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RESUMO 

Scaffolds biodegradáveis, fabricados por manufatura aditiva, são promissores na 

regeneração óssea por mimetizarem a matriz extracelular natural do osso, tanto em  

arquitetura quanto em propriedades bioquímicas e mecânicas. Atuam como moldes 

temporários, direcionando o crescimento do tecido ósseo, acelerando a recuperação de 

pacientes com traumas ortopédicos e reduzindo a necessidade de múltiplas cirurgias. Este 

estudo investigou a modificação superficial de scaffolds compósitos de poli(ácido lático) 

(PLA)-β-fosfato tricálcio (β-TCP) (90:10 m/m%) obtidos via manufatura aditiva, com 

modificação por plasma, tratamento alcalino e deposição de nanopartículas de óxido de 

cério (CeONPs) para estimular o crescimento celular ósseo. Filamentos de PLA-β-TCP 

foram obtidos por extrusão e usados para a fabricação dos scaffolds por impressão 3D. 

As superfícies foram tratadas com plasma ou hidróxido de sódio, seguidas da deposição 

de CeONPs, sintetizadas ou adquiridas comercialmente. A síntese das nanopartículas foi 

monitorada por espectroscopia UV-Vis, com o pico de absorbância identificado a 270 

nm, indicando partículas com raio de aproximadamente 20,5 nm. Os scaffolds foram 

avaliados quanto às propriedades mecânicas (compressão uniaxial), características de 

superfície (ângulo de contato, Microscopia de Força Atômica - AFM, Microscopia 

Eletrônica de Varredura - MEV) e viabilidade celular (Alamar Blue). Os resultados 

mostraram que os scaffolds apresentaram módulos de elasticidade (78-127 MPa) dentro 

da faixa de valores do osso humano nativo. O ângulo de contato revelou um aumento da 

hidrofilicidade com tratamento alcalino, e redução com adição de CeONPs. Análises de 

AFM e MEV indicaram diferenças na rugosidade e morfologia superficial (presença de 

poros), sendo o grupo tratado com NaOH e CeONP sintetizadas o mais rugoso. No ensaio 

com células pré-osteoblásticas (MC3T3-E1), a amostra tratada com plasma e CeONP 

comerciais apresentou maior proliferação celular. Os resultados destacam o efeito 

positivo dos tratamentos superficiais na funcionalização da superfície do scaffold e o 

aumento da bioatividade do material com a deposição de CeONPs.  

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

tecido ósseo, nanopartículas de óxido de cério. 
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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)-β-tricalcium phosphate (β-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-β-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 INTRODUÇÃO 

 De acordo com dados da Organização Mundial da Saúde (OMS), em 2050 o 

número de idosos no mundo ultrapassará os 2 bilhões de cidadãos [1] e a população 

brasileira alcançará uma expectativa de vida de 81 anos em 2060, de acordo com o 

Instituto Brasileiro de Geografia e Estatística (IBGE). Com essa mudança demográfica 

estima-se que em 2060, 26,7% da população brasileira terá 60 anos ou mais [2]. O 

aumento da expectativa de vida da população leva a uma maior possibilidade de 

incidência de doenças ósseas como osteoporose e câncer ósseo, além da ocorrência mais 

frequente de acidentes e traumas que necessitam de procedimentos ortopédicos para a 

reparação [3]. 

 Os materiais consolidados para fabricação de implantes ósseos são o aço 

inoxidável (316 L) e o titânio, seja puro ou na forma de ligas[4,5]. O aço inoxidável 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 Único de Saúde), porém apresenta problemas 

quanto a corrosão e liberação de íons tóxicos. O titânio puro e suas ligas, embora 

apresentem um custo mais alto, vem substituindo o uso de aço inoxidável no sistema 

particular de saúde, sendo a liga Ti6Al4V o material mais utilizado para implantes 

atualmente [6]. 

Embora a liga Ti6Al4V seja mais resistente à corrosão em comparação ao aço 

inoxidável, altos níveis de detritos de titânio, vanádio e alumínio foram encontrados em 

tecidos circundantes após exposição por longos períodos e sob condições de desgaste [7, 

8]. Outra desvantagem do uso de ligas de titânio como implantes, é a característica inerte 

de sua superfície, que limita a formação de novo tecido ósseo ao redor do implante, e 

resulta na incapacidade de alcançar uma osseointegração ideal [9]. Além da toxicidade e 

da falta de osseointegração, ligas metálicas utilizadas como implante podem induzir a 

redução na densidade óssea (stress shielding), rigidez, infecções, dor crônica, entre outros 

efeitos colaterais [10]. 

 As várias desvantagens dos implantes metálicos e o crescente envelhecimento da 

população tem motivado o desenvolvimento de materiais que forneçam uma terapia 

clínica melhorada [11]. Neste contexto, a engenharia de tecidos é uma área da ciência 

aplicada que vem demonstrando intensa dedicação para o desenvolvimento de 
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biomateriais que reparam ou substituam os tecidos, como osso, cartilagem, pele, músculo, 

entre outros [12]. O termo engenharia de tecidos foi oficialmente cunhado em um 

workshop da National Science Foundation em 1988 para significar “a aplicação de 

princípios e métodos de engenharia e ciências da vida para a compreensão fundamental 

das relações estrutura-função em tecidos normais e patológicos de mamíferos e o 

desenvolvimento de substitutos biológicos para restaurar, manter ou melhorar a função 

dos tecidos"[13].  

 Os biomateriais adequados para a engenharia de tecidos devem atender a alguns 

critérios bastante desafiadores, por exemplo, fornecer um molde temporário (scaffold) 

para o crescimento do tecido; exibir propriedades mecânicas semelhantes às do tecido 

hospedeiro; ser biodegradáveis para permitir a regeneração completa dos tecidos, e os 

subprodutos dessa degradação também devem ser não-tóxicos e capazes de serem 

eliminados do corpo sem interferência com outros órgãos; devem ser biocompatíveis para 

evitar uma resposta imunológica; ter uma estrutura porosa, com poros interconectados, 

para garantir a penetração celular, a difusão adequada de nutrientes para as células, e 

permitir a difusão de produtos residuais para fora do scaffold; e, por fim, devem ser de 

baixo custo e de fácil fabricação em larga escala para permitir que seu uso seja estendido 

para uma faixa maior da população [10,11,13]. 

 Embora desafiadora, a engenharia de tecidos oferece várias vantagens, como a 

redução do número de cirurgias associadas à remoção de estabilizadores metálicos e 

remoção de enxertos, menor tempo de recuperação, custos mais baixos e riscos reduzidos 

[10]. O implante de engenharia de tecidos fornece um ambiente favorável 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 composição de matrizes 

extracelulares nativas, fornecendo a base primária para a regeneração de novos tecidos 

[14]. A tecnologia de manufatura aditiva surgiu como uma ferramenta promissora para a 

fabricação de scaffolds com alta precisão, 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 impressão utilizada. Uma 

variedade de materiais vem sendo usados para desenvolvimento de scaffolds, incluindo 

materiais poliméricos, cerâmicos, metálicos, e compósitos [18]. Embora os materiais 
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naturais sejam vantajosos para os processos celulares, o uso de polímeros sintéticos como 

a poli (caprolactona) (PCL), o poli (ácido láctico) (PLA), e o poli (ácido láctico-co-ácido 

glicólico) (PLGA) para scaffolds resultam em maior resistência mecânica, maior 

processabilidade e taxas de degradação controláveis [19,20]. 

BACKES [21], revelou que a incorporação de 10% de β-fosfato tricálcio (β-TCP) 

na matriz de PLA levou a uma modificação da molhabilidade do material, aumento da 

proliferação de osteoblastos e a uma maior diferenciação de células tronco, sem alterações 

significativas nas propriedades reológicas, térmicas e mecânicas. O compósito PLA-

10%TCP foi extrudado na forma de filamento e utilizado para impressão de scaffolds por 

manufatura aditiva. Embora a adição de β-TCP tenha melhorado as propriedades 

biológicas dos scaffolds, a incorporação simultânea de outros compostos bioativos pode 

resultar em um aumento ainda maior dessas propriedades. Nanopartículas de Óxido de 

Cério (CeONPs), por exemplo, possuem atividade redox que possibilita regular os níveis 

de espécies reativas de oxigênio,  regulando processos celulares essenciais para a 

regeneração óssea [22,23]. A presença de CeONPs cria um ambiente favorável para a 

adesão e proliferação de osteoblastos, estimulando a formação de novo tecido ósseo. 
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2 OBJETIVOS 

O objetivo principal deste trabalho foi o desenvolvimento de scaffolds do 

compósito poli (ácido lático) (PLA)-10 wt% β-fosfato tricálcio (β-TCP) via manufatura 

aditiva e modificação da superfície com nanopartículas de óxido de Cério (CeONPs), para 

estimular o crescimento de células ósseas. Para promover a adesão das células na 

superfície dos scaffolds foram testados dois métodos de tratamento superficial, um 

tratamento alcalino a base de hidróxido de sódio e a aplicação de plasma.  
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3 REVISÃO DA LITERATURA  

3.1 ENGENHARIA DE TECIDO ÓSSEO 

 Lesões e defeitos ósseos constituem um recorrente problema clínico, que vem 

gradualmente aumentando com o envelhecimento da população. A maioria são causados 

por trauma, porém fraturas patológicas decorrentes de malformações, osteoporose e 

tumores também são existentes [10]. O padrão atual para solução de problemas ósseos é 

a cirurgia para alinhar e estabilizar o osso, geralmente com pinos, parafusos, placas ou 

bastões metálicos, ou, ainda, a completa substituição do osso por implantes metálicos, 

que é comum especialmente para fraturas de quadril em pacientes idosos [10]. O enxerto 

ósseo também é uma alternativa, mas requer múltiplas cirurgias e têm uma morbidade 

associada ao local doador [10]. Recentemente, a engenharia de tecido vem focando 

esforços no desenvolvimento de uma terapia alternativa baseada no uso de scaffolds que 

sirvam de suporte para a regeneração óssea. 

 Scaffolds utilizados para crescimento ósseo precisam ser porosos para permitir o 

crescimento de células e transporte de massa eficiente de nutrientes, oxigênio, fatores de 

crescimento e produtos residuais, e para construções maiores, os poros também devem 

facilitar a vascularização para evitar a necrose no núcleo [10]. Vários estudos têm 

revelado que uma maior proliferação de osteoblastos (células de osso) pode ser alcançada 

pela manipulação da porosidade de enxertos ósseos. A estrutura com poros possui uma 

grande área superficial, que fornece mais sítios de adsorção para as células [12]. A 

porosidade dos scaffolds, assim como interconectividade entre poros, permeabilidade a 

fluídos corporais/proteínas e resistência a compressão são algumas das propriedades mais 

importantes para o sucesso no desenvolvimento de scaffolds [24]. 

Materiais para reparação de tecido ósseo têm mimetizado a composição e/ou 

estrutura natural do osso [12]. Os ossos são formados por estruturas nano, micro e macro 

porosas compostas essencialmente por matriz extracelular (extra cellular matrix - ECM), 

principalmente colágeno disposto em nanofibras com diâmetro de 50 a 500 nm, e cristais 

de hidroxiapatita (HA; Ca10(PO4)6(OH)2) com 10-60 nm de comprimento e 2-6 nm de 

largura orientadas na mesma direção das fibras de colágeno [25]. A estrutura composta 

de nanofibras (fibrilas) de colágeno mineralizado se alinham e se organizam de maneira 

a formar estruturas de ordem superior e, eventualmente, um osso cheio [10] (Figura 1). A 
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organização hierárquica do osso e seu padrão alinhado em forma de hélice explicam a 

combinação paradoxal de rigidez e tenacidade do osso. 

 

Figura 1 Hierarquia óssea. Adaptado de [26]. 

  

3.2 MANUFATURA ADITIVA 

As tecnologias disponíveis para fabricação de scaffolds podem ser divididas em 

duas categorias principais: convencional e prototipagem rápida. Técnicas convencionais 

incluem evaporação de solvente e lixiviação de partículas (solvent-casting and particle 

leaching), liofilização (freeze drying), separação de fases termicamente induzida 

(thermally induced phase separation - TIPS), formação de espuma por gás (gas foaming), 

processo de formação por pó (powder-forming process), e eletrofiação; esses métodos são 

subtrativos, nos quais partes do material são removidas de um bloco inicial para alcançar 

a conformação desejada. As principais desvantagens incluem a capacidade limitada de 

controlar a geometria do material e o uso de solventes orgânicos que podem comprometer 

a viabilidade celular [27]. 

As técnicas de prototipagem rápida (manufatura aditiva), como estereolitografia, 

fabricação por filamento fundido (fused filament fabrication – FFF), sinterização seletiva 

a laser (selective laser sintering - SLS) e bioimpressão, foram introduzidas recentemente 

com o objetivo de superar as limitações das convencionais. Estas técnicas utilizam 

processos de fabricação aditiva (também definidos como manufatura aditiva) que 

fabricam o objeto 3D final via deposição de camadas sobrepostas, utilizando materiais 
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líquidos, sólidos ou na forma de pós [27]. Em geral, essas técnicas não utilizam solventes 

orgânicos tóxicos, e permitem um maior controle da geometria do material, levando a 

uma maior biocompatilidade.  

A tecnologia de prototipagem rápida baseia-se na possibilidade de obter objetos 

(computer aided-manufacturing - CAM) a partir de uma definição de modelo 3D 

(computer-aided design - CAD). Os sistemas CAD/CAM incluem três componentes: uma 

ferramenta/scanner de digitalização que transforma a geometria em dados digitais que 

podem ser processados por um computador; um software que produz um conjunto de 

dados legível por uma máquina de fabricação; e uma tecnologia de fabricação 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 não 

invasivas, como a ressonância magnética e a tomografia computadorizada [27]. 

Dentre os processos de manufatura aditiva existentes, o mais popular é o chamado 

Deposição no Estado Fundido (Fused Deposition Modeling - FDM ®), também 

conhecido como Fabricação de Filamento Fundido (Fused Filament Fabrication - FFF) 

devido a sua acessibilidade econômica, facilidade de uso e variedade de materiais 

comercialmente disponíveis [16].  

Entre as técnicas de manufatura aditiva, a fabricação de filamentos fundidos (FFF) 

tem como vantagens: utilização de equipamentos simples e baratos, não utiliza solventes 

tóxicos, possibilita o uso de mais de um tipo de material na produção de um mesmo 

scaffold [28], e fornece flexibilidade no manuseio e processamento dos materiais [27]. A 

maior desvantagem desta técnica é sua resolução limitada, que permite controlar a 

espessura de camada entre 50-400 µm [29,30]. As variáveis controláveis, como por 

exemplo tipo de material, velocidade de impressão e a espessura da camada (dependendo 

do diâmetro do bico de extrusão), resulta em scaffolds com morfologia ajustável [31].  

Os principais desafios da técnica de FFF são a escolha do material a ser utilizado, 

que devem ter propriedades reológicas específicas, e a pré-fabricação de filamentos com 

propriedades consistentes, como o diâmetro, ao longo material (rolo de filamento) [31]. 

Os termoplásticos, como poli (ácido lático) (PLA), policarbonato (PC), poli(tereftalato de 

etileno) (PET), nylon (PA) e o copolímero de acrilonitrila-butadieno-estireno (ABS) são 

comumente utilizados [32], mas para bioaplicações os materiais poliméricos ou 
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compósitos que vêm sendo estudados são 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 interações com sistemas vivos, o curso de 

qualquer procedimento terapêutico ou diagnóstico" [37]. A interação do biomaterial com 

as células é dependente da composição, topografia e propriedades mecânicas do material. 

Para conseguir a biomimética da matriz extracelular, materiais poliméricos, cerâmicos e 

compósitos polímero-cerâmica têm sido desenvolvidos [38, 39, 40].  

Os polímeros utilizados como biomateriais se enquadram em duas categorias: 

natural ou sintética. Polímeros sintéticos possuem algumas vantagens, como: (I) são 

produzidos sob condições controladas e, portanto, exibem propriedades reprodutíveis e 

controle de impurezas, (II) exibem uma taxa de degradação controlada, (III) possibilidade 

de projetar ou ajustar as propriedades mecânicas e de fabricar formas complexas, (IV) 

pode ser produzido a custos reduzidos, em grandes quantidades e com longa durabilidade 

[27].  

Os polímeros sintéticos têm sido investigados para aplicações biológicas em grande 

parte devido a sua capacidade para se adequar à cinética de degradação e suas 

propriedades físicas [31,41,42,43]. Dentro da classe dos polímeros sintéticos, os 

poliésteres alifáticos têm atraído a atenção das pesquisas, como por exemplo a 

policaprolactona (PCL), poli (ácido láctico-co-glicólico) PLGA, poli (óxido de etileno) 

(PEO), poli (3-hidroxibutirato) (PHB), sendo o PLA o polímero sintético considerado um 

dos biopolímeros mais promissores [42,44,45,46,47]. Apesar das boas propriedades 

mecânicas, biocompatibilidade e a previsibilidade da cinética de degradação do PLA, ele 

não fornece uma superfície favorável para a fixação e proliferação celular devido à falta 

de sinais específicos reconhecíveis para as células. Portanto, o PLA vem sendo 

modificado com compostos bioativos, como por exemplo os fosfatos de cálcio 

[48,49,50,51,52].  

A combinação de PLA com fosfatos de cálcio é especialmente interessante para 

aplicação óssea. Fosfatos de cálcio, como hidroxiapatita (HA, Ca10(PO4)6(OH)2), β-

fosfato tricálcio (β-TCP, Ca3(PO4)2) e fosfato de cálcio bifásico (BCP, uma combinação 
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de HA e TCP), apresentam boa biocompatibilidade, osteocondutividade e 

osteoindutividade [53, 54, 55] devido à semelhança com a composição inorgânica do osso 

[12]. Entretanto, suas aplicações clínicas são restritas por causa de sua fragilidade inerente 

e má capacidade de forma [56]. Yuan et al. observaram um alto potencial osteoindutivo 

para cerâmicas contendo β-TCP quando comparado com HA pura [57,58]. Compósitos 

de PLA- β-TCP, PLA-HA e PLA-BCP vêm mostrando resultados promissores em relação 

as propriedades mecânicas e bioatividade [48,49,50.51,52]. 

Nejati et al. [48] estudaram compósitos de nano e micro HA com PLA fabricados 

pelo método de separação de fase induzida termicamente. A adição de micro HA 

aumentou o módulo de compressão de 2,4 MPa para 13,7 MPa e aumentou a afinidade 

celular observada através do formato espraiado das células para os compósitos com HA, 

especialmente para nano HA, embora os autores não mencionem o percentual de HA. 

Resultados semelhantes foram obtidos com a incorporação de β-TCP e BCP [49]. 

Nanocompósitos de PLA/ β-TCP (1 % em massa) produzidos pelo método de eletrofiação 

levou a nucleação de apatita após incubação em solução de fluido de corpo simulado 

(SBF) por 3 dias [50]. Compósitos PLA-BCP utilizando BCP quimicamente modificado 

por L-lactídeo, melhoraram a interação interfacial entre o BCP e a matriz do polímero e, 

portanto, levaram a uma maior resistência à compressão [52]. 

 

3.3.1 Poli (ácido láctico) (PLA) 

O PLA é um poliéster alifático sintético, termoplástico e biodegradável. É 

sintetizado a partir do ácido lático obtido de fontes renováveis como amido de milho e 

cana de açúcar [59,60]. Suas características tais como biocompatibilidade e absorção 

biológica (gera subprodutos atóxicos, presentes no metabolismo de animais e 

microrganismos), além de boas propriedades mecânicas, fácil 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 fusão considerado baixo [62,63,64,65,66,67,68,69,70].  

Uma característica importante do PLA é sua capacidade de existir de duas formas 

ópticas: isômeros D e L (Figura 2). O ácido lático extraído da fermentação consiste em 

99,5% do isômero L. A razão 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 - Enantiômeros do ácido lático [73] 

 

Dependendo da estereoquímica e do histórico térmico, no estado sólido, o PLA 

pode estar tanto na fase amorfa como na fase semicristalina [74]. Abaixo da temperatura 

de transição vítrea (Tg) o PLA tem comportamento frágil, e acima dessa temperatura o 

PLA amorfo altera a característica rígida para borrachosa e culmina em um 

comportamento de líquido viscoso com a elevação da temperatura [74]. Na temperatura 

ambiente o PLA é relativamente rígido [75], embora sua Tg seja baixa, na faixa dos 55-

65 °C [76,77], com sua temperatura de fusão (Tm) de 160 °C [60]. A composição 

estereoquímica bem como a massa molar tem uma forte relação com a Tg. De forma geral, 

com o aumento da massa molar a Tg aumenta e, aumentando o percentual do 

estereoisômetro L, a Tg também aumenta [71,78]. 

O grau de cristalinidade dos polímeros é uma importante propriedade e pode ser 

determinada pelo percentual da amostra na região cristalina versus o percentual na fase 

amorfa [42]. Para o PLA, o histórico térmico e sua composição tem efeito na morfologia 

dos cristais de PLA [74]. A composição (L/D) vai influenciar  o grau de cristalinidade. 

Diversas propriedades dos polímeros são afetadas pelo grau de cristalinidade incluindo, 

mas não limitado à dureza, tensão de escoamento, rigidez e ponto de fusão [42]. Para o 

PLA, o grau de cristalinidade também vai influenciar sua taxa de degradação, 

considerando que a quebra hidrolítica das cadeias tendem a ocorrer na região amorfa [79]. 

O grau de cristalinidade depende por sua vez de fatores estruturais e externos tais como 

regularidade espacial, rigidez da cadeia, forças intermoleculares, isomeria, volume, 

aditivos e uma segunda fase [80]. Mehta et al. [71]) e Garlotta [60]) fizeram uma extensa 

revisão da influência da isomeria nas propriedades do PLA. A Tabela 1 mostra a variação 
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das temperaturas de transição vítrea, Tg, e de fusão, Tm, para copolímeros (L/D,L)PLA 

em diferentes concentrações. 

 

Tabela 1 - Temperaturas de transição primárias para copolímeros (L/D, L) -PLA [60].  

Razão de 

Copolímeros 

Temperatura de transição vítrea 

(°C) 

Temperatura de fusão 

(°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) a 
a Temperatura de fusão obtida pela cristalização por deformação. 

 

3.3.2 PLA- β-TCP 

Os compósitos de PLA-β-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 compósitos de PLA/β-TCP com diferentes 

concentrações de β-TCP: 5, 10 e 25% em massa. As amostras com concentrações de 5 e 

10% em massa apresentaram comportamento reológico similar ao PLA puro. Na matriz 

com 25% de β-TCP foi possível identificar aglomeração e redução na estabilidade 

térmica. Biocompatibilidade e bioatividade foram avaliadas por ensaio de incubação do 

material compósito em SBF por 7 e 21 dias combinada com posterior análise superficial 

utilizando as técnicas microscopia eletrônica de varredura (MEV) e difração de raios X 

(DRX) em busca de sinais da formação de hidroxiapatita carbonada, que foi confirmada 

no teste de 21 dias de incubação. Na imagem de MEV (Figura 3) é possível observar 

traços de nucleação de fosfatos de cálcio na superfície do material nas amostras de 5 e 

10% em massa, após 21 dias. Devido à similaridade reológica com o PLA puro, 

filamentos de 1,75 mm de diâmetro foram utilizados para produzir parafusos utilizando a 

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

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

 

Donate et al.[83] realizaram testes morfológicos, mecânicos e biológicos em 

scaffolds produzidos utilizando compósitos de PLA/TCP e PLA/CaCO3 pela técnica de 

manufatura aditiva. Os autores investigaram uma concentração fixa de 5% m/m para cada 

aditivo e uma combinação dos dois (2,5% de cada). Ambos os aditivos aumentaram a 

hidrofilicidade, porosidade e rugosidade dos scaffolds levando a um aumento 

significativo na atividade metabólica de células osteoblásticas humanas (Figura 4). Em 

um outro trabalho, Chen et. al [84] demonstraram que uma superfície hidrofílica e rugosa 

se apresentou mais propícia para a fixação de células. 
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Figura 4 - Atividade metabólica de osteoblastos nos scaffolds determinados pelo ensaio 

de Alamar Blue (*p < 0,05 e ***p < 0,001). CaCO3, carbonato de cálcio; PLA, ácido poli 

(lático); β-TCP, beta-fosfato tricálcio. Adaptado de [74]. 

 

 Wozna et al. [85] estudaram compósitos de PLA/TCP e PLA/HA utilizando a 

técnica de sinterização seletiva a laser (SLS – Selective Laser Sintering). Testes 

microbiológicos e mecânicos foram realizados em três variações de materiais e os 

resultados obtidos indicaram um aumento na concentração de osteoblastos na superfície 

dos materiais com maiores teores de HA e TCP. Foram estudados materiais com as 

seguintes concentrações: PLA/20% HA, PLLA/30% HA e PLLA/30% TCP. O compósito 

com 30% em massa de β- TCP apresentou o maior crescimento de osteoblastos dentre os 

materiais testados após 21 dias de incubação. 

 Cao et al. [86] estudaram compósitos de PLA com nanopartículas de TCP em um 

estudo in vivo. A concentração adotada foi de 30% de nanopartículas de TCP sobre a 

matriz de PLA. Foram estudados 3 materiais (Figura 5), sendo os dois primeiros materiais 

comerciais e o último, objeto de avaliação dos pesquisadores: (A) enxerto ósseo de crista 

ilíaca tricortical autóloga; (B) PEEK poli (éter-éter-cetona) e (C) PLA/30% 

nanopartículas de TCP. Os resultados encontrados após 12 semanas mostraram que os 

enxertos de PLA/30% nanopartículas de TCP apresentaram melhores resultados do que 

os enxertos convencionais: autólogo e PEEK [86]. 
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Figura 5 - (A) enxerto ósseo de crista ilíaca tricortical autóloga; (B) PEEK poli (éter-éter-

cetona) e (C) PLA/30% m/m nanopartículas de TCP e travas de PLA/2% m/m 

nanopartículas de β-TCP. [86]  

 Em um outro artigo, Backes et al.[78] produziram filamentos adequados para a 

manufatura aditiva utilizando diferentes combinações de PLA, HA e TCP em uma 

extrusora dupla-rosca. Na sequência, os filamentos foram utilizados para a produção de 

scaffolds utilizando a técnica de FFF com diferentes geometrias. A adição de HA e TCP 

tornaram os scaffolds bioativos, estimulando o crescimento de fosfatos de cálcio após a 

incubação em SBF. Além disso, os scaffolds impressos suportaram a fixação, 

proliferação, e diferenciação celular. A Tabela 2 mostra as concentrações e materiais 

utilizados [87].  

 

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

de extrusão. [87] 

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

PLA 100 0 0 

PLA5HA 95 5 0 

PLA10HA 90 10 0 

PLA5TCP 95 5 5 

PLA10TCP 90 10 10 

 

Os fosfatos de cálcio, como o β-fosfato tricálcio (β-TCP), figura (6), e a 

hidroxiapatita (HA) estão entre as biocerâmicas mais utilizadas na área médica. Dentre 

os vários fosfatos de cálcio existentes, o β-TCP tem atraído muita atenção na pesquisa 

médica devido a uma série de propriedades que o tornam um material apropriado para a 
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fabricação de implantes ósseos. Dentre essas propriedades pode-se citar a sua 

biocompatibilidade, capacidade de osteocondução e reabsorção quando implantado 

[88,89].  

 

 

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

 

Apesar dos avanços obtidos com PLA-TCP, desafios importantes ainda 

permanecem. Entre eles, destacam-se a limitação na indução da diferenciação osteogênica 

e a necessidade de aprimorar a funcionalização superficial dos scaffolds para promover 

respostas celulares mais específicas. Nesse contexto, surge o interesse crescente pelo uso 

de nanopartículas bioativas, como o óxido de cério (CeO₂), cujas propriedades 

antioxidantes e pró-diferenciação celular têm se mostrado promissoras em estudos 

recentes. A seguir, será discutida a aplicação do cério como aditivo funcional na 

superfície de scaffolds, com o objetivo de ampliar seu potencial terapêutico na 

regeneração óssea. 
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3.3.3 CÉRIO  

Além dos fosfatos de cálcio, outros aditivos que vêm sendo estudados para 

aumentar a proliferação de osteoblastos e/ou para promover diferenciação de células-

tronco em osteoblastos são: (I) alguns óxidos como MgO, SiO2 e CeO2, (II) fatores de 

crescimento angiogênico e (III) peptídeos. As células-tronco são autorrenováveis e 

apresentam um potencial inerente de diferenciar-se em vários tipos celulares, como 

células de osso, cartilagem, gordura etc. Esse potencial de diferenciação vem sendo 

amplamente explorado na terapia regenerativa. Durante a regeneração 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), lantânio (La) e itérbio (Yb), existem 

em ossos saudáveis, e o conteúdo de acúmulo muda com a idade [91]. Nos últimos anos, 

o elemento cério foi incorporado em biovidros para melhorar as funções dos osteoblastos 

[92,93,94,95,96,97,98,99]. No entanto, os mecanismos de osteogênese do cério 

continuam sendo controversos, geralmente considerados como a ativação da via de 

sinalização BMP-TGFβ [100], SMAD1/5/8 [101], ou ERK [22]. 

Lu et al. [22] incorporaram micropartículas de biovidro contendo nanopartículas 

de óxido de cério (Ce-BG) em uma matriz de quitosana através da técnica de liofilização. 

A presença de óxido de cério nos scaffolds promoveu rapidamente a proliferação e 

diferenciação osteogênica das células-tronco mesenquimais derivadas da medula óssea 

humana (hBMSCs), como confirmado pela regulação positiva de marcadores relacionados 

à osteogênese, 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 deposição de 

colágeno, a formação de osteoblastos e a regeneração óssea em comparação com os 

scaffolds contendo apenas quitosana-BG [22]. Nanopartículas de CeO2 foram também 

adicionadas em matriz de PLGA, através da mistura do pó de óxido de cério com soluções 

poliméricas em diclorometano (solvent casting), e posterior obtenção de scaffolds em 

moldes pré-estampados [23]. Os autores observaram que os scaffolds de PLGA-CeO2 

apresentaram uma maior capacidade para promover o crescimento de células-tronco 

mesenquimais derivadas de murinos (MSCs), comparado com o PLGA puro [23]. 

Recentemente, também foi demonstrado que as nanopartículas de CeO2 possuem 

atividade anticancerígena, anti-inflamatória e bactericida, através da modulação dos 
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níveis de espécies reativas de oxigênio, e, portanto, podem ser úteis em aplicações 

biomédicas para proteger as células contra danos por radiação, estresse oxidativo, 

inflamação e contaminação por micro-organismos [102,103]. Li e coautores 

incorporaram 10 e 30% de CeO2 em revestimentos de hidroxiapatita depositados em liga 

de Ti6Al4V, pela técnica de pulverização por plasma, para promover respostas 

osteogênicas e reduzir reações inflamatórias [104]. A adição de CeO2 nos revestimentos 

conferiu propriedade anti-inflamatória e resultou em melhores comportamentos 

osteogênicos das células-tronco mesenquimais (BMSCs) em termos de proliferação 

celular, atividade da fosfatase alcalina (ALP) e formação de nódulos mineralizados, 

comparados a hidroxiapatita pura [104]. 

Diante das limitações dos compósitos convencionais, como PLA-TCP, na 

promoção da diferenciação osteogênica, a incorporação de aditivos funcionais tem se 

mostrado uma estratégia promissora para potencializar a bioatividade dos scaffolds. 

Nesse contexto, nanopartículas de óxidos metálicos, especialmente o óxido de cério 

(CeO₂), vêm ganhando destaque por apresentarem propriedades antioxidantes, anti-

inflamatórias e capacidade de modular vias de sinalização celular relacionadas à 

osteogênese. No entanto, para que esses benefícios se manifestem de forma eficaz, é 

fundamental considerar não apenas a composição do material, mas também as 

características da superfície do scaffold, como rugosidade, molhabilidade e topografia. 

Tais propriedades influenciam diretamente na adesão, ancoragem e proliferação celular, 

podendo ser moduladas por diferentes tratamentos superficiais, sejam eles químicos, 

físicos ou por deposição de filmes bioativos. Assim, a associação entre a funcionalização 

superficial e o uso de nanopartículas como o CeO₂ surge como uma abordagem sinérgica 

capaz de otimizar a interação entre biomateriais e células osteoblásticas, ampliando o 

potencial terapêutico dos scaffolds na engenharia de tecidos ósseos. 

 

3.4 TRATAMENTO SUPERFICIAL DE SCAFFOLDS  

Os aditivos utilizados para aumentar a bioatividade dos polímeros sintéticos 

podem ser adicionados diretamente na composição do material, produzindo compósitos, 

ou depositados na forma de filme sobre a superfície polimérica. Ambas as estratégias vêm 

sendo muito exploradas. A produção de compósitos normalmente favorece as 
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propriedades mecânicas do material, enquanto a deposição de filmes bioativos favorece 

a adesão e proliferação celular.  

Uma variedade de polímeros naturais e biomacromoléculas têm sido depositados 

na superfície de scaffolds de PLA para melhorar sua biocompatibilidade. Rasal et al. [105] 

reporta que a interação superficial do PLA com outros materiais é importante em 

numerosas aplicações médicas. Funcionalidades superficiais tais como hidrofilicidade, 

rugosidade e topografia são geralmente requeridas e precisam ser otimizadas. A Tabela 3 

abaixo traz os efeitos das propriedades físico-químicas dos biomateriais na adesão 

osteoblástica.  

Tabela 3 - Efeitos das propriedades físico-químicas dos biomateriais na adesão de 

células osteoblásticas. 

Propriedades 

Superficiais  

Efeitos na adesão osteoblástica 

Topografia A superfície rugosa aparenta ser mais propícia à adesão celular 

[106,107]. Entretanto, quando a rugosidade da superfície está 

acima de 2,19 µm, por sua vez, o material inibirá a adesão das 

células osteoblásticas [108]. Anselme et al. provaram que a 

adesão da célula pode ser promovida por uma superfície de 

menor repetibilidade [109]. 

Molhabilidade A superfície hidrofílica é mais propícia para a fixação de 

células [110,111]. Há uma faixa ideal de molhabilidade da 

superfície para adesão da célula (<60°) [112]. 

Carga superficial No estágio inicial, os osteoblastos com carga negativa natural 

de proteína de superfície podem aderir aos materiais com carga 

positiva [113]. Com a absorção da proteína circundante e a 

formação da matriz proteica, a superfície do material 'carregado 

positivamente' é modificada em um que seja favorável à adesão 

de osteoblastos [114,115,116]. 

Porosidade O tamanho dos poros em torno de 120 µm foi mais favorável 

para a adesão de osteoblastos [117,118], enquanto o tamanho 

dos poros de 325 µm tem um melhor desempenho na 

osseointegração precoce [118]. 

Bioatividade 

superficial 

Proteínas ECM [119,120], sequência RGD [121,122] e 

citocinas [123] provaram ter o potencial de promover a 

ancoragem de células osteoblásticas. 
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As células osteoblásticas aderem aos biomateriais de forma indireta, e este 

processo pode ser dividido em pré-revestimento, ancoragem, adesão focalizada e 

espalhamento. A estratégia para melhoramento da adesão de células osteoblásticas em 

biomateriais tradicionalmente tem foco no ajuste da topografia de superfície (como 

rugosidade), química de superfície (como energia de superfície), molhabilidade, carga 

superficial, tamanho dos poros e bioatividade superficial [84]. 

As mudanças superficiais podem ser classificadas como permanentes 

(acoplamento covalente de grupos funcionais) ou temporárias (acoplamentos não-

covalentes). A Tabela 4 traz um resumo dos principais tipos de tratamentos, permanentes 

ou temporários, espécies ativas, vantagens e desvantagens e a respectiva referência.
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Tabela 4 - Revisão das publicações sobre modificações superficiais do PLA. Adaptado de [105] 

T

i

p

o 

Tratamento Espécies ativas na superfície Vantagens Desvantagens Referências 

P

e

r

m

a

n

e

n

t

e 

Tratamento alcalino Ácidos carboxílicos e hidroxilas Baixo custo 
Degradação do 

polímero 

[45,124,125,126,127,128,129, 

130,131] 

Foto ativação 

Quitosana 

Poliacrilamida (PAAm) 

Poli (ácido metacrílico) (PMAA) 

Poli (hidroxietil metacrilato) (PHEMA) 

Poli (ácido acrílico) (PAA) 

Baixo custo 

Reações amenas  

Seletividade da luz UV 

Dificuldade de obter 

uma alta densidade de 

enxerto/grupos ativos 

[127,132,133.134.135.136.137.

138,139,140,141,142,143,144,1

35,146] 

T

e

m

p

o

r

á

r

i

o 

Revestimento via 

deposição/adsorção 

Apatitas 

Fibronectina 

Colágeno 

Vitronectina 

Trombospondina 

Tenascina 

Laminina 

Enactina 

Peptídeos RGD (Ácido 

arginino-glicino-espártico) 

Copolímero PLA/PEG 

Protocolo simples e conveniente 

Adsorção passiva pode 

induzir adsorção 

competitiva de outros 

materiais no sistema e 

mudar a configuração 

das espécies adsorvidas 

[124,147,148,149,150,151,152,

153,154,155,156] 

Aprisionamento 

Alginatos 

Quitosana 

Gelatina 

Poli (L- lisina) 

PEG 

Poli (ácido aspártico) 

Aumento significativo da 

hidrofilicidade 

Uso de solventes não 

biocompatíveis 
[157,158,159,160,161] 

Aditivos Migratórios 

Poli (metil metacrilato-r-polioxietileno 

metacrilato) (p(MMA-r-POEM)) modificado 

com Arg-Gly-Asp (RGD) peptídeos 

Poli (óxido etilênico) -poli (óxido propilênico) 

(Pluronic) 

Poli (D, L- ácido lático) -poli (etileno glicol) e 

derivativos RGD 

Aumento da ancoragem de 

fibroblastos 

Aumento da hidrofilidade 

Aumento da adesão de condrócitos 

Caráter temporário 
[162,163,164] 

 

Plasma 

(hélio, oxigênio, 

nitrogênio, amônia) 

Grupos aminas, ácidos carboxílicos, hidroxilas 

Aumento da hidrofilidade 

Adesão celular 

Incorporação de grupos funcionais 

capazes de fazer ligação covalente 

Caráter temporário; 

Podem degradar o PLA 

[165,166,167,168,169,170,171,

172,173,174] 
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Das modificações não permanentes temos o cobrimento de superfície envolvendo 

a deposição/adsorção das espécies modificantes na superfície do polímero. Tipicamente 

o PLA tem sido coberto com apatita biomimética; proteínas da matriz extracelular tais 

como fibronectina, colágeno, vitronectina, trombospondinia, tenascina, laminina e 

entactina; e peptídeos, como por exemplo o RGD. No revestimento via 

deposição/adsorção, as espécies são depositadas na superfície do PLA sem 

necessariamente haver uma modificação no polímero.  

No aprisionamento, uma solução solvente/não solvente é previamente aplicada 

sobre o polímero para que moléculas que usualmente não são adsorvidas pelo PLA 

possam ser ancoradas no material (Figura 7). Além disso, esse método não necessita de 

grupos terminais reativos na cadeia. A profundidade do aprisionamento pode chegar a 10-

20 µm.  

 

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

 

A técnica de aditivos migratórios consiste na utilização de materiais com grupos 

funcionais específicos que são misturados na matriz de PLA. Esses aditivos possuem 

certo grau de mobilidade na matriz conforme há uma variação de temperatura. 

Embora o recobrimento de forma não covalente possa trazer resultados positivos na 

bioatividade do PLA, a ligação fraca entre os aditivos e o PLA pode levar a uma rápida 

lixiviação do composto bioativo. Algumas estratégias vêm sendo adotadas para ligar de 

forma covalente os compostos bioativos na superfície do PLA, entre elas o uso de 

tratamento alcalino, foto ativação, e aplicação de plasma. Estes tratamentos podem 

introduzir grupos reativos na estrutura do PLA, e assim facilitar a modificação química. 
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Muitos pesquisadores têm utilizados estes tratamentos apenas para aumentar a 

hidrofilicidade e rugosidade do PLA, sem adição de nenhum revestimento. 

 

3.4.1 TRATAMENTO SUPERFICIAL COM PLASMA 

O plasma, geralmente referido como o quarto estado da matéria, é frequentemente 

definido como um gás ionizado altamente energético, quase neutro, que conduz a 

eletricidade e é gerado pela transmissão de uma certa quantidade de energia (sob a forma 

de calor ou de um forte campo eletromagnético) a um gás. A energia fornecida resulta em 

elétrons altamente energéticos, que transferem sua energia para os átomos através de 

colisões, quebrando a estrutura atômica e ionizando as partículas de gás. 

Consequentemente, a excitação (parcial), dissociação, e processos de ionização ocorrerão 

como resultado dessas colisões [175]. Como exemplo, uma descarga de radiofrequência 

(RF) produzirá uma região luminosa nas proximidades das placas ativadoras ou bobina; 

esta região brilhante é um plasma "frio" que consiste em espécies ionizadas, elétrons 

livres (aproximadamente 1 X 1011 elétrons/cm³), radicais livres (ou átomos da dissociação 

das moléculas), moléculas ou átomos excitados, assim como gás inalterado. Os íons se 

recombinam rapidamente com os elétrons livres à medida que saem da região luminosa. 

O brilho visto, por exemplo com oxigênio, é principalmente devido a esta reação de 

recombinação. [165].  

O tratamento superficial por plasma começou na década de 1960 [166] e na última 

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 oxigênio, 

hélio e nitrogênio para melhorar a molhabilidade. Khorasani et al. [170] melhoraram a 

molhabilidade e aderência de células nervosas em filmes de PLA produzidos pelo método 

de casting utilizando plasma de oxigênio. 

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 eficácia da modificação 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 não 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 superfície foi significativamente reduzida a temperaturas muito mais 

baixas que a Tg do PLA (55 °C). Como esta faixa de temperatura (0-4 °C) é muito mais 

baixa do que a fisiológica bem como a temperatura ambiente, este método de 

estabilização pode não ser prático. 

Uma estratégia que vem sendo empregada é a utilização do plasma como ativador 

da superfície, para então funcionalizar com compostos bioativos. Yang et al. [168] 

aplicaram tratamento de plasma usando amônia (NH3) para melhorar a hidrofilicidade e 

afinidade celular de scaffolds porosos de PLA preparados por uma técnica de lixiviação 

particulada. O plasma de NH3 gerou grupos aminas reativos nos scaffolds de PLA, que 

ancoraram um filme de colágeno através de interações polares e ligações de hidrogênio. 

Após a modificação superficial, os scaffolds mostraram melhor aderência celular de 

fibroblastos de pele humana [169]. Theerakarunwong et al. imobilizaram nanopartículas 

de dióxido de titânio dopadas com íons de ferro (III) na superfície de um filme de PLA 

utilizando um plasma de argônio e silício com o objetivo de promover a atividade 

antimicrobiana e apontaram a existência de ligações covalentes entre a superfície 

modificada pelo tratamento e as nanopartículas [176]. 

 

3.4.2 ATAQUE QUÍMICO COM NaOH 

O PLA dissolve-se em muitos solventes orgânicos comuns, incluindo clorofórmio, 

diclorometano, dioxano, acetato de etila, tolueno, triclorometano e p-xileno, mas não se 

dissolve em água, álcoois e hidrocarbonetos não-substituídos. O poli (D, L -ácido láctico) 

racêmico dissolve-se em acetona, dimetilformamida e tetraidrofurano [45].  

Além disso, o PLA não possui nenhum grupo de cadeias laterais reativas. Ambas 

estas características representam um desafio na modificação da superfície do PLA 

utilizando solventes ecologicamente corretos. A hidrólise de superfície alcalina é uma 

maneira fácil de gerar grupos funcionais reativos, tais como ácidos carboxílicos (-COOH) 

e hidroxilas (-OH) no PLA [124] através da quebra das ligações éster (C-O-C) do 

polímero. O ácido carboxílico resultante no PLA podem ser então conjugados com 

espécies modificadoras de superfície contendo amina (-NH2) ou grupos hidroxila (-OH). 

Tipicamente, os grupos ácidos são ativados primeiro com pentacloreto de fósforo (PCl5) 
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[125], cloreto de tionila (SOCl2) [126] ou carbodiimidas solúveis em água [127], e então 

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 formação de grupos carboxílicos; posteriormente, 

1-(3-dimetilaminopropil)-3-etilcarbodiimida foi utilizado para ligar esses grupos 

carboxílicos do PLA de forma covalente com os grupos aminas da quitosana. A fixação 

e proliferação de osteoblastos foram significativamente melhoradas como resultado deste 

tratamento. Yang et al. [129] hidrolisaram a superfície do PLA tratando-os com uma 

mistura de 0,25 M NaOH/etanol para melhorar sua hidrofilicidade e afinidade celular. A 

baixa concentração da solução alcalina foi utilizada para evitar uma degradação de massa 

significativa. O etanol foi capaz de aumentar o ataque nucleofílico do hidróxido de sódio 

sobre as ligações de ésteres do PLA.  

Diversas estratégias têm sido investigadas para superar a baixa bioatividade do 

poli(ácido lático) (PLA), material amplamente utilizado na engenharia tecidual óssea 

devido à sua biodegradabilidade e processabilidade. Entre essas estratégias, destacam-se 

os tratamentos superficiais, que visam melhorar propriedades como hidrofilicidade, 

rugosidade e funcionalização química, promovendo, assim, maior adesão e proliferação 

celular. Dentre os métodos mais utilizados, estão o tratamento alcalino com soluções de 

NaOH, capaz de introduzir grupos funcionais reativos na superfície do PLA, e o 

tratamento por plasma, que altera a superfície sem comprometer a integridade estrutural 

do material. Com base nesses avanços, o presente trabalho propõe o desenvolvimento de 

scaffolds do compósito PLA-10 wt% β-TCP por manufatura aditiva, seguidos de 

modificação superficial com nanopartículas de óxido de cério (CeONPs), reconhecidas 

por seu potencial osteoindutor. Para favorecer a adesão celular, foram aplicadas e 

comparadas duas abordagens de tratamento superficial: ataque alcalino com hidróxido de 

sódio e ativação por plasma. 
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4 MATERIAIS E MÉTODOS 

A Figura 8 traz uma visão geral do projeto. Foram manufaturados scaffolds a partir 

dos filamentos de PLA-TCP(90:10 % em massa) que seguiram para uma limpeza com 

água destilada para remoção de resíduos de cola usado para ancoragem do material na 

base de impressão e posterior condicionamento em estufa vácuo à 40 °C por 48 h. Dessas 

amostras iniciais, foram reservados alguns scaffolds para serem usados como Controle. 

Na sequência, parte dos scaffolds foram imersas em uma solução de CeONP comercial a 

uma concentração de 0,43 g / 200 ml de etanol - esse grupo foi denominado 

“Ce_Comercial”. Parte do grupo inicial recebeu um tratamento superficial por ataque 

químico através de um banho em solução de 0,5 M NaOH/etanol por 30 min e 

posteriormente foi imerso em uma solução de CeONP comerciais a uma concentração de 

0,1% massa/volume de etanol – esse grupo foi denominado NaOH-Ce_Comercial. Um 

outro grupo de scaffold denominado NaOH-Ce_Sintet recebeu o mesmo tratamento 

superficial por ataque químico do grupo A1, porém, foi imerso em uma solução de 

CeONP sintetizada no laboratório a partir de nitrato de cério hexa hidratado e hidróxido 

de lítio. Todos os grupos passaram por um processo de enxágue e posteriormente foram 

secos em estufa a vácuo por 48 h a 40 °C.  A Tabela 5 resume os grupos de amostras e 

suas diferenças. 
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Tabela 5 - Descrição dos grupos testados 

Grupo Descrição 

Controle 

Scaffolds sem tratamento de superfície ou aplicação de 

CeONP. O grupo avaliará a eficácia do tratamento de 

superfície e a aplicação de CeONP comercial e sintetizada 

Ce_Comercial 

Scaffolds banhados em CeONP comercial (0,43g/200ml de 

etanol abs.), sem tratamento com NaOH. Esse grupo será 

usado para avaliar a eficácia isolada do tratamento de 

superfície com CeONP comerciais. 

NAOH-Ce_Comercial 

Scaffolds tratados com NaOH, com a aplicação de CeONP 

comercial (0,1%m/v), para avaliar o efeito combinado do 

tratamento com NaOH e a aplicação de CeONP comercial; 

NAOH-Ce_Sintet 

Scaffolds tratados com NaOH, com aplicação de CeONP 

sintetizada, para avaliar o efeito combinado do tratamento 

com NaOH e da aplicação 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 solução 

de CeONP sob agitação mecânica e o próprio tubo agindo 

como eletrodo) revestidos com CeONPs comerciais; 
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Figura 8 - Esquema experimental (próprio autor)
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3.1  FABRICAÇÃO 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 isômero D. Os pellets foram moídos 

criogenicamente usando um moinho de martelo Mikro-Bantam® (Hosokawa Micron 

Powder Systems). O PLA em pó foi seco em estufa a vácuo a 60 °C por 1 h e 80 °C por 

4 h, e mantido em dessecador até ser usado. 

O TCP (nanoXIM-TCP200, Ca3(PO4)2) foi adquirido comercialmente da empresa 

FLUIDINOVA (Portugal), possui pureza maior que 90% e tamanho médio de partícula 

de 6,24 µm.  

Antes da extrusão do filamento de PLA-10 wt. % TCP, o PLA foi seco em estufa 

a vácuo a 60 oC por 12 h, e o TCP em estufa com circulação de ar a 100 oC por 12 h. Após 

a secagem, os materiais foram pesados (405 g de PLA e 45 g TCP) e misturados em saco 

plástico para homogeneização. Utilizou-se uma extrusora dupla-rosca corrotacional 

(MT19TC, B&P Process Equipament and Systems) com diâmetro de rosca de 19 mm, 

L/D = 25, velocidade da rosca de 30 rpm, perfil de temperatura de 170, 175, 175, 175, 

175, 175 oC, alimentação de 1 Kg h-1, e obteve-se filamentos com 1,65 - 1,85 mm de 

espessura, que atenderam a espessura necessária para a realização da impressão dos 

scaffolds. O grau de cristalinidade do material produzido foi avaliado por Backes [21] e 

o valor encontrado foi baixo, <1%.  

 

3.2   PRODUÇÃO DOS SCAFFOLDS POR MANUFATURA ADITIVA 

Scaffolds foram produzidos via manufatura aditiva através da técnica de 

fabricação de filamento fundido (FFF) usando um equipamento da marca Sethi, modelo 

S3, disponível no Laboratório de Manufatura Aditiva (DEMa/UFSCar). A temperatura 

de extrusão utilizada foi de 175 °C, temperatura de mesa de 55 °C, velocidade de 

impressão 20 mm s−1 (primeira camada a 10 mm s-1), diâmetro de bico de 400 μm e cola 

bastão 3M para adesão do material na mesa. As amostras foram projetadas usando o 

software SolidWorks® com o objetivo de mimetizar o tamanho dos poros ósseos, 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 cilíndrica 
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com 8 mm de diâmetro, 10 camadas, 300 µm de espaçamento entre os filamentos 

(tamanho dos poros) e padrão de disposição 0-90°. 

 

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

pelo software Slic3r e impressão através da interface do software Repetier-Host. 

 

3.3   TRATAMENTO SUPERFICIAL POR ATAQUE QUÍMICO 

Parte dos scaffolds foram tratados utilizando o método de hidrólise superficial 

alcalina por este ser uma maneira simples de criar grupos funcionais reativos. Os scaffolds 

foram imersos em solução etanólica de 0,5 M NaOH por 30 min e posteriormente 

enxaguados com água destilada por três vezes e seca a 40 °C sob vácuo por 48 h. 

 

3.4   TRATAMENTO SUPERFICIAL POR PLASMA 

O tratamento da superfície com plasma foi feito de forma simultânea a deposição 

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 polímero e uma haste de aço inoxidável 

funcionando como eletrodo aterrado, girando a 2340 rpm. Três escovas de grafite 

conectadas às laterais do eletrodo aterrado garantem o contato elétrico, com os eletrodos 

posicionados a aproximadamente 1,0 cm de distância [194].   

A Figura 10(b) representa outra configuração, composta por um béquer de 

borossilicato contendo a suspensão, coberto por uma tampa de polímero, dois eletrodos 

de aço inoxidável e uma grade de aço inoxidável para fixar os scaffolds no eletrodo 

acionado. O béquer é imerso em um banho de ultrassom para garantir a dispersão das 

nanopartículas ao longo do experimento, com uma distância entre os eletrodos de 4,0 cm.   
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Ambos os sistemas estão conectados a um osciloscópio Tektronix™ TDS 2024B 

para medir as formas de onda de tensão e corrente. Um resistor (10 Ω) auxilia na medição 

da corrente. Como fonte de energia, é utilizado um gerador de plasma pulsado bipolar 

assimétrico DC (ABiPPS) fornecido pela SUPPLIER DC [177]. 

 

 

Figura 10 - Configuração do reator. 

 

Na primeira configuração os scaffolds de PLA-TCP foram inseridos juntamente 

com a solução de nanopartículas no tubo de cobre, sob agitação para assegurar a 

homogeneidade e impedir a formação de precipitados. Na segunda configuração os 

scaffolds foram presos em uma grade e o eletrodo submerso no fluido. Para ambas as 

amostras, foi utilizado nanopartículas de óxido de Cério obtidas comercialmente (Alfa 

Aesar, pureza de 99,5% e diâmetro médio das partículas na faixa de 15 a 30 nm). As 

nanopartículas de Cério foram dissolvidas em água acidificada (pH 2, HNO3) usando um 

ultrassom de ponta (SONICSTM VCX 750) por 30 min. A concentração das suspensões 

de óxido de cério foi fixada em 0,1% (massa/volume) em todos os ensaios . Findado o 

ensaio, os scaffolds foram removidos com o auxílio de uma peneira metálica e lavados 

três vezes com água deionizada, sendo posteriormente mantidos por dois dias no 

dessecador para a retirada de umidade.  
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3.5   SÍNTESE DAS CeONPs 

As nanopartículas de óxido de Cério foram produzidas a partir de nitrato de cério 

(III) hexahidratado (Ce (NO3)3.6H2O, Sigma-Aldrich) e hidróxido de lítio (LiOH, Sigma-

Aldrich), utilizando etanol anidro (Sigma-Aldrich) como solvente. Primeiramente 1,086 

g de Ce (NO3)3•6H2O foram dissolvidos em 50 mL de etanol anidro, e 0,03 g de LiOH 

foram dissolvidos em 50 mL de etanol, com auxílio do banho de ultrassom por 10 min. 

A solução contendo nitrato de cério foi colocada em agitação vigorosa a 25 °C, e então a 

solução de lítio foi adicionada gota a gota. Após a finalização do gotejamento, esta 

solução foi agitada por até 2 h, monitorando a formação das CeONPs por espectroscopia 

de UV-visível utilizando o equipamento Varian Cary 50 Probe na faixa de 200-400 nm. 

A adição de LiOH levou a uma cor laranja da solução, indicando a oxidação de Ce3+ para 

Ce4+ (Figura 11).  

 

Figura 11 - Becker com solução alcoólica de CeONPs. 

 

3.6   DEPOSIÇÃO DAS CeONPs 

As nanopartículas de óxido 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 superfície e com tratamento de NaOH.  

Para deposição das CeONPs (comerciais e sintetizadas), os scaffolds foram 

mergulhados em solução contendo CeONPs sob agitação por 30 min. Após esse período 

os scaffolds foram enxaguados três vezes utilizando água destilada, e secos em estufa à 

vácuo por 48 h a 40 °C. 
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3.7   ESPECTROSCOPIA NA REGIÃO DO UV-VISÍVEL (UV-Vis) 

A técnica de UV-Vis foi utilizada para estimar o tamanho das partículas de Cério 

durante e após a síntese para que o crescimento e/ou aglomeração das nanopartículas 

pudesse ser acompanhado. As análises de espectroscopia na região do UV visível foram 

realizadas no equipamento Varian Cary 50 Probe na faixa de 200-400 nm. Truffault et al. 

reportaram a presença de um pico de absorção na faixa de 290 nm, correspondendo a 

energia de banda (band gap) de cerca de 3.3 eV, caracterizando a formação de 

nanopartículas de Cério [178, 179] durante a análise por UV-Vis de uma solução de 

CeONP. O valor do band gap (𝐸𝑔) das nanopartículas nesse trabalho foi determinado a 

partir dos espectros UV-vis usando a seguinte relação (1):  

 
𝐸𝑔 =

ℎ. 𝑐

𝜆𝑐
 (1) 

 

onde 𝜆𝑐 é o comprimento de onda do pico, determinado a partir da intersecção da tangente 

da borda de absorção com o eixo do comprimento de onda [180]. O tamanho das 

partículas de CeO2 foi estimado utilizando uma equação simplificada derivada por Brus 

[181], baseada no modelo de massa efetiva. No regime de pontos quânticos, a energia de 

confinamento do primeiro estado eletrônico por ser aproximada conforme equação abaixo 

(2): 

 
𝐸𝑔 = 𝐸𝑔

𝑏𝑢𝑙𝑘 +
ℏ0

2𝜋2

2𝑟2
(

1

𝑚𝑒
∗𝑚0

+
1

𝑚ℎ
∗ 𝑚0

) −
1.8ⅇ2

4𝜋𝜀𝜀0𝑟
 (2) 

 

onde r é o raio da partícula, 𝑚𝑒
∗  e 𝑚ℎ

∗  são respectivamente as massas dos elétrons 

e vacâncias e 𝐸𝑔 é o valor do intervalo de banda determinada graficamente e com o auxílio 

da equação (1). Para o Cério, 𝐸𝑔
𝑏𝑢𝑙𝑘 = 3,2 ⅇ𝑉, 𝑚𝑒

∗ = 𝑚ℎ
∗ = 0,4 e 𝜀 = 24,5 [178]. 

 

3.8   ENSAIO DE COMPRESSÃO 

Testes de compressão foram realizados de acordo com a norma ASTM D 695.24, 

utilizando os scaffolds cilíndricos, que foram comprimidos a uma taxa de 0,5 mm min-1, 

usando uma carga de 5 kN. A partir das curvas tensão vs. deformação obtidas, foram 

calculados o módulo de compressão das amostras submetidas a diferentes procedimentos. 
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Os ensaios foram realizados em uma máquina universal de teste Instron, modelo 5569, 

disponível no DEMa/UFSCar. 

 

3.9 ÂNGULO DE CONTATO 

A análise de ângulo de contato foi realizada com o objetivo de avaliar a 

molhabilidade do material (Figura 12). A análise foi realizada nos scaffolds utilizando-se 

um equipamento Biolin, modelo THETA FLEX PLUS. Foram realizadas 5 medições em 

cada amostra com 5 μL de água destilada.  

 

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

 

3.10  MICROSCOPIA DE FORÇA ATÔMICA (AFM) 

A técnica de AFM foi utilizada para análise da topografia e rugosidade superficial 

dos scaffolds no modo contato, para observar o efeito do tratamento alcalino, da aplicação 

de plasma, e principalmente da deposição de CeONP na superfície dos scaffolds. Foi 

utilizado o equipamento Bruker modelo Nanoscope V multimode, disponível no LCE 

(Laboratório de Caracterização Estrutural do DEMa, UFSCar). Foram obtidas três 

imagens de 5 x 5 µm de cada amostra, e obtido o valor da rugosidade superficial média 

(Sa) usando o software Gwyddion. 

