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Resumo

A metodologia mais utilizada ao nivel da Engenharia de Tecidos envolve o uso de
estruturas porosas tridimensionais (scaffolds), biocompativeis e biodegradaveis, em
conjugacao com células de forma a promover a regeneragao de tecidos. Este processo
envolve no minimo 3 etapas distintas, nomeadamente a produgdo das estruturas 3D,
esterilizacdo e deposicdo celular nos scaffolds e finalmente cultura celular do conjunto
scaffolds-células. Para além do facto de parte destas etapas serem efectuadas manualmente, o
processo ndo é igualmente continuo nem integrado, conduzindo a baixas eficiéncias de
deposicdo celular, elevado risco de contaminacdo das estruturas, elevados tempos de
producdo e reduzidas possibilidades de aplicacdo clinica directa dos produtos. De forma a
contornar estas problematicas, propdem-se neste trabalho de investigacdo o desenvolvimento
de um novo sistema automatico e integrado de producdo e cultura celular in vitro de scaffolds
denominado BioCell Printing. Este sistema compreende 4 zonas distintas de operacdo,
nomeadamente construcdo por extrusdo multimaterial (Zona 1), esterilizagdo (Zona 2),
deposicdo de células (Zona 3) e cultura celular em bioreactor (Zona 4), permitindo de modo
sequencial, a producdo de scaffolds/matrizes com gradientes funcionais com ou sem
encapsulamento de células. Para além da concepcdo deste sistema, constitui elemento central
do trabalho desenvolvido a validagