrutura com poros possui uma
grande area superficial, que fornece mais sitios de adsor¢do para as células [12]. A
porosidade dos scaffolds, assim como interconectividade entre poros, permeabilidade a
fluidos corporais/proteinas e resisténcia a compressao sdo algumas das propriedades mais
importantes para o sucesso no desenvolvimento de scaffolds [24].

Materiais para reparacdo de tecido 6sseo tém mimetizado a composicdo e/ou
estrutura natural do 0sso [12]. Os 0ssos sdo formados por estruturas nano, micro e macro
porosas compostas essencialmente por matriz extracelular (extra cellular matrix - ECM),
principalmente colageno disposto em nanofibras com didmetro de 50 a 500 nm, e cristais
de hidroxiapatita (HA; Ca10(PO4)s(OH)2) com 10-60 nm de comprimento e 2-6 nm de
largura orientadas na mesma direcéo das fibras de colageno [25]. A estrutura composta
de nanofibras (fibrilas) de colageno mineralizado se alinham e se organizam de maneira

a formar estruturas de ordem superior e, eventualmente, um osso cheio [10] (Figura 1). A



organizacao hierarquica do 0sso e seu padrdo alinhado em forma de hélice explicam a

combinacéo paradoxal de rigidez e tenacidade do 0sso.

Fibrilas de colageno mineralizado

Agregado de mineral

. . 3 100 nm
Microfibrilas de colageno T——

AR TR A h

Tripla hélice de colageno

Mineral em forma de plaqueta
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Cadeia de colégeno‘ . .
Mineral em forma de agulha

composta de aminoacidos

Figura 1 Hierarquia 6ssea. Adaptado de [26].

3.2 MANUFATURA ADITIVA

As tecnologias disponiveis para fabricacdo de scaffolds podem ser divididas em
duas categorias principais: convencional e prototipagem rapida. Técnicas convencionais
incluem evaporacdo de solvente e lixiviacdo de particulas (solvent-casting and particle
leaching), liofilizacdo (freeze drying), separagdo de fases termicamente induzida
(thermally induced phase separation - TIPS), formacéao de espuma por géas (gas foaming),
processo de formacao por po (powder-forming process), e eletrofiacdo; esses métodos sdo
subtrativos, nos quais partes do material sdo removidas de um bloco inicial para alcancar
a conformagéo desejada. As principais desvantagens incluem a capacidade limitada de
controlar a geometria do material e o uso de solventes organicos que podem comprometer
a viabilidade celular [27].

As técnicas de prototipagem rapida (manufatura aditiva), como estereolitografia,
fabricacéo por filamento fundido (fused filament fabrication — FFF), sinterizagdo seletiva
a laser (selective laser sintering - SLS) e bioimpressao, foram introduzidas recentemente
com o objetivo de superar as limitagcbes das convencionais. Estas tecnicas utilizam
processos de fabricacdo aditiva (também definidos como manufatura aditiva) que
fabricam o objeto 3D final via deposicdo de camadas sobrepostas, utilizando materiais



liquidos, solidos ou na forma de pos [27]. Em geral, essas técnicas ndo utilizam solventes
organicos toxicos, e permitem um maior controle da geometria do material, levando a
uma maior biocompatilidade.

A tecnologia de prototipagem réapida baseia-se na possibilidade de obter objetos
(computer aided-manufacturing - CAM) a partir de uma definicdo de modelo 3D
(computer-aided design - CAD). Os sistemas CAD/CAM incluem trés componentes: uma
ferramenta/scanner de digitalizacdo que transforma a geometria em dados digitais que
podem ser processados por um computador; um software que produz um conjunto de
dados legivel por uma méaquina de fabricacdo; e uma tecnologia de fabricacdo que
transforma o conjunto de dados no produto desejado. Recentemente, esse sistema tem
sido aplicado a partir de imagens médicas de pacientes adquiridas com técnicas nédo
invasivas, como a ressonancia magnética e a tomografia computadorizada [27].

Dentre os processos de manufatura aditiva existentes, o mais popular € o chamado
Deposicdo no Estado Fundido (Fused Deposition Modeling - FDM ®), também
conhecido como Fabricacgdo de Filamento Fundido (Fused Filament Fabrication - FFF)
devido a sua acessibilidade econOmica, facilidade de uso e variedade de materiais
comercialmente disponiveis [16].

Entre as técnicas de manufatura aditiva, a fabricacdo de filamentos fundidos (FFF)
tem como vantagens: utilizacdo de equipamentos simples e baratos, nédo utiliza solventes
toxicos, possibilita 0 uso de mais de um tipo de material na producdo de um mesmo
scaffold [28], e fornece flexibilidade no manuseio e processamento dos materiais [27]. A
maior desvantagem desta técnica é sua resolucdo limitada, que permite controlar a
espessura de camada entre 50-400 pum [29,30]. As varidveis controlaveis, como por
exemplo tipo de material, velocidade de impressao e a espessura da camada (dependendo
do diametro do bico de extrusdo), resulta em scaffolds com morfologia ajustavel [31].

Os principais desafios da técnica de FFF sdo a escolha do material a ser utilizado,
que devem ter propriedades reologicas especificas, e a pre-fabricacdo de filamentos com
propriedades consistentes, como o diametro, ao longo material (rolo de filamento) [31].
Os termoplasticos, como poli (&cido latico) (PLA), policarbonato (PC), poli(tereftalato de
etileno) (PET), nylon (PA) e o copolimero de acrilonitrila-butadieno-estireno (ABS) sdo

comumente utilizados [32], mas para bioaplicagbes os materiais poliméricos ou



compadsitos que vém sendo estudados sdo o PCL [33], PLA [33], PCL-TCP [34], PLGA
[35], PLA-TCP [36] entre outros.

3.3 BIOMATERIAIS

Um biomaterial pode ser definido como "um material projetado para tomar uma
forma que pode direcionar, por meio de interagdes com sistemas vivos, 0 curso de
qualquer procedimento terapéutico ou diagndstico™ [37]. A interacdo do biomaterial com
as células é dependente da composicéo, topografia e propriedades mecénicas do material.
Para conseguir a biomimética da matriz extracelular, materiais poliméricos, ceramicos e
compositos polimero-cerdmica tém sido desenvolvidos [38, 39, 40].

Os polimeros utilizados como biomateriais se enquadram em duas categorias:
natural ou sintética. Polimeros sintéticos possuem algumas vantagens, como: (1) sdo
produzidos sob condi¢des controladas e, portanto, exibem propriedades reprodutiveis e
controle de impurezas, (I1) exibem uma taxa de degradacdo controlada, (I111) possibilidade
de projetar ou ajustar as propriedades mecanicas e de fabricar formas complexas, (1V)
pode ser produzido a custos reduzidos, em grandes quantidades e com longa durabilidade
[27].

Os polimeros sintéticos tém sido investigados para aplicac@es bioldgicas em grande
parte devido a sua capacidade para se adequar a cinética de degradacdo e suas
propriedades fisicas [31,41,42,43]. Dentro da classe dos polimeros sintéticos, 0s
poliésteres alifaticos tém atraido a atencdo das pesquisas, como por exemplo a
policaprolactona (PCL), poli (&cido lactico-co-glicélico) PLGA, poli (6xido de etileno)
(PEO), poli (3-hidroxibutirato) (PHB), sendo o PLA o polimero sintético considerado um
dos biopolimeros mais promissores [42,44,45,46,47]. Apesar das boas propriedades
mecanicas, biocompatibilidade e a previsibilidade da cinética de degradacéo do PLA, ele
ndo fornece uma superficie favoravel para a fixacdo e proliferagdo celular devido a falta
de sinais especificos reconheciveis para as células. Portanto, o PLA vem sendo
modificado com compostos bioativos, como por exemplo os fosfatos de calcio
[48,49,50,51,52].

A combinacdo de PLA com fosfatos de célcio é especialmente interessante para
aplicacdo Ossea. Fosfatos de célcio, como hidroxiapatita (HA, Caio(POa4)s(OH)2), B-

fosfato tricalcio (B-TCP, Cas(PQOs4)2) e fosfato de calcio bifasico (BCP, uma combinagéo



de HA e TCP), apresentam boa biocompatibilidade, osteocondutividade e
osteoindutividade [53, 54, 55] devido a semelhanga com a composi¢éo inorgénica do 0sso
[12]. Entretanto, suas aplicacdes clinicas sdo restritas por causa de sua fragilidade inerente
e ma capacidade de forma [56]. Yuan et al. observaram um alto potencial osteoindutivo
para ceramicas contendo B-TCP quando comparado com HA pura [57,58]. Compdsitos
de PLA- B-TCP, PLA-HA e PLA-BCP vém mostrando resultados promissores em relagéo
as propriedades mecénicas e bioatividade [48,49,50.51,52].

Nejati et al. [48] estudaram compdsitos de nano e micro HA com PLA fabricados
pelo método de separacdo de fase induzida termicamente. A adicdo de micro HA
aumentou o médulo de compressdo de 2,4 MPa para 13,7 MPa e aumentou a afinidade
celular observada através do formato espraiado das células para os compdsitos com HA,
especialmente para nano HA, embora os autores ndo mencionem o percentual de HA.
Resultados semelhantes foram obtidos com a incorporagdo de B-TCP e BCP [49].
Nanocompositos de PLA/ B-TCP (1 % em massa) produzidos pelo método de eletrofiacdo
levou a nucleacdo de apatita ap6s incubacdo em solucdo de fluido de corpo simulado
(SBF) por 3 dias [50]. Compdsitos PLA-BCP utilizando BCP quimicamente modificado
por L-lactideo, melhoraram a interacdo interfacial entre o BCP e a matriz do polimero e,

portanto, levaram a uma maior resisténcia a compressdo [52].

3.3.1  Poli (acido lactico) (PLA)

O PLA é um poliéster alifatico sintético, termoplastico e biodegradavel. E
sintetizado a partir do &cido latico obtido de fontes renovaveis como amido de milho e
cana de acucar [59,60]. Suas caracteristicas tais como biocompatibilidade e absor¢édo
bioldgica (gera subprodutos atéxicos, presentes no metabolismo de animais e
microrganismos), além de boas propriedades mecanicas, facil processabilidade no estado
fundido e baixo impacto ambiental [61] o colocam como um material de interesse no
campo dos biomateriais. O PLA tem sido usado amplamente na manufatura aditiva por
ter um ponto de fusdo considerado baixo [62,63,64,65,66,67,68,69,70].

Uma caracteristica importante do PLA é sua capacidade de existir de duas formas
Opticas: isbmeros D e L (Figura 2). O &cido latico extraido da fermentacdo consiste em
99,5% do isbmero L. A razdo entre as formas D e L pode ser controlada no processo, e

impacta fortemente as propriedades do material [71] [72].
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Figura 2 - Enantiémeros do &cido latico [73]

Dependendo da estereoquimica e do histdrico térmico, no estado sélido, o PLA
pode estar tanto na fase amorfa como na fase semicristalina [74]. Abaixo da temperatura
de transicgdo vitrea (Tq) o PLA tem comportamento fragil, e acima dessa temperatura o
PLA amorfo altera a caracteristica rigida para borrachosa e culmina em um
comportamento de liquido viscoso com a elevacao da temperatura [74]. Na temperatura
ambiente o PLA é relativamente rigido [75], embora sua T seja baixa, na faixa dos 55-
65 °C [76,77], com sua temperatura de fusdo (Tm) de 160 °C [60]. A composicao
estereoquimica bem como a massa molar tem uma forte relagdo com a T4. De forma geral,
com o aumento da massa molar a Tq aumenta e, aumentando o percentual do
estereoisémetro L, a Tq também aumenta [71,78].

O grau de cristalinidade dos polimeros é uma importante propriedade e pode ser
determinada pelo percentual da amostra na regido cristalina versus o percentual na fase
amorfa [42]. Para o PLA, o histdrico térmico e sua composicdo tem efeito na morfologia
dos cristais de PLA [74]. A composicdo (L/D) vai influenciar o grau de cristalinidade.
Diversas propriedades dos polimeros sdo afetadas pelo grau de cristalinidade incluindo,
mas ndo limitado a dureza, tensdo de escoamento, rigidez e ponto de fusdo [42]. Para o
PLA, o grau de cristalinidade também vai influenciar sua taxa de degradacéo,
considerando que a quebra hidrolitica das cadeias tendem a ocorrer na regido amorfa [79].
O grau de cristalinidade depende por sua vez de fatores estruturais e externos tais como
regularidade espacial, rigidez da cadeia, forgas intermoleculares, isomeria, volume,
aditivos e uma segunda fase [80]. Mehta et al. [71]) e Garlotta [60]) fizeram uma extensa
revisao da influéncia da isomeria nas propriedades do PLA. A Tabela 1 mostra a variacao
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das temperaturas de transicdo vitrea, Tg, e de fusdo, Tm, para copolimeros (L/D,L)PLA

em diferentes concentracdes.

Tabela 1 - Temperaturas de transi¢cao primarias para copolimeros (L/D, L) -PLA [60].

Razéo de Temperatura de transicdo vitrea Temperatura de fuséo
Copolimeros (°C) (°C)

100/0 (L/D,L)-PLA 63 178

95/5 (L/D,L)-PLA 59 164

90/10 (L/D,L)-PLA 56 150

85/15 (L/D,L)-PLA 56 140

80/20 (L/D,L)-PLA 56 (125) @

& Temperatura de fusdo obtida pela cristalizacdo por deformacao.

3.3.2 PLA-B-TCP

Os compdsitos de PLA-B-TCP foram relatados como o estado da arte no campo
de engenharia de tecidos para cirurgia maxilofacial [81]. Backes et al. [82]
desenvolveram e caracterizaram compositos de PLA/B-TCP com diferentes
concentragdes de B-TCP: 5, 10 e 25% em massa. As amostras com concentracfes de 5 e
10% em massa apresentaram comportamento reolégico similar ao PLA puro. Na matriz
com 25% de B-TCP foi possivel identificar aglomeracdo e reducdo na estabilidade
térmica. Biocompatibilidade e bioatividade foram avaliadas por ensaio de incubacao do
material composito em SBF por 7 e 21 dias combinada com posterior analise superficial
utilizando as técnicas microscopia eletrénica de varredura (MEV) e difracdo de raios X
(DRX) em busca de sinais da formacdo de hidroxiapatita carbonada, que foi confirmada
no teste de 21 dias de incubacdo. Na imagem de MEV (Figura 3) é possivel observar
tracos de nucleacao de fosfatos de calcio na superficie do material nas amostras de 5 e
10% em massa, ap0s 21 dias. Devido a similaridade reolégica com o PLA puro,
filamentos de 1,75 mm de didametro foram utilizados para produzir parafusos utilizando a

técnica de manufatura aditiva.
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Figura 3 - Microscopia eletronica de varredura de amostras de PLA e PLA/TCP

incubadas em SBF por 7 e 21 dias [82].

Donate et al.[83] realizaram testes morfoldgicos, mecéanicos e biolégicos em
scaffolds produzidos utilizando compositos de PLA/TCP e PLA/CaCOs3 pela técnica de
manufatura aditiva. Os autores investigaram uma concentracéo fixa de 5% m/m para cada
aditivo e uma combinacao dos dois (2,5% de cada). Ambos os aditivos aumentaram a
hidrofilicidade, porosidade e rugosidade dos scaffolds levando a um aumento
significativo na atividade metabdlica de células osteoblasticas humanas (Figura 4). Em
um outro trabalho, Chen et. al [84] demonstraram que uma superficie hidrofilica e rugosa

se apresentou mais propicia para a fixacéo de células.
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Figura 4 - Atividade metabdlica de osteoblastos nos scaffolds determinados pelo ensaio
de Alamar Blue (*p < 0,05 e ***p < 0,001). CaCOg, carbonato de calcio; PLA, &cido poli
(latico); B-TCP, beta-fosfato tricalcio. Adaptado de [74].

Wozna et al. [85] estudaram compositos de PLA/TCP e PLA/HA utilizando a
técnica de sinterizacdo seletiva a laser (SLS — Selective Laser Sintering). Testes
microbiol6gicos e mecanicos foram realizados em trés variacdes de materiais e 0s
resultados obtidos indicaram um aumento na concentracdo de osteoblastos na superficie
dos materiais com maiores teores de HA e TCP. Foram estudados materiais com as
seguintes concentracfes: PLA/20% HA, PLLA/30% HA e PLLA/30% TCP. O compdsito
com 30% em massa de - TCP apresentou o maior crescimento de osteoblastos dentre os
materiais testados apds 21 dias de incubacao.

Cao et al. [86] estudaram compdsitos de PLA com nanoparticulas de TCP em um
estudo in vivo. A concentracdo adotada foi de 30% de nanoparticulas de TCP sobre a
matriz de PLA. Foram estudados 3 materiais (Figura 5), sendo os dois primeiros materiais
comerciais e o Ultimo, objeto de avaliagdo dos pesquisadores: (A) enxerto 6sseo de crista
iliaca tricortical autdloga; (B) PEEK poli (éter-éter-cetona) e (C) PLA/30%
nanoparticulas de TCP. Os resultados encontrados apds 12 semanas mostraram que 0S
enxertos de PLA/30% nanoparticulas de TCP apresentaram melhores resultados do que

0s enxertos convencionais: autologo e PEEK [86].



14

23 24 25 26 23 24 25 26 23 24 25 26 27

Figura 5 - (A) enxerto 0sseo de crista iliaca tricortical autéloga; (B) PEEK poli (éter-éter-
cetona) e (C) PLA/30% m/m nanoparticulas de TCP e travas de PLA/2% m/m
nanoparticulas de 3-TCP. [86]

Em um outro artigo, Backes et al.[78] produziram filamentos adequados para a
manufatura aditiva utilizando diferentes combinacGes de PLA, HA e TCP em uma
extrusora dupla-rosca. Na sequéncia, os filamentos foram utilizados para a producéo de
scaffolds utilizando a técnica de FFF com diferentes geometrias. A adi¢cdo de HA e TCP
tornaram os scaffolds bioativos, estimulando o crescimento de fosfatos de célcio apés a
incubacdo em SBF. Além disso, os scaffolds impressos suportaram a fixacao,
proliferacéo, e diferenciacdo celular. A Tabela 2 mostra as concentragfes e materiais
utilizados [87].

Tabela 2 - Composigdes dos filamentos baseados em PLA desenvolvidos pelo processo

de extrusao. [87]

Amostras PLA (m%) HA (M%) TCP (M%)

PLA 100 0 0
PLASHA 95 5 0
PLA1OHA 90 10 0
PLASTCP 95 5 5
PLA10OTCP 90 10 10

Os fosfatos de calcio, como o [B-fosfato tricalcio (B-TCP), figura (6), e a
hidroxiapatita (HA) estdo entre as biocerdmicas mais utilizadas na area médica. Dentre
os varios fosfatos de calcio existentes, o B-TCP tem atraido muita atencdo na pesquisa

médica devido a uma série de propriedades que o tornam um material apropriado para a
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fabricacdo de implantes 0Osseos. Dentre essas propriedades pode-se citar a sua
biocompatibilidade, capacidade de osteoconducdo e reabsorcdo quando implantado
[88,89].

Qcaor e0

Figura 6 - Estrutura tetraédrica do B-fosfato tricalcio (TCP). Adaptado de [90].

Apesar dos avangos obtidos com PLA-TCP, desafios importantes ainda
permanecem. Entre eles, destacam-se a limita¢&o na inducéo da diferenciacéo osteogénica
e a necessidade de aprimorar a funcionalizacdo superficial dos scaffolds para promover
respostas celulares mais especificas. Nesse contexto, surge o interesse crescente pelo uso
de nanoparticulas bioativas, como o oOxido de cério (CeO:), cujas propriedades
antioxidantes e pro-diferenciacdo celular tém se mostrado promissoras em estudos
recentes. A seguir, sera discutida a aplicacdo do cério como aditivo funcional na
superficie de scaffolds, com o objetivo de ampliar seu potencial terapéutico na

regeneragéo 0ssea.



16

3.3.3 CERIO

Além dos fosfatos de célcio, outros aditivos que vém sendo estudados para
aumentar a proliferacdo de osteoblastos e/ou para promover diferenciacdo de células-
tronco em osteoblastos sdo: (I) alguns 6xidos como MgO, SiO e CeOg, (1) fatores de
crescimento angiogénico e (l11) peptideos. As células-tronco sdo autorrenovaveis e
apresentam um potencial inerente de diferenciar-se em varios tipos celulares, como
células de osso, cartilagem, gordura etc. Esse potencial de diferenciacdo vem sendo
amplamente explorado na terapia regenerativa. Durante a regeneracdo dos tecidos,
acredita-se que as células-tronco saiam do seu nicho e migram, enxertam e se diferenciam
dentro do microambiente tecidual [11].

Elementos de terras raras, como cério (Ce), lantanio (La) e itérbio (Yb), existem
em 0sso0s saudaveis, e o contetdo de acimulo muda com a idade [91]. Nos ultimos anos,
o0 elemento cério foi incorporado em biovidros para melhorar as fungdes dos osteoblastos
[92,93,94,95,96,97,98,99]. No entanto, 0s mecanismos de osteogénese do cério
continuam sendo controversos, geralmente considerados como a ativacdo da via de
sinalizacdo BMP-TGEFf [100], SMAD1/5/8 [101], ou ERK [22].

Lu et al. [22] incorporaram microparticulas de biovidro contendo nanoparticulas
de d6xido de cério (Ce-BG) em uma matriz de quitosana através da técnica de liofilizacao.
A presenca de oxido de cério nos scaffolds promoveu rapidamente a proliferacdo e
diferenciacdo osteogénica das células-tronco mesenquimais derivadas da medula 6ssea
humana (hBMSCs), como confirmado pela regulacédo positiva de marcadores relacionados
a osteogénese, como OCN, ALP e COL-1 [22]. Modelos in vivo de defeitos cranianos em
ratos revelaram que os scaffolds de quitosana-Ce-BG aceleraram a deposicdo de
colageno, a formacdo de osteoblastos e a regeneracdo 0ssea em compara¢do com 0S
scaffolds contendo apenas quitosana-BG [22]. Nanoparticulas de CeO, foram também
adicionadas em matriz de PLGA, através da mistura do p6 de éxido de cério com solugdes
poliméricas em diclorometano (solvent casting), e posterior obtencdo de scaffolds em
moldes pré-estampados [23]. Os autores observaram que os scaffolds de PLGA-CeO;
apresentaram uma maior capacidade para promover o crescimento de células-tronco
mesenqguimais derivadas de murinos (MSCs), comparado com o PLGA puro [23].

Recentemente, tambem foi demonstrado que as nanoparticulas de CeO2 possuem

atividade anticancerigena, anti-inflamatoria e bactericida, através da modula¢do dos
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niveis de espécies reativas de oxigénio, e, portanto, podem ser Uteis em aplicaces
biomédicas para proteger as células contra danos por radiacdo, estresse oxidativo,
inflamacdo e contaminagdo por micro-organismos [102,103]. Li e coautores
incorporaram 10 e 30% de CeO, em revestimentos de hidroxiapatita depositados em liga
de Ti6AIl4V, pela técnica de pulverizacdo por plasma, para promover respostas
osteogénicas e reduzir reagdes inflamatorias [104]. A adigdo de CeO2 nos revestimentos
conferiu propriedade anti-inflamatoria e resultou em melhores comportamentos
osteogénicos das células-tronco mesenquimais (BMSCs) em termos de proliferacéo
celular, atividade da fosfatase alcalina (ALP) e formacdo de nddulos mineralizados,
comparados a hidroxiapatita pura [104].

Diante das limitacbes dos compdsitos convencionais, como PLA-TCP, na
promocdo da diferenciacdo osteogénica, a incorporacdo de aditivos funcionais tem se
mostrado uma estratégia promissora para potencializar a bioatividade dos scaffolds.
Nesse contexto, nanoparticulas de 6xidos metélicos, especialmente o O0xido de cério
(Ce02), vém ganhando destaque por apresentarem propriedades antioxidantes, anti-
inflamatdrias e capacidade de modular vias de sinalizacdo celular relacionadas a
osteogénese. No entanto, para que esses beneficios se manifestem de forma eficaz, é
fundamental considerar ndo apenas a composicdo do material, mas também as
caracteristicas da superficie do scaffold, como rugosidade, molhabilidade e topografia.
Tais propriedades influenciam diretamente na adesao, ancoragem e proliferacdo celular,
podendo ser moduladas por diferentes tratamentos superficiais, sejam eles quimicos,
fisicos ou por deposicao de filmes bioativos. Assim, a associacdo entre a funcionalizagdo
superficial e o uso de nanoparticulas como o CeO: surge como uma abordagem sinérgica
capaz de otimizar a interacdo entre biomateriais e células osteoblasticas, ampliando o

potencial terapéutico dos scaffolds na engenharia de tecidos 6sseos.

3.4 TRATAMENTO SUPERFICIAL DE SCAFFOLDS

Os aditivos utilizados para aumentar a bioatividade dos polimeros sintéticos
podem ser adicionados diretamente na composi¢ao do material, produzindo compositos,
ou depositados na forma de filme sobre a superficie polimérica. Ambas as estratégias vém

sendo muito exploradas. A producdo de compositos normalmente favorece as
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propriedades mecanicas do material, enquanto a deposicao de filmes bioativos favorece
a adesdo e proliferacdo celular.

Uma variedade de polimeros naturais e biomacromoléculas tém sido depositados
na superficie de scaffolds de PLA para melhorar sua biocompatibilidade. Rasal et al. [105]
reporta que a interacdo superficial do PLA com outros materiais € importante em
numerosas aplicacdes médicas. Funcionalidades superficiais tais como hidrofilicidade,
rugosidade e topografia séo geralmente requeridas e precisam ser otimizadas. A Tabela 3
abaixo traz os efeitos das propriedades fisico-quimicas dos biomateriais na adeséo
osteobléstica.
Tabela 3 - Efeitos das propriedades fisico-quimicas dos biomateriais na adesao de

células osteoblasticas.

Propriedades Efeitos na adesdo osteoblastica
Superficiais
Topografia A superficie rugosa aparenta ser mais propicia a adesdo celular

[106,107]. Entretanto, quando a rugosidade da superficie esta
acima de 2,19 um, por sua vez, o material inibira a adesao das
células osteoblasticas [108]. Anselme et al. provaram que a
adesdo da célula pode ser promovida por uma superficie de
menor repetibilidade [109].

Molhabilidade A superficie hidrofilica € mais propicia para a fixacao de
células [110,111]. Ha uma faixa ideal de molhabilidade da
superficie para adesdo da célula (<60°) [112].

Carga superficial ~ No estagio inicial, os osteoblastos com carga negativa natural
de proteina de superficie podem aderir aos materiais com carga
positiva [113]. Com a absorc¢do da proteina circundante e a
formacdo da matriz proteica, a superficie do material 'carregado
positivamente' € modificada em um que seja favoravel a adeséao
de osteoblastos [114,115,116].

Porosidade O tamanho dos poros em torno de 120 um foi mais favoravel
para a adesdo de osteoblastos [117,118], enquanto o tamanho
dos poros de 325 pum tem um melhor desempenho na
osseointegragédo precoce [118].

Bioatividade Proteinas ECM [119,120], sequéncia RGD [121,122] e

superficial citocinas [123] provaram ter o potencial de promover a
ancoragem de células osteoblasticas.
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As células osteoblasticas aderem aos biomateriais de forma indireta, e este
processo pode ser dividido em pré-revestimento, ancoragem, adesdo focalizada e
espalhamento. A estratégia para melhoramento da adeséo de células osteoblasticas em
biomateriais tradicionalmente tem foco no ajuste da topografia de superficie (como
rugosidade), quimica de superficie (como energia de superficie), molhabilidade, carga
superficial, tamanho dos poros e bioatividade superficial [84].

As mudancas superficiais podem ser classificadas como permanentes
(acoplamento covalente de grupos funcionais) ou temporarias (acoplamentos n&o-
covalentes). A Tabela 4 traz um resumo dos principais tipos de tratamentos, permanentes

ou temporarios, espécies ativas, vantagens e desvantagens e a respectiva referéncia.



Tabela 4 - Revisao das publicacdes sobre modificagdes superficiais do PLA. Adaptado de [105]
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Tratamento Espécies ativas na superficie Vantagens Desvantagens Referéncias
Tratamento alcalino | Acidos carboxilicos e hidroxilas Baixo custo Degradagao do [45,124,125,126,127,128,129,
polimero 130,131]
Quitosana
Poliacrilamida (PAAm) Baixo custo Dificuldade de obter [127,132,133.134.135.136.137.

Foto ativagdo

Poli (acido metacrilico) (PMAA)
Poli (hidroxietil metacrilato) (PHEMA)
Poli (4cido acrilico) (PAA)

Reacgdes amenas
Seletividade da luz UV

uma alta densidade de
enxerto/grupos ativos

138,139,140,141,142,143,144,1
35,146]

Revestimento via
deposicéo/adsorcéo

Apatitas -
. . Laminina
Fibronectina .
, Enactina
Coléageno

Peptideos RGD (Acido
arginino-glicino-espartico)
Copolimero PLA/PEG

Vitronectina
Trombospondina

Protocolo simples e conveniente

Adsorc¢éo passiva pode
induzir adsorgéo
competitiva de outros
materiais no sistema e
mudar a configuracéo

[124,147,148,149,150,151,152,
153,154,155,156]

Tenascina das espécies adsorvidas
Alginatos Poli (L- lisina) T N
. . Aumento significativo da Uso de solventes ndo
Aprisionamento tho_sana PE(_B o - hidrofilicidade biocompativeis [157,158,159,160,161]
Gelatina Poli (&cido aspartico)

Aditivos Migratérios

Poli (metil metacrilato-r-polioxietileno
metacrilato) (p(MMA-r-POEM)) modificado
com Arg-Gly-Asp (RGD) peptideos

Poli (6xido etilénico) -poli (6xido propilénico)
(Pluronic)

Poli (D, L- &cido latico) -poli (etileno glicol) e
derivativos RGD

Aumento da ancoragem de
fibroblastos

Aumento da hidrofilidade
Aumento da adesdo de condrocitos

Carater temporario

[162,163,164]

Plasma
(hélio, oxigénio,
nitrogénio, amonia)

Grupos aminas, &cidos carboxilicos, hidroxilas

Aumento da hidrofilidade

Adeséo celular

Incorporacéo de grupos funcionais
capazes de fazer ligacdo covalente

Carater temporario;
Podem degradar o PLA

[165,166,167,168,169,170,171,
172,173,174]
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Das modifica¢fes ndo permanentes temos o cobrimento de superficie envolvendo
a deposicdo/adsorcdo das espéecies modificantes na superficie do polimero. Tipicamente
0 PLA tem sido coberto com apatita biomimética; proteinas da matriz extracelular tais
como fibronectina, colégeno, vitronectina, trombospondinia, tenascina, laminina e
entactina; e peptideos, como por exemplo o RGD. No revestimento via
deposicdo/adsorcdo, as especies sdo depositadas na superficie do PLA sem
necessariamente haver uma modificacao no polimero.

No aprisionamento, uma solucdo solvente/ndo solvente é previamente aplicada
sobre o polimero para que moléculas que usualmente ndo sdo adsorvidas pelo PLA
possam ser ancoradas no material (Figura 7). Além disso, esse método ndo necessita de
grupos terminais reativos na cadeia. A profundidade do aprisionamento pode chegar a 10-

20 pm.

WAprisionamento
W
W Macromolécula biologica

Figura 7 - Diagrama esquematico do processo de aprisionamento [157]

Amolecimento
da superficie

—

A técnica de aditivos migrat6rios consiste na utilizagdo de materiais com grupos
funcionais especificos que sdo misturados na matriz de PLA. Esses aditivos possuem
certo grau de mobilidade na matriz conforme h& uma variagdo de temperatura.

Embora o recobrimento de forma néo covalente possa trazer resultados positivos na
bioatividade do PLA, a ligacéo fraca entre os aditivos e 0 PLA pode levar a uma rapida
lixiviagdo do composto bioativo. Algumas estratégias vém sendo adotadas para ligar de
forma covalente os compostos bioativos na superficie do PLA, entre elas o0 uso de
tratamento alcalino, foto ativacdo, e aplicacdo de plasma. Estes tratamentos podem

introduzir grupos reativos na estrutura do PLA, e assim facilitar a modificagdo quimica.
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Muitos pesquisadores tém utilizados estes tratamentos apenas para aumentar a

hidrofilicidade e rugosidade do PLA, sem adi¢do de nenhum revestimento.

341 TRATAMENTO SUPERFICIAL COM PLASMA

O plasma, geralmente referido como o quarto estado da matéria, é frequentemente
definido como um g&s ionizado altamente energético, quase neutro, que conduz a
eletricidade e é gerado pela transmissdo de uma certa quantidade de energia (sob a forma
de calor ou de um forte campo eletromagnético) a um géas. A energia fornecida resulta em
elétrons altamente energéticos, que transferem sua energia para 0s atomos atraves de
colisbes, quebrando a estrutura atdbmica e ionizando as particulas de gas.
Consequentemente, a excitacdo (parcial), dissociacao, e processos de ioniza¢ao ocorrerdo
como resultado dessas colisdes [175]. Como exemplo, uma descarga de radiofrequéncia
(RF) produzird uma regido luminosa nas proximidades das placas ativadoras ou bobina;
esta regido brilhante é um plasma "frio" que consiste em espécies ionizadas, elétrons
livres (aproximadamente 1 X 10! elétrons/cm3), radicais livres (ou 4&tomos da dissociag&o
das moléculas), moléculas ou atomos excitados, assim como gas inalterado. Os ions se
recombinam rapidamente com os elétrons livres a medida que saem da regido luminosa.
O brilho visto, por exemplo com oxigénio, é principalmente devido a esta reacdo de
recombinagéo. [165].

O tratamento superficial por plasma comecou na década de 1960 [166] e na tltima
década tem sido usado para melhorar a hidrofilicidade superficial e a afinidade celular do
PLA. Hirotsu et al. [167] trataram folhas de PLA extrudadas com plasmas de oxigénio,
hélio e nitrogénio para melhorar a molhabilidade. Khorasani et al. [170] melhoraram a
molhabilidade e aderéncia de células nervosas em filmes de PLA produzidos pelo método
de casting utilizando plasma de oxigénio.

Embora o tratamento de plasma tenha sido usado com sucesso para melhorar a
molhabilidade do PLA e a afinidade celular, o principal inconveniente desta técnica é que
a eficdcia da modificacdo superficial é parcialmente perdida devido ao rearranjo
superficial das espécies geradas [171]. As espécies geradas se reordenam através de
movimentos macromoleculares ativados termicamente para minimizar a energia
superficial, fazendo com que o efeito do tratamento do plasma ndo seja permanente

[168,171,172,173]. Yang et al. [168] descobriram que os efeitos poderiam ser mantidos
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mantendo as amostras a baixa temperatura (0-4 °C). A mobilidade das cadeias
moleculares de superficie foi significativamente reduzida a temperaturas muito mais
baixas que a Tq do PLA (55 °C). Como esta faixa de temperatura (0-4 °C) & muito mais
baixa do que a fisiolégica bem como a temperatura ambiente, este método de
estabilizacdo pode ndo ser pratico.

Uma estratégia que vem sendo empregada é a utilizacdo do plasma como ativador
da superficie, para entdo funcionalizar com compostos bioativos. Yang et al. [168]
aplicaram tratamento de plasma usando amonia (NHs) para melhorar a hidrofilicidade e
afinidade celular de scaffolds porosos de PLA preparados por uma técnica de lixiviacéo
particulada. O plasma de NHs gerou grupos aminas reativos nos scaffolds de PLA, que
ancoraram um filme de colageno através de interacGes polares e ligacGes de hidrogénio.
Apo6s a modificacdo superficial, os scaffolds mostraram melhor aderéncia celular de
fibroblastos de pele humana [169]. Theerakarunwong et al. imobilizaram nanoparticulas
de didxido de titanio dopadas com ions de ferro (I11) na superficie de um filme de PLA
utilizando um plasma de argénio e silicio com o objetivo de promover a atividade
antimicrobiana e apontaram a existéncia de ligagdes covalentes entre a superficie

modificada pelo tratamento e as nanoparticulas [176].

34.2 ATAQUE QUIMICO COM NaOH

O PLA dissolve-se em muitos solventes organicos comuns, incluindo cloroférmio,
diclorometano, dioxano, acetato de etila, tolueno, triclorometano e p-xileno, mas néo se
dissolve em agua, alcoois e hidrocarbonetos ndo-substituidos. O poli (D, L -acido lactico)
racémico dissolve-se em acetona, dimetilformamida e tetraidrofurano [45].

Além disso, o PLA nédo possui nenhum grupo de cadeias laterais reativas. Ambas
estas caracteristicas representam um desafio na modificacdo da superficie do PLA
utilizando solventes ecologicamente corretos. A hidrolise de superficie alcalina é uma
maneira facil de gerar grupos funcionais reativos, tais como acidos carboxilicos (-COOH)
e hidroxilas (-OH) no PLA [124] atraves da quebra das ligagdes éster (C-O-C) do
polimero. O acido carboxilico resultante no PLA podem ser entdo conjugados com
espécies modificadoras de superficie contendo amina (-NH.) ou grupos hidroxila (-OH).
Tipicamente, os grupos acidos séo ativados primeiro com pentacloreto de fosforo (PCls)
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[125], cloreto de tionila (SOCI.) [126] ou carbodiimidas soltiveis em agua [127], e entdo
conjugado covalentemente com aminas ou hidroxilas.

Cai et al. [128] modificaram o PLA com um filme de quitosana utilizando
tratamento alcalino. Os autores primeiramente fizeram um tratamento alcalino no PLA
utilizando 1 M NaOH, o qual levou a formacao de grupos carboxilicos; posteriormente,
1-(3-dimetilaminopropil)-3-etilcarbodiimida foi utilizado para ligar esses grupos
carboxilicos do PLA de forma covalente com os grupos aminas da quitosana. A fixacdo
e proliferacdo de osteoblastos foram significativamente melhoradas como resultado deste
tratamento. Yang et al. [129] hidrolisaram a superficie do PLA tratando-os com uma
mistura de 0,25 M NaOH/etanol para melhorar sua hidrofilicidade e afinidade celular. A
baixa concentracdo da solucéo alcalina foi utilizada para evitar uma degradacdo de massa
significativa. O etanol foi capaz de aumentar o ataque nucleofilico do hidréxido de sodio
sobre as ligacdes de ésteres do PLA.

Diversas estratégias tém sido investigadas para superar a baixa bioatividade do
poli(acido latico) (PLA), material amplamente utilizado na engenharia tecidual 6ssea
devido a sua biodegradabilidade e processabilidade. Entre essas estratégias, destacam-se
os tratamentos superficiais, que visam melhorar propriedades como hidrofilicidade,
rugosidade e funcionaliza¢do quimica, promovendo, assim, maior adesdo e proliferacdo
celular. Dentre os métodos mais utilizados, estdo o tratamento alcalino com solugdes de
NaOH, capaz de introduzir grupos funcionais reativos na superficie do PLA, e o
tratamento por plasma, que altera a superficie sem comprometer a integridade estrutural
do material. Com base nesses avancos, o presente trabalho propGe o desenvolvimento de
scaffolds do compoésito PLA-10 wt% B-TCP por manufatura aditiva, seguidos de
modificacdo superficial com nanoparticulas de éxido de cério (CeONPs), reconhecidas
por seu potencial osteoindutor. Para favorecer a adesdo celular, foram aplicadas e
comparadas duas abordagens de tratamento superficial: ataque alcalino com hidréxido de

sodio e ativacdo por plasma.
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4 MATERIAIS E METODOS

A Figura 8 traz uma visao geral do projeto. Foram manufaturados scaffolds a partir
dos filamentos de PLA-TCP(90:10 % em massa) que seguiram para uma limpeza com
agua destilada para remocéo de residuos de cola usado para ancoragem do material na
base de impressdo e posterior condicionamento em estufa vacuo a 40 °C por 48 h. Dessas
amostras iniciais, foram reservados alguns scaffolds para serem usados como Controle.
Na sequéncia, parte dos scaffolds foram imersas em uma solucdo de CeONP comercial a
uma concentracdo de 0,43 g / 200 ml de etanol - esse grupo foi denominado
“Ce_Comercial”. Parte do grupo inicial recebeu um tratamento superficial por ataque
quimico através de um banho em solu¢do de 0,5 M NaOH/etanol por 30 min e
posteriormente foi imerso em uma solugdo de CeONP comerciais a uma concentracao de
0,1% massa/volume de etanol — esse grupo foi denominado NaOH-Ce_Comercial. Um
outro grupo de scaffold denominado NaOH-Ce_Sintet recebeu 0 mesmo tratamento
superficial por ataque quimico do grupo Al, porém, foi imerso em uma solucdo de
CeONP sintetizada no laboratério a partir de nitrato de cério hexa hidratado e hidréxido
de litio. Todos os grupos passaram por um processo de enxague e posteriormente foram
secos em estufa a vacuo por 48 h a 40 °C. A Tabela 5 resume 0s grupos de amostras e

suas diferengas.
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Tabela 5 - Descrigéo dos grupos testados

Grupo Descricéo
Scaffolds sem tratamento de superficie ou aplicacéo de
Controle CeONP. O grupo avaliara a eficacia do tratamento de
superficie e a aplicacdo de CeONP comercial e sintetizada
Scaffolds banhados em CeONP comercial (0,43g/200ml de
. etanol abs.), sem tratamento com NaOH. Esse grupo sera
Ce_Comercial

usado para avaliar a eficacia isolada do tratamento de
superficie com CeONP comerciais.

NAOH-Ce_Comercial

Scaffolds tratados com NaOH, com a aplicacdo de CeONP
comercial (0,1%m/v), para avaliar o efeito combinado do
tratamento com NaOH e a aplicacdo de CeONP comercial,

NAOH-Ce_Sintet

Scaffolds tratados com NaOH, com aplicacdo de CeONP
sintetizada, para avaliar o efeito combinado do tratamento
com NaOH e da aplicacdo de CeONP sintetizada;

Plasma_Ce_Comerc_grade

Scaffolds tratados com plasma (scaffold presos em uma
grade e eletrodo submerso no fluido) revestidos com
CeONPs comerciais;

Plasma_Ce_Comerc_livre

Scaffolds tratados com plasma (scaffold imersos em solugédo
de CeONP sob agitacdo mecénica e o proprio tubo agindo
como eletrodo) revestidos com CeONPs comerciais;
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DESCRICAO DOS GRUPOS TECNICAS

Imersao em

CeNP comerciais
(2437 200m] etancl

MICROSCOPIA DE FORCA ATOMICA

[mersao em R X NAOH-Ce_Comercial o a
R CeNP comerciais 4 =T
S 0, 1% e /v etanal [Fa] [m]
: R akS
w0800 1k

Fabricacio VImpressio i L5 @
- P Limpeza T Imersao em | =01 5
do filamento dos scaffolds ratamento ¢.Np comerciais sl e
g]_?{a[!lianuﬂ GA%mfy etanal NAOH-Ce_Sintet = =

MICROSCOPIA ELETRONICA DE VARREDURA

Tratamento Plasma_Ce_Comerc_grade

TESTE DE VIABILIDADE CELULAR (ALAMAR BLUE]

lasma
Scaffolds aprisionatbos

Tr. ento e o Tr
Plasma Plasma_Ce_Comerc_livre
Sraffalds bivres

Figura 8 - Esquema experimental (préprio autor)
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3.1 FABRICACAO DO FILAMENTO DE PLA-TCP

O PLA (Biopolymer 2003D) foi comprado da empresa NatureWorks na forma de
pellets, com teor de 4,30 % (m/m) do isdbmero D. Os pellets foram moidos
criogenicamente usando um moinho de martelo Mikro-Bantam® (Hosokawa Micron
Powder Systems). O PLA em p6 foi seco em estufa a vacuo a 60 °C por 1 h e 80 °C por
4 h, e mantido em dessecador até ser usado.

O TCP (nanoXIM-TCP200, Caz(POa4).) foi adquirido comercialmente da empresa
FLUIDINOVA (Portugal), possui pureza maior que 90% e tamanho médio de particula
de 6,24 pm.

Antes da extrusdo do filamento de PLA-10 wt. % TCP, o PLA foi seco em estufa
avacuo a 60 °C por 12 h, e o TCP em estufa com circulacdo de ar a 100 °C por 12 h. Apos
a secagem, os materiais foram pesados (405 g de PLA e 45 g TCP) e misturados em saco
plastico para homogeneizagdo. Utilizou-se uma extrusora dupla-rosca corrotacional
(MT19TC, B&P Process Equipament and Systems) com didmetro de rosca de 19 mm,
L/D = 25, velocidade da rosca de 30 rpm, perfil de temperatura de 170, 175, 175, 175,
175, 175 °C, alimentagdo de 1 Kg h, e obteve-se filamentos com 1,65 - 1,85 mm de
espessura, que atenderam a espessura necessaria para a realizacdo da impressdo dos
scaffolds. O grau de cristalinidade do material produzido foi avaliado por Backes [21] e

o valor encontrado foi baixo, <1%.

3.2 PRODUCAO DOS SCAFFOLDS POR MANUFATURA ADITIVA

Scaffolds foram produzidos via manufatura aditiva através da técnica de
fabricacéo de filamento fundido (FFF) usando um equipamento da marca Sethi, modelo
S3, disponivel no Laboratorio de Manufatura Aditiva (DEMa/UFSCar). A temperatura
de extrusdo utilizada foi de 175 °C, temperatura de mesa de 55 °C, velocidade de
impressdo 20 mm s (primeira camada a 10 mm s), didmetro de bico de 400 pm e cola
bastdo 3M para adesdo do material na mesa. As amostras foram projetadas usando o
software SolidWorks® com o objetivo de mimetizar o tamanho dos poros 0sseos, fatiadas
usando o software Slic3r e impresso com o software Repetier-Host, que permite o
controle da impressora Sethi S3 (Figura 9). Os scaffolds apresentam geometria cilindrica
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com 8 mm de didmetro, 10 camadas, 300 pum de espagamento entre os filamentos
(tamanho dos poros) e padrdo de disposic¢do 0-90°.

o Desenho do scaffold —p o Fatiamento —$ o Impresséo via FFF
Software: Solidworks Software: Slic3r Software: Repetier-Host

Figura 9 - Modelagem dos scaffolds pelo software SolidWorks, seguido do fatiamento

pelo software Slic3r e impresséo atraves da interface do software Repetier-Host.

3.3 TRATAMENTO SUPERFICIAL POR ATAQUE QUIMICO

Parte dos scaffolds foram tratados utilizando o método de hidrolise superficial
alcalina por este ser uma maneira simples de criar grupos funcionais reativos. Os scaffolds
foram imersos em solucdo etandlica de 0,5 M NaOH por 30 min e posteriormente
enxaguados com &gua destilada por trés vezes e seca a 40 °C sob vacuo por 48 h.

3.4 TRATAMENTO SUPERFICIAL POR PLASMA

O tratamento da superficie com plasma foi feito de forma simultanea a deposicéo
de CeONPs, por se tratar de um método in situ realizado em parceria com a UDESC
(Universidade do Estado de Santa Catarina). A Figura 10 apresenta o esquema dos
reatores. O primeiro, mostrado na Figura 10(a), consiste em um recipiente de cobre
atuando como eletrodo acionado, um isolante de polimero e uma haste de aco inoxidavel
funcionando como eletrodo aterrado, girando a 2340 rpm. Trés escovas de grafite
conectadas as laterais do eletrodo aterrado garantem o contato elétrico, com os eletrodos
posicionados a aproximadamente 1,0 cm de distancia [194].

A Figura 10(b) representa outra configuracdo, composta por um béquer de
borossilicato contendo a suspenséo, coberto por uma tampa de polimero, dois eletrodos
de aco inoxidavel e uma grade de aco inoxidavel para fixar os scaffolds no eletrodo
acionado. O béquer é imerso em um banho de ultrassom para garantir a dispersao das

nanoparticulas ao longo do experimento, com uma distancia entre os eletrodos de 4,0 cm.
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Ambos os sistemas estdo conectados a um osciloscopio Tektronix™ TDS 2024B
para medir as formas de onda de tensao e corrente. Um resistor (10 €) auxilia na medi¢ao
da corrente. Como fonte de energia, € utilizado um gerador de plasma pulsado bipolar
assimétrico DC (ABIPPS) fornecido pela SUPPLIER DC [177].

a) Plasma_Ce Comerc livre b) Plasma Ce Comerc_grade
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Figura 10 - Configuracao do reator.

Na primeira configuracdo os scaffolds de PLA-TCP foram inseridos juntamente
com a solucdo de nanoparticulas no tubo de cobre, sob agitacdo para assegurar a
homogeneidade e impedir a formacdo de precipitados. Na segunda configuragcdo 0s
scaffolds foram presos em uma grade e o eletrodo submerso no fluido. Para ambas as
amostras, foi utilizado nanoparticulas de 6xido de Cério obtidas comercialmente (Alfa
Aesar, pureza de 99,5% e diametro médio das particulas na faixa de 15 a 30 nm). As
nanoparticulas de Cério foram dissolvidas em agua acidificada (pH 2, HNO3) usando um
ultrassom de ponta (SONICSTM VCX 750) por 30 min. A concentragdo das suspensoes
de éxido de cério foi fixada em 0,1% (massa/volume) em todos os ensaios . Findado o
ensaio, os scaffolds foram removidos com o auxilio de uma peneira metalica e lavados
trés vezes com agua deionizada, sendo posteriormente mantidos por dois dias no

dessecador para a retirada de umidade.
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35 SINTESE DAS CeONPs

As nanoparticulas de éxido de Cério foram produzidas a partir de nitrato de cério
(1) hexahidratado (Ce (NO3)3.6H20, Sigma-Aldrich) e hidréxido de litio (LiOH, Sigma-
Aldrich), utilizando etanol anidro (Sigma-Aldrich) como solvente. Primeiramente 1,086
g de Ce (NO3)3*6H20 foram dissolvidos em 50 mL de etanol anidro, e 0,03 g de LiOH
foram dissolvidos em 50 mL de etanol, com auxilio do banho de ultrassom por 10 min.
A solucdo contendo nitrato de cério foi colocada em agitagdo vigorosa a 25 °C, e entdo a
solucdo de litio foi adicionada gota a gota. Apos a finalizacdo do gotejamento, esta
solucdo foi agitada por até 2 h, monitorando a formacao das CeONPs por espectroscopia
de UV-visivel utilizando o equipamento Varian Cary 50 Probe na faixa de 200-400 nm.
A adigdo de LiOH levou a uma cor laranja da solucéo, indicando a oxidacéo de Ce** para
Ce* (Figura 11).

Figura 11 - Becker com solucdo alcoolica de CeONPs.

3.6 DEPOSICAO DAS CeONPs

As nanoparticulas de 6xido de cério sintetizadas e CeONPs comerciais (99.5%
min, 15-30 nm, #44960, CAS#. 1306-38-3, Alfa Aesar) foram depositadas nos scaffolds
de PLA-TCP sem tratamento de superficie e com tratamento de NaOH.

Para deposicdo das CeONPs (comerciais e sintetizadas), os scaffolds foram
mergulhados em solucéo contendo CeONPs sob agitacdo por 30 min. Apos esse periodo
os scaffolds foram enxaguados trés vezes utilizando agua destilada, e secos em estufa a

vacuo por 48 h a 40 °C.
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3.7 ESPECTROSCOPIA NA REGIAO DO UV-VISIVEL (UV-Vis)

A técnica de UV-Vis foi utilizada para estimar o tamanho das particulas de Cério
durante e ap0s a sintese para que o crescimento e/ou aglomeracdo das nanoparticulas
pudesse ser acompanhado. As analises de espectroscopia na regido do UV visivel foram
realizadas no equipamento Varian Cary 50 Probe na faixa de 200-400 nm. Truffault et al.
reportaram a presenga de um pico de absorcdo na faixa de 290 nm, correspondendo a
energia de banda (band gap) de cerca de 3.3 eV, caracterizando a formacdo de
nanoparticulas de Cério [178, 179] durante a analise por UV-Vis de uma solucdo de
CeONP. O valor do band gap (E,) das nanoparticulas nesse trabalho foi determinado a

partir dos espectros UV-vis usando a seguinte relagéo (1):
h.c
E, = — (1)
) /1c
onde A, é o comprimento de onda do pico, determinado a partir da interseccdo da tangente
da borda de absor¢do com o eixo do comprimento de onda [180]. O tamanho das
particulas de CeO: foi estimado utilizando uma equacéo simplificada derivada por Brus
[181], baseada no modelo de massa efetiva. No regime de pontos quanticos, a energia de

confinamento do primeiro estado eletrdnico por ser aproximada conforme equacéo abaixo

(2):

hgm? (1 1 1.8e?
E, = EPulk 4 02 < S — )_ (2)
2r= \mymy, m;my 4rreeyr

onde r é o raio da particula, m; e mj, sdo respectivamente as massas dos elétrons
e vacancias e E; € o valor do intervalo de banda determinada graficamente e com o auxilio

da equacdo (1). Para o Cério, EL“F = 3,2 eV, m) = mj, = 0,4 e € = 24,5 [178].

3.8 ENSAIO DE COMPRESSAO

Testes de compresséo foram realizados de acordo com a norma ASTM D 695.24,
utilizando os scaffolds cilindricos, que foram comprimidos a uma taxa de 0,5 mm min?,
usando uma carga de 5 KN. A partir das curvas tensdo vs. deformacdo obtidas, foram

calculados 0 mddulo de compressdo das amostras submetidas a diferentes procedimentos.



33

Os ensaios foram realizados em uma méaquina universal de teste Instron, modelo 5569,
disponivel no DEMa/UFSCar.

3.9 ANGULO DE CONTATO

A andlise de angulo de contato foi realizada com o objetivo de avaliar a
molhabilidade do material (Figura 12). A andlise foi realizada nos scaffolds utilizando-se
um equipamento Biolin, modelo THETA FLEX PLUS. Foram realizadas 5 medig0es em

cada amostra com 5 pL de dgua destilada.

Figura 12 - Captura de tela do teste de angulo de contato aplicado ao scaffold.

3.10 MICROSCOPIA DE FORCA ATOMICA (AFM)

A técnica de AFM foi utilizada para analise da topografia e rugosidade superficial
dos scaffolds no modo contato, para observar o efeito do tratamento alcalino, da aplicacédo
de plasma, e principalmente da deposicdo de CeONP na superficie dos scaffolds. Foi
utilizado o equipamento Bruker modelo Nanoscope V multimode, disponivel no LCE
(Laboratério de Caracterizacdo Estrutural do DEMa, UFSCar). Foram obtidas trés
imagens de 5 x 5 um de cada amostra, e obtido o valor da rugosidade superficial média

(Sa) usando o software Gwyddion.

3.11 MICROSCOPIA ELETRONICA DE VARREDURA

A microscopia eletronica de varredura foi utilizada para avaliar a morfologia
superficial do scaffold e para determinar a presenca e morfologia das células ancoradas
sobre a superficie dos scaffolds. As analises foram realizadas no equipamento Philips XL-
30 FEG localizado no LCE (Laboratério de Caracterizagdo Estrutural do DEMa, UFSCar)



34

operando a uma voltagem de 15 kV. As amostras foram coladas em stubs de aluminio e

recobertas com uma fina camada de ouro para viabilizar a analise.

3.12 ENSAIO DE PROLIFERACAO CELULAR

Os ensaios bioldgicos foram realizados em parceria com o Laboratério de
Bioguimica e Biologia Molecular (LBBM), localizado no Departamento de Ciéncias
Fisioldgicas da UFSCar.

As amostras foram esterilizadas com alcool 70% sob luz UV de ambos os lados
por 15 minutos. Ap0s a esterilizacdo, as amostras foram enxaguadas com solugdo tampao
fosfato (PBS), colocadas em uma placa de 48 pocos e pré-incubadas com 500 uL de meio
contendo 89% v/v de a-MEM (Gibco) suplementado com 10% de soro fetal bovino (FBS,
Vitrocell) e 1% de antibidtico-antimicético (Vitrocell) por 24 horas em incubadora (série
I1 3110, Thermo Fisher Scientific) a 37 °C, com umidade controlada e 5% de CO,. Apds
a pré-incubacdo, células pré-osteoblasticas de camundongo (MC3T3-E1), previamente
cultivadas, foram semeadas nas amostras utilizando 500 pL com densidade celular de
50.000 células, sendo as placas incubadas por 1 e 7 dias a 37 °C com 5% de CO2, com
troca de meio a cada 2 a 3 dias.

Ap6s o primeiro dia de cultivo, as amostras foram transferidas para uma nova placa
de cultura. Seguindo o protocolo do fornecedor, o ensaio de resazurina (#¥R7017,
Millipore-Sigma) foi utilizado para avaliar a proliferacdo celular. Apds 1 e 7 dias de
cultura, o meio foi removido, 500 puL de uma solucdo de meio/resazurina (90/10) foi
adicionado a cada poco e a placa foi incubada em ambiente escuro por 4 horas a 37 °C.
Trés amostras por composicdo foram analisadas, incluindo trés controles negativos
contendo solucdo de resazurina livre de células. Em seguida, 100 pL da solucdo de todas
as amostras foram transferidos para uma nova placa, onde a medicao de absorbancia foi
realizada utilizando o leitor de placas SpectraMax i3 - Molecular Devices (570 nm e 600
nm). Todos os testes bioldgicos foram realizados em quintuplicata, e os dados obtidos

foram expressos como média + desvio padrao.
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3.13 ANALISE ESTATISTICA

As andlises estatisticas foram realizadas com o software GraphPad Prism usando one-
way ANOVA, seguido pelo teste de Tukey. As diferencas entre os grupos foram

consideradas estatisticamente significantes quando p <0,05.
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5 RESULTADOS E DISCUSSAO
51 SINTESE DAS NANO PARTICULAS DE CERIO

A sintese das nanoparticulas de 6xido Cério usando hidroxido de litio e nitrato de
prata foi acompanhada usando a técnica UV-Vis (Figura 13). A cada 15 minutos da reacao
uma aliquota foi retirada da solucéo e analisada usando um espectrofotdmetro na faixa do
UV visivel. Foi observado o surgimento de um pico em 270 nm com o decorrer da reacéo,
correspondente a formacao das nanoparticulas de 6xido de Cério.
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Figura 13 - Evolucdo da absorbancia entre 250 e 400 nm. Aliguotas coletadas a cada 15

min por 2 horas.