 

3.11  MICROSCOPIA ELETRÔNICA DE VARREDURA  

A microscopia eletrônica de varredura foi utilizada para avaliar a morfologia 

superficial do scaffold e para determinar a presença e morfologia das células ancoradas 

sobre a superfície dos scaffolds. As análises foram realizadas no equipamento Philips XL-

30 FEG localizado no LCE (Laboratório de Caracterização Estrutural do DEMa, UFSCar) 
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operando a uma voltagem de 15 kV. As amostras foram coladas em stubs de alumínio e 

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

 

3.12  ENSAIO DE PROLIFERAÇÃO CELULAR  

Os ensaios biológicos foram realizados em parceria com o Laboratório de 

Bioquímica e Biologia Molecular (LBBM), localizado no Departamento de Ciências 

Fisiológicas da UFSCar. 

 As amostras foram esterilizadas com álcool 70% sob luz UV de ambos os lados 

por 15 minutos. Após a esterilização, as amostras foram enxaguadas com solução tampão 

fosfato (PBS), colocadas em uma placa de 48 poços e pré-incubadas com 500 µL de meio 

contendo 89% v/v de α-MEM (Gibco) suplementado com 10% de soro fetal bovino (FBS, 

Vitrocell) e 1% de antibiótico-antimicótico (Vitrocell) por 24 horas em incubadora (série 

II 3110, Thermo Fisher Scientific) a 37 ºC, com umidade controlada e 5% de CO2. Após 

a pré-incubação, células pré-osteoblásticas de camundongo (MC3T3-E1), previamente 

cultivadas, foram semeadas nas amostras utilizando 500 µL com densidade celular de 

50.000 células, sendo as placas incubadas por 1 e 7 dias a 37 ºC com 5% de CO2, com 

troca de meio a cada 2 a 3 dias.  

Após 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 proliferação celular. Após 1 e 7 dias de 

cultura, o meio foi removido, 500 µL de uma solução de meio/resazurina (90/10) foi 

adicionado a cada poço e a placa foi incubada em ambiente escuro por 4 horas a 37 ºC. 

Três amostras por composição foram analisadas, incluindo três controles negativos 

contendo solução de resazurina livre de células. Em seguida, 100 µL da solução de todas 

as amostras foram transferidos para uma nova placa, onde a medição de absorbância foi 

realizada utilizando o leitor de placas SpectraMax i3 - Molecular Devices (570 nm e 600 

nm). Todos os testes biológicos foram realizados em quintuplicata, e os dados obtidos 

foram expressos como média ± desvio padrão.  
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3.13 ANÁLISE ESTATÍSTICA 

As análises estatísticas foram realizadas com o software GraphPad Prism usando one-

way ANOVA, seguido pelo teste de Tukey. As diferenças entre os grupos foram 

consideradas estatisticamente significantes quando p <0,05.  
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5 RESULTADOS E DISCUSSÃO 

5.1 SÍNTESE DAS NANO PARTÍCULAS DE CÉRIO 

 A síntese das nanopartículas de óxido Cério usando hidróxido de lítio e nitrato de 

prata foi acompanhada usando a técnica UV-Vis (Figura 13). A cada 15 minutos da reação 

uma alíquota foi retirada da solução e analisada usando um espectrofotômetro na faixa do 

UV visível. Foi observado o surgimento de um pico em 270 nm com o decorrer da reação, 

correspondente a formação das nanopartículas de óxido de Cério. 

 

Figura 13 - Evolução da absorbância entre 250 e 400 nm. Alíquotas coletadas a cada 15 

min por 2 horas. 

 

O tamanho das partículas foi calculado usando a Equação 2. Considerando 

𝐸𝑔
𝑏𝑢𝑙𝑘 = 3,2 ⅇ𝑉, ℏ0 = 1,054 × 10−34𝐽. 𝑠, 𝑚𝑒

∗ = 𝑚ℎ
∗ = 0,4,  𝑚0 = 9,1093837 × 10−31, 

ⅇ = 2,71828, 𝜀0 = 8,86163 × 10−12  
𝐶2

𝑁𝑚2 e 𝜀 =  24,5,  chegou-se ao resultado de  

𝑟𝑎𝑖𝑜 =  20,5 𝑛𝑚 para o tamanho de partícula. Esse tamanho é comparável com o das 

partículas comerciais também em estudo nesse trabalho, que possui diâmetro entre 15 e 

30 nm. Uma das vantagens de sintetizar a nanopartícula é que ela se encontra bastante 

dispersa. 
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5.2 ENSAIO DE COMPRESSÃO 

A estrutura óssea é composta por diferentes arranjos a depender da região 

analisada. Uma camada mais externa (osso cortical) possui módulo de elasticidade maior 

(7-30GPa) enquanto a camada interna (osso esponjoso) possui módulo significativamente 

menor (50-500 MPa) [182]. Scaffolds com geometrias diferentes podem levar a variações 

das propriedades mecânicas. Portanto além da composição do material a arquitetura 

também tem grande influência em suas propriedades [33] . 

O ensaio de compressão uniaxial permite comparar os scaffolds impressos com 

geometria cilíndrica, poros de 300 µm, e padrão de disposição 0-90°. Os valores médios  

de módulo de compressão dos scaffolds são apresentados na Figura 14 e esses valores 

foram determinados na região linear entre 2 e 8% de deformação das curvas tensão x 

deformação do ensaio de compressão uniaxial para os grupos Controle, Ce_Comercial, 

NAOH_Ce_Comercial e NAOH-Ce_Sintet. 

 

 

Figura 14 – Resultados do teste de compressão dos scaffolds tratados comparados com a 

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

 

 Os módulos de elasticidade medidos variaram entre 78 e 127 MPa indicando uma 

pequena variação 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 o maior módulo entre as amostras testadas. O grupo Ce_Comercial 

apresentou valores de módulo que variaram entre 85 e 114 MPa e não apresentou 
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diferença estatística 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 módulo de elasticidade do grupo NAOH-Ce_Comercial variou entre 78 e 

100 MPa, com uma diminuição significativa em comparação com o grupo Controle. O 

tratamento do scaffold com uma solução etanólica de NaOH pode ter provocado uma 

perda significativa de massa como reportado por Yang [129]. O grupo NAOH-Ce_Sintet 

também apresentou diminuição significativa do módulo de compressão em comparação 

com o controle, variando entre 83 e 97 MPa. Embora o tratamento alcalino ocasione uma 

diminuição da resistência mecânica do material, os valores obtidos ainda estão dentro da 

faixa reportada para o osso esponjoso humano, e, portanto, os materiais em estudo são 

adequados para a aplicação em engenharia de tecido ósseo. 

 

5.3 ÂNGULO DE CONTATO 

Superfícies hidrofílicas são propícias para a adesão celular [183]. O PLA puro 

apresenta valores de ângulo de contato com água variando entre 75 e 85° [184, 185,186]. 

Embora hidrofílico, valores ainda menores são mais adequados para promover a adesão 

celular. Em um de seus trabalhos, BACKES [21] reportou o efeito positivo da 

incorporação de 10% em massa. TCP em PLA, levando a uma diminuição do ângulo de 

contato para 70°. Com o objetivo de avaliar indiretamente a energia superficial dos 

scaffolds foram realizados ensaios de ângulo de contato e os resultados estão compilados 

na Figura 15. Os resultados indicam que apenas os 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 diferença estatística com 

relação a todos os outros grupos, exceto entre si. Os valores para o grupo de controle 

variaram entre 72 e 89°, próximo ao reportado previamente por  BACKES [21].  

Não foi possível identificar uma diferença significativa entre os grupos que 

receberam o tratamento por hidrólise alcalina superficial quando comparados com os 

scaffolds de referência. Embora seja conhecido que o tratamento superficial com NaOH 

reduza o ângulo de contato do PLA [129], o tratamento seguinte com nanopartículas de 

CeONP deve ter contrabalanceado esse efeito, levando a um aumento do ângulo de 

contato ou ainda que o tratamento superficial com plasma não tenha um efeito positivo 

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

 

5.4 MICROSCOPIA DE FORÇA ATÔMICA 

 A microscopia de força atômica é uma técnica bastante interessante no contexto 

de modificação superficial de materiais para aplicações no campo de engenharia de 

tecidos pois permite identificar fatores topográficos que influenciam a maneira como as 

células se proliferam, organizam e dão origem a um novo tecido [187,188,189].  

 Existem diversas formas de caracterizar uma superfície através de informações 

topográficas de rugosidade. Wennerberg e Albraktsson[190] propuseram que parâmetros 

bidimensionais como Ra (rugosidade média) e Rq (rugosidade quadrática média) como 

as medidas mais aplicáveis para a caracterização de scaffolds para aplicações biomédicas 

[191]. A técnica de AFM permite determinar a rugosidade média superficial (Sa), sendo 

essa uma versão expandida da Ra (linear). Os valores foram determinados a partir de 

análises utilizando o software Gwyddion. A Figura 16 mostra um gráfico topográfico dos 

6 grupos analisados nesse estudo.  
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     Figura 16 – Resultados topográficos da microscopia de força atômica dos 6 grupos 

avaliados evidenciando o perfil de rugosidade das superfícies. 
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Os resultados de rugosidade superficial média apresentados na Figura 17 indicam 

uma grande variação entre os grupos. A rugosidade média do grupo controle foi a menor 

encontrada entre todos os outros grupos, indicando que os tratamentos por hidrólise 

superficial alcalina e tratamento com plasma foram efetivos em alterar a rugosidade 

superficial dos scaffolds. Apesar de observarmos uma tendência de aumento na 

rugosidade média das amostras, ao utilizarmos o teste one-way ANOVA, somente a 

comparação controle versus NaOH-Ce-Sintet apresentou aumento estatisticamente 

significante. O aumento da rugosidade dos scaffolds induz a adesão celular aumentando 

o intertravamento mecânico precoce de células osteoblásticas [106, 107], limitado a 2,19 

µm, limite que pode inibir a adesão celular [108]. A rugosidade superficial na escala 

nanométrica pode aumentar a adesão celular significativamente [192,193]. 