O tamanho das particulas foi calculado usando a Equagdo 2. Considerando
Ep"k =32 eV, hy = 1,054 x 1073*].s,m} = my, = 0,4, my = 9,1093837 x 10732,

CZ
Nm?2

e =2,71828, ¢ = 8,86163 x 10712

e € = 24,5, chegou-se ao resultado de

raio = 20,5 nm para o tamanho de particula. Esse tamanho € comparavel com o das
particulas comerciais também em estudo nesse trabalho, que possui diametro entre 15 e
30 nm. Uma das vantagens de sintetizar a nanoparticula é que ela se encontra bastante

dispersa.



37

52 ENSAIO DE COMPRESSAO

A estrutura éssea € composta por diferentes arranjos a depender da regido
analisada. Uma camada mais externa (0sso cortical) possui mddulo de elasticidade maior
(7-30GPa) enquanto a camada interna (0sso esponjoso) possui madulo significativamente
menor (50-500 MPa) [182]. Scaffolds com geometrias diferentes podem levar a variacoes
das propriedades mecanicas. Portanto além da composicdo do material a arquitetura
também tem grande influéncia em suas propriedades [33] .

O ensaio de compressdo uniaxial permite comparar os scaffolds impressos com
geometria cilindrica, poros de 300 um, e padrao de disposicdo 0-90°. Os valores médios
de mddulo de compressdo dos scaffolds sdo apresentados na Figura 14 e esses valores
foram determinados na regido linear entre 2 e 8% de deformacéo das curvas tensao x
deformacéo do ensaio de compressdo uniaxial para os grupos Controle, Ce_Comercial,
NAOH_Ce_Comercial e NAOH-Ce_Sintet.
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Figura 14 — Resultados do teste de compresséo dos scaffolds tratados comparados com a

amostra de controle, N=5; (**: p <0.01).

Os madulos de elasticidade medidos variaram entre 78 e 127 MPa indicando uma
pequena variagcdo no comportamento dos materiais testados. O grupo de controle (scaffold
PLA-TCP sem tratamento) exibiu uma faixa mais ampla de valores, de 97 a 137 MPa,
sendo o grupo que teve 0 maior modulo entre as amostras testadas. O grupo Ce_Comercial

apresentou valores de modulo que variaram entre 85 e 114 MPa e ndo apresentou
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diferenca estatistica quando comparado com a amostra de controle, o que era de se esperar
considerando que nenhum tratamento que pudesse comprometer a estrutura do scaffold
foi aplicado. O modulo de elasticidade do grupo NAOH-Ce_Comercial variou entre 78 e
100 MPa, com uma diminuicdo significativa em comparagdo com o grupo Controle. O
tratamento do scaffold com uma solucdo etandlica de NaOH pode ter provocado uma
perda significativa de massa como reportado por Yang [129]. O grupo NAOH-Ce_Sintet
também apresentou diminuicao significativa do modulo de compressao em comparagédo
com o controle, variando entre 83 e 97 MPa. Embora o tratamento alcalino ocasione uma
diminuig&o da resisténcia mecéanica do material, os valores obtidos ainda estéo dentro da
faixa reportada para o 0sso esponjoso humano, e, portanto, 0os materiais em estudo sédo

adequados para a aplicacdo em engenharia de tecido 6sseo.

53 ANGULO DE CONTATO

Superficies hidrofilicas sdo propicias para a adesao celular [183]. O PLA puro
apresenta valores de angulo de contato com agua variando entre 75 e 85° [184, 185,186].
Embora hidrofilico, valores ainda menores sdo mais adequados para promover a adesao
celular. Em um de seus trabalhos, BACKES [21] reportou o efeito positivo da
incorporagéo de 10% em massa. TCP em PLA, levando a uma diminui¢do do angulo de
contato para 70°. Com o objetivo de avaliar indiretamente a energia superficial dos
scaffolds foram realizados ensaios de angulo de contato e os resultados estdo compilados
na Figura 15. Os resultados indicam que apenas o0s grupos Plasma_Ce_Comerc_grade e
Plasma_Ce_Comerc_livre apresentaram um aumento significativo quando comparados
com o grupo de controle. Esses dois grupos apresentaram diferenca estatistica com
relacdo a todos os outros grupos, exceto entre si. Os valores para o grupo de controle
variaram entre 72 e 89°, proximo ao reportado previamente por BACKES [21].

N&o foi possivel identificar uma diferenca significativa entre 0os grupos que
receberam o tratamento por hidrolise alcalina superficial quando comparados com 0s
scaffolds de referéncia. Embora seja conhecido que o tratamento superficial com NaOH
reduza o angulo de contato do PLA [129], o tratamento seguinte com nanoparticulas de
CeONP deve ter contrabalanceado esse efeito, levando a um aumento do angulo de
contato ou ainda que o tratamento superficial com plasma né&o tenha um efeito positivo

na reducgdo do angulo de contato.
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Figura 16 - Resultados do teste de angulo de contato, N=5; *: p <0,05; **: p <0,01.

54  MICROSCOPIA DE FORCA ATOMICA

A microscopia de forca atbmica € uma técnica bastante interessante no contexto
de modificacdo superficial de materiais para aplicagdes no campo de engenharia de
tecidos pois permite identificar fatores topogréficos que influenciam a maneira como as
células se proliferam, organizam e ddo origem a um novo tecido [187,188,189].

Existem diversas formas de caracterizar uma superficie através de informac6es
topograficas de rugosidade. Wennerberg e Albraktsson[190] propuseram que parametros
bidimensionais como Ra (rugosidade média) e Rq (rugosidade quadratica média) como
as medidas mais aplicaveis para a caracterizacao de scaffolds para aplicacGes biomédicas
[191]. A técnica de AFM permite determinar a rugosidade média superficial (Sa), sendo
essa uma versdo expandida da Ra (linear). Os valores foram determinados a partir de
analises utilizando o software Gwyddion. A Figura 16 mostra um gréafico topografico dos

6 grupos analisados nesse estudo.
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Figura 16 — Resultados topograficos da microscopia de forca atbmica dos 6 grupos
avaliados evidenciando o perfil de rugosidade das superficies.
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Os resultados de rugosidade superficial média apresentados na Figura 17 indicam
uma grande variacdo entre os grupos. A rugosidade média do grupo controle foi a menor
encontrada entre todos 0s outros grupos, indicando que os tratamentos por hidrolise
superficial alcalina e tratamento com plasma foram efetivos em alterar a rugosidade
superficial dos scaffolds. Apesar de observarmos uma tendéncia de aumento na
rugosidade média das amostras, ao utilizarmos o teste one-way ANOVA, somente a
comparacdo controle versus NaOH-Ce-Sintet apresentou aumento estatisticamente
significante. O aumento da rugosidade dos scaffolds induz a ades&o celular aumentando
o0 intertravamento mecéanico precoce de células osteoblasticas [106, 107], limitado a 2,19
pum, limite que pode inibir a adesdo celular [108]. A rugosidade superficial na escala

nanométrica pode aumentar a adesdo celular significativamente [192,193].
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Figura 18 - Resultados de rugosidade superficial média Sa entre os grupos. Apenas o
grupo NAOH-Ce_Sintet possui diferenca estatistica significativa com relagdo ao grupo
de controle, N=3; *: p <0.05.



42

55 MICROSCOPIA ELETRONICA DE VARREDURA

A microscopia eletronica de varredura foi utilizada nesse trabalho para identificar
a presenca e morfologia das células na superficie dos scaffolds bem como aspectos
morfologicos da superficie. Cada grupo foi analisado com amplia¢@es de 1000x e 5000x,
apos 1 dia e 7 dias de cultivo celular sobre os scaffolds. Nas amostras com 7 dias de
cultura o aspecto superficial dos scaffolds ndo se alterou quando comparado com as
amostras de 1 dia, porém, com relacdo a morfologia celular e ao ndmero de células, é
possivel notar diferencas.

Na amostra controle (Figura 18) é possivel identificar células com perimetro bem
definido (apontado com seta vermelha na ampliacéo de 1000x e em destaque com a linha
vermelha tracejada na ampliacdo de 5000x). A superficie do scaffold se mostrou bem
homogénea, sem grandes depressdes ou padrbes repetitivos. Na amostra do grupo
controle, com 7 dias de cultura ndo foi possivel identificar a presenca de aglomerados de

células e o perfil superficial permaneceu homogéneo.
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Controle

Figura 18 - Ampliagdes de 1000X e 5000X dos scaffolds do grupo de controle com 1 e

7 dias de cultura.

Assim como na amostra controle, as células identificadas na amostra
Ce_Comercial (Figura 19) possuem um perimetro bem definido ((apontado com seta
vermelha na ampliagdo de 1000x e em destaque com a linha vermelha tracejada na
ampliacdo de 5000x), com padrdo circular ndo alongado. Na superficie é possivel ver
algumas irregularidades suaves. Na mesma amostra, para 7 dias de cultura foi possivel
identificar grandes aglomerados de células com perfil de borda esticado (destacado com
a elipse vermelha com trago continuo), evidenciando pontos de ancoragem na superficie

do scaffold.
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Ce_Comercial

Figura 19 - Ampliacdes de 1000X e 5000X dos scaffolds do grupo Ce_Comercial com 1

e 7 dias de cultura.

Nas amostras dos grupos NAOH-Ce_Comercial (Figura 20) e NAOH-Ce_Sintet
(Figura 21), observa-se um padrdo morfologico distinto das amostras analisadas
previamente. Foi identificada uma porosidade superficial, com didmetro de poros
variando entre 5 e 10 um.

No grupo NAOH-Ce_Comercial, as células apresentaram morfologia alongada.
Além disso, verificou-se que as células utilizaram 0s espagos porosos como pontos de
ancoragem, aderindo-se as bordas desses poros, conforme evidenciado nas micrografias
obtidas em 5000x de ambas as amostras (NAOH-Ce_Comercial e NAOH-Ce_Sintet).