 

 

Figura 18 - Resultados de rugosidade superficial média Sa entre os grupos. Apenas o 

grupo NAOH-Ce_Sintet possui diferença estatística significativa com relação ao grupo 

de controle, N=3; *: p <0.05. 
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5.5 MICROSCOPIA ELETRÔNICA DE VARREDURA 

A microscopia eletrônica de varredura foi utilizada nesse trabalho para identificar 

a presença e morfologia das células na superfície dos scaffolds bem como aspectos 

morfológicos da superfície.  Cada grupo foi analisado com ampliações de 1000x e 5000x, 

após 1 dia e 7 dias de cultivo celular sobre os scaffolds. Nas amostras com 7 dias de 

cultura o aspecto superficial dos scaffolds não se alterou quando comparado com as 

amostras de 1 dia, porém, com relação à morfologia celular e ao número de células, é 

possível notar diferenças. 

Na amostra controle (Figura 18) é possível identificar células com perímetro bem 

definido (apontado com seta vermelha na ampliação de 1000x e em destaque com a linha 

vermelha tracejada na ampliação de 5000x). A superfície do scaffold se mostrou bem 

homogênea, sem grandes depressões ou padrões repetitivos. Na amostra do grupo 

controle, com 7 dias de cultura não foi possível identificar a presença de aglomerados de 

células e o perfil superficial permaneceu homogêneo. 
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Figura 18 - Ampliações 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 perímetro bem definido ((apontado com seta 

vermelha na ampliação de 1000x e em destaque com a linha vermelha tracejada na 

ampliação de 5000x), com padrão circular não alongado. Na superfície é possível ver 

algumas irregularidades suaves. Na mesma amostra, para 7 dias de cultura foi possível 

identificar grandes aglomerados de células com perfil de borda esticado (destacado com 

a elipse vermelha com traço contínuo), evidenciando pontos de ancoragem na superfície 

do scaffold. 
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Figura 19 - Ampliações 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 padrão morfológico distinto das amostras analisadas 

previamente. Foi identificada uma porosidade superficial, com diâmetro de poros 

variando entre 5 e 10 µm. 

No grupo NAOH-Ce_Comercial, as células apresentaram morfologia alongada. 

Além disso, verificou-se que as células utilizaram os espaços porosos como pontos de 

ancoragem, aderindo-se às 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 ampliações 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, característica também identificada no 

scaffold NAOH-Ce_Comercial. 
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Após 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 adesão. Os 

poros estão distribuídos de forma homogênea ao longo da região analisada. As células 

apresentaram um perfil de borda bastante estirado (apontado com seta vermelha na 

ampliação de 1000x e em destaque com a linha vermelha tracejada na ampliação de 

5000x). De maneira semelhante, na amostra do grupo NAOH-Ce_Sintet, foi possível 

identificar múltiplos aglomerados celulares interconectados, com um perfil de borda 

igualmente estirado sobre a superfície do scaffold. 

 

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

Ce_Comercial com 1 e 7 dias de cultura. 
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Figura 21 - Ampliações 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 ausência de padrões de porosidade 

repetitiva, ao contrário 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 ampliação de 5000x do 

grupo Plasma_Ce_Comerc_livre. 

Após 7 dias de cultura, foi possível observar a formação de grupos celulares em 

ambas as amostras (Plasma_Ce_Comerc_grade e Plasma_Ce_Comerc_livre), embora de 

maneira mais dispersa em comparação 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. Já no grupo Plasma_Ce_Comerc_livre, 

identificou-se a presença de um agrupamento celular com um padrão de crescimento 

radial. 
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Figura 22 - Ampliações de 1000X e 5000X dos scaffolds do grupo NAOH-

Ce_Comerc_grade com 1 e 7 dias de cultura. 



48 

 

 

Figura 23 - Ampliações 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 deposição de CeONP foi realizada observou-se uma 

maior quantidade de células e um maior espraiamento ou alongamento, fato que indica 

sua bioatividade. 

 

 

5.6 ENSAIO DE VIABILIDADE CELULAR (ALAMAR BLUE) 

 Para avaliar a proliferação de células osteoblásticas nos scaffolds estudados foi 

realizado o ensaio de citotoxicidade utilizando Alamar Blue (Figura 24). Para avaliar a 

proliferação de células nesse ensaio é utilizado um corante azul  (resazurina) que após 

metabolização pelas células é reduzido em sua forma de resuforina que através de análise 

espectrofotométrica é possível calcular um percentual de redução quando comparado com 

a resazurina 100% oxidada.  Quanto maior a redução, maior a viabilidade celular. 

O ensaio de viabilidade celular com Alamar Blue demonstrou que todos os grupos 

tratados apresentaram comportamento não citotóxico após 1 e 7 dias de incubação com 

células MC3T3-E1, indicando boa compatibilidade inicial dos scaffolds com as células 
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pré-osteoblásticas. A ausência de citotoxicidade é um requisito fundamental para 

scaffolds destinados à engenharia de tecidos ósseos, 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 proliferação celular em 

todos os grupos, com destaque para o grupo tratado com plasma e funcionalizado com 

CeONPs comerciais (Plasma_Ce_Comerc_livre), que apresentou diferença 

estatisticamente significativa em relação ao controle (p = 0,0192). Esse resultado é 

particularmente relevante, pois indica que a presença residual de nanopartículas de cério 

na superfície pode exercer um efeito benéfico sobre a proliferação celular. Acredita-se 

que esse efeito esteja relacionado às propriedades redox do CeO₂, capazes de modular o 

microambiente celular, favorecendo a adesão e proliferação 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. 
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6 CONCLUSÕES 

Através desse trabalho foi possível estudar o efeito do tratamento superficial em 

scaffolds produzidos por manufatura aditiva combinado com a deposição superficial de 

nanopartículas de óxido de Cério, com o objetivo de melhorar a viabilidade celular, 

buscando otimizar propriedades estruturais e biológicas para aplicações em engenharia 

de tecido ósseo. 

A síntese de nanopartículas de óxido de cério foi bem-sucedida, com a determinação 

do diâmetro das partículas em aproximadamente 41 nm, de acordo com os dados da 

espectrofotometria UV-Vis. Esse tamanho obtido é adequado pois pode influenciar 

diretamente na interação das partículas com as células. 

O ensaio de compressão revelou diferenças significativas entre os grupos, 

especialmente entre os grupos de controle e os grupos NAOH-Ce_Comercial e NAOH-

Ce_Sintet, que apresentaram menores valores de módulo de compressão. Isso pode estar 

relacionado ao tratamento superficial com hidróxido de sódio, que afetou a rigidez do 

material. O grupo de controle, por sua vez, demonstrou melhores propriedades mecânicas, 

destacando-se como o mais adequado quando comparado aos demais grupos. Apesar dos 

grupos NAOH-Ce_Comercial e NAOH-Ce_Sintet apresentarem os menores valores de 

módulo de elasticidade, os valores encontrados são compatíveis com a aplicação em 

engenharia de tecidos ósseos nas camadas internas (50-500 MPa) ou para aplicações em 

áreas que requerem uma menor resistência mecânica. 

Os testes de ângulo de contato indicaram diferenças significativas entre os grupos 

Plasma_Ce_Comerc_grade e Plasma_Ce_Comerc_livre em comparação ao grupo de 

controle, sugerindo que os tratamentos de modificação superficial influenciaram a energia 

superficial dos scaffolds, o que pode ter impacto na adesão celular. No entanto, o 

tratamento por hidrólise alcalina (NAOH-Ce_Comercial e NAOH-Ce_Sintet) não 

apresentou diferenças significativas em relação ao controle, indicando que a modificação 

superficial não alterou substancialmente a interação com a superfície no que tange ao 

ângulo de contato. 

A microscopia de força atômica (AFM) revelou diferenças na rugosidade superficial 

dos scaffolds, com o grupo de referência apresentando a menor rugosidade. O grupo 

NAOH-Ce_Sintet, com tratamento por hidrólise alcalina, apresentou as maiores 

rugosidades, o que pode ter influenciado a adesão celular. A análise topográfica foi 
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complementar às observações de microscopia eletrônica, que mostrou que os tratamentos 

superficiais induziram a formação 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 

biocompatíveis, sem sinais de citotoxicidade, e mostraram uma boa capacidade de suporte 

à proliferação celular, com destaque para o grupo Plasma_Ce_Comerc_livre, que obteve 

melhores resultados em comparação aos outros grupos, incluindo o grupo de referência. 

A maior viabilidade celular observada no grupo Plasma_Ce_Comerc_livre indica que a 

modificação superficial realizada por plasma com os scaffolds livres na solução foi eficaz 

para estimular a proliferação celular osteoblástica. 

Em resumo, os resultados mostram que os tratamentos de modificação superficial e a 

síntese das nanopartículas de óxido de cério influenciaram positivamente as propriedades 

topográficas e biológicas dos scaffolds, sem comprometer a resistência mecânica. O 

grupo Plasma_Ce_Comerc_livre demonstrou superioridade em termos de viabilidade 

celular, o que sugere que o tratamento com plasma e modificações superficiais podem ser 

promissores para a engenharia de tecidos ósseos. Essas descobertas abrem caminho para 

a otimização de scaffolds, visando melhorar a integração e regeneração óssea em 

aplicações biomédicas.  
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7 SUGESTÕES PARA FUTUROS TRABALHOS 

  

● Avaliar estratégias de aumento da resistência mecânica dos scaffolds para 

aplicações em estruturas ósseas que demandem um módulo de elasticidade maior. 

● Estudar a viabilidade celular em testes de longa duração superiores a 30 dias. 

● Investigar o uso da deposição superficial de outras nano partículas bioativas como 

nanopartículas de prata. 

● Análise da interação de diferentes tipos celulares em testes de viabilidade celular 

in vitro para simular um ambiente mais complexo da regeneração óssea. 

● Estudo do tempo de degradação dos scaffolds in vitro. 
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