Na amostra NAOH-Ce_Sintet, nas ampliagdes de 1000x e 5000x, observou-se que
a maioria dos poros superficiais estava recoberta por material celular, apresentando uma
estrutura semelhante a uma rede filamentosa, caracteristica também identificada no
scaffold NAOH-Ce_Comercial.
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Ap0s 7 dias de cultura, na amostra do grupo NAOH-Ce_Comercial, verificaram-
se grandes aglomerados celulares, aparentemente originados a partir das células
ancoradas nos poros, que possivelmente atuaram como pontos iniciais de adesdo. Os
poros estdo distribuidos de forma homogénea ao longo da regido analisada. As células
apresentaram um perfil de borda bastante estirado (apontado com seta vermelha na
ampliacdo de 1000x e em destaque com a linha vermelha tracejada na ampliacdo de
5000x). De maneira semelhante, na amostra do grupo NAOH-Ce_Sintet, foi possivel
identificar multiplos aglomerados celulares interconectados, com um perfil de borda
igualmente estirado sobre a superficie do scaffold.

NAOH-Ce_Comercial

%
@

Figura 20 - AmpliacGes de 1000X e 5000X dos scaffolds do grupo NAOH-

Ce_Comercial com 1 e 7 dias de cultura.
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Figura 21 - AmpliagGes de 1000X e 5000X dos scaffolds do grupo NAOH-Ce_Sintet

com 1 e 7 dias de cultura.

As imagens das amostras dos grupos Plasma_Ce_Comerc_grade (Figura 22) e
Plasma_Ce_Comerc_livre (Figura 23) indicam a auséncia de padrdes de porosidade
repetitiva, ao contrario do observado nos grupos NAOH-Ce_Comercial e NAOH-
Ce_Sintet. As células identificadas nessas amostras apresentam morfologia alongada,
porém sem contornos bem definidos, conforme evidenciado na ampliacdo de 5000x do
grupo Plasma_Ce_Comerc_livre.

Ap0s 7 dias de cultura, foi possivel observar a formagdo de grupos celulares em
ambas as amostras (Plasma_Ce_Comerc_grade e Plasma_Ce_Comerc_livre), embora de
maneira mais dispersa em comparagdo com os demais grupos analisados. No grupo
Plasma_Ce_Comerc_grade, as células apresentaram um perfil de borda estirado,
semelhante ao observado nos outros grupos. Ja no grupo Plasma_Ce_Comerc_livre,
identificou-se a presenca de um agrupamento celular com um padréo de crescimento

radial.



Plasma_Ce_Comerc_grade

Figura 22 - AmpliagGes de 1000X e 5000X dos scaffolds do grupo NAOH-

Ce_Comerc_grade com 1 e 7 dias de cultura.
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Plasma_Ce_Comerc_livre
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Figura 23 - Ampliacdes de 1000X e 5000X dos scaffolds do grupo NAOH-
Ce_Comerc_livre com 1 e 7 dias de cultura.
Em todas as amostras onde a deposi¢do de CeONP foi realizada observou-se uma
maior quantidade de células e um maior espraiamento ou alongamento, fato que indica

sua bioatividade.

56 ENSAIO DE VIABILIDADE CELULAR (ALAMAR BLUE)

Para avaliar a proliferagdo de células osteoblasticas nos scaffolds estudados foi
realizado o ensaio de citotoxicidade utilizando Alamar Blue (Figura 24). Para avaliar a
proliferacdo de células nesse ensaio é utilizado um corante azul (resazurina) que apos
metabolizac&o pelas células é reduzido em sua forma de resuforina que através de anélise
espectrofotométrica é possivel calcular um percentual de reducdo quando comparado com
a resazurina 100% oxidada. Quanto maior a reducdo, maior a viabilidade celular.

O ensaio de viabilidade celular com Alamar Blue demonstrou que todos 0s grupos
tratados apresentaram comportamento nédo citotoxico apés 1 e 7 dias de incubagdo com
células MC3T3-E1, indicando boa compatibilidade inicial dos scaffolds com as células
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pré-osteoblasticas. A auséncia de citotoxicidade é um requisito fundamental para
scaffolds destinados a engenharia de tecidos dsseos, e resultados semelhantes foram
relatados por Yang et al. [129], que observaram boa viabilidade celular em scaffolds de
PLA modificados com NaOH.

Com 7 dias de cultivo, observou-se um aumento geral na proliferacdo celular em
todos os grupos, com destaque para o grupo tratado com plasma e funcionalizado com
CeONPs comerciais (Plasma_Ce_Comerc_livre), que apresentou diferenca
estatisticamente significativa em relagdo ao controle (p = 0,0192). Esse resultado €
particularmente relevante, pois indica que a presenca residual de nanoparticulas de cério
na superficie pode exercer um efeito benéfico sobre a proliferacdo celular. Acredita-se
que esse efeito esteja relacionado as propriedades redox do CeO:, capazes de modular o
microambiente celular, favorecendo a adesdo e proliferagdo celular, como discutido por
Stodolak et al. [50].
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Figura 25 - Resultados do teste de viabilidade celular através do ensaio Alamar Blue.



50

6 CONCLUSOES

Através desse trabalho foi possivel estudar o efeito do tratamento superficial em
scaffolds produzidos por manufatura aditiva combinado com a deposi¢do superficial de
nanoparticulas de 6xido de Cério, com o objetivo de melhorar a viabilidade celular,
buscando otimizar propriedades estruturais e bioldgicas para aplicacbes em engenharia
de tecido dsseo.

A sintese de nanoparticulas de 6xido de cério foi bem-sucedida, com a determinacéo
do didmetro das particulas em aproximadamente 41 nm, de acordo com os dados da
espectrofotometria UV-Vis. Esse tamanho obtido € adequado pois pode influenciar
diretamente na interagdo das particulas com as células.

O ensaio de compressdo revelou diferencas significativas entre 0s grupos,
especialmente entre os grupos de controle e os grupos NAOH-Ce_Comercial e NAOH-
Ce_Sintet, que apresentaram menores valores de modulo de compressdo. Isso pode estar
relacionado ao tratamento superficial com hidroxido de sodio, que afetou a rigidez do
material. O grupo de controle, por sua vez, demonstrou melhores propriedades mecéanicas,
destacando-se como 0 mais adequado quando comparado aos demais grupos. Apesar dos
grupos NAOH-Ce_Comercial e NAOH-Ce_Sintet apresentarem 0s menores valores de
moédulo de elasticidade, os valores encontrados sdo compativeis com a aplicagdo em
engenharia de tecidos 6sseos nas camadas internas (50-500 MPa) ou para aplica¢fes em
areas que requerem uma menor resisténcia mecanica.

Os testes de angulo de contato indicaram diferencas significativas entre 0s grupos
Plasma_Ce_Comerc_grade e Plasma_Ce_Comerc_livre em comparacdo ao grupo de
controle, sugerindo que os tratamentos de modificacdo superficial influenciaram a energia
superficial dos scaffolds, o que pode ter impacto na adesdo celular. No entanto, o
tratamento por hidrolise alcalina (NAOH-Ce_Comercial e NAOH-Ce_Sintet) néo
apresentou diferencas significativas em relacdo ao controle, indicando que a modificagédo
superficial ndo alterou substancialmente a interacdo com a superficie no que tange ao
angulo de contato.

A microscopia de forca atbmica (AFM) revelou diferengas na rugosidade superficial
dos scaffolds, com o grupo de referéncia apresentando a menor rugosidade. O grupo
NAOH-Ce_Sintet, com tratamento por hidrolise alcalina, apresentou as maiores

rugosidades, o que pode ter influenciado a adesdo celular. A analise topografica foi
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complementar as observagdes de microscopia eletrdnica, que mostrou que os tratamentos
superficiais induziram a formacdo de poros e influenciaram a morfologia celular, com
células mais alongadas e aderidas nos poros nos grupos NAOH-Ce_Comercial e NAOH-
Ce_Sintet.

O ensaio de viabilidade celular (Alamar Blue) revelou que todos os scaffolds foram
biocompativeis, sem sinais de citotoxicidade, e mostraram uma boa capacidade de suporte
a proliferacdo celular, com destaque para o grupo Plasma_Ce_Comerc_livre, que obteve
melhores resultados em comparacdo aos outros grupos, incluindo o grupo de referéncia.
A maior viabilidade celular observada no grupo Plasma_Ce_Comerc_livre indica que a
modificagéo superficial realizada por plasma com os scaffolds livres na solucdo foi eficaz
para estimular a proliferacdo celular osteoblastica.

Em resumo, os resultados mostram que os tratamentos de modificacdo superficial e a
sintese das nanoparticulas de 6xido de cério influenciaram positivamente as propriedades
topogréficas e bioldgicas dos scaffolds, sem comprometer a resisténcia mecénica. O
grupo Plasma_Ce_Comerc_livre demonstrou superioridade em termos de viabilidade
celular, o que sugere que o tratamento com plasma e modificacdes superficiais podem ser
promissores para a engenharia de tecidos 6sseos. Essas descobertas abrem caminho para
a otimizacdo de scaffolds, visando melhorar a integracdo e regeneracdo Ossea em

aplicacdes biomédicas.
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SUGESTOES PARA FUTUROS TRABALHOS

e Auvaliar estratégias de aumento da resisténcia mecanica dos scaffolds para
aplicacdes em estruturas 6sseas que demandem um modulo de elasticidade maior.

e Estudar a viabilidade celular em testes de longa duracgdo superiores a 30 dias.

e Investigar o uso da deposigdo superficial de outras nano particulas bioativas como
nanoparticulas de prata.

e Andlise da interacdo de diferentes tipos celulares em testes de viabilidade celular
in vitro para simular um ambiente mais complexo da regeneracao dssea.

e Estudo do tempo de degradacao dos scaffolds in vitro.
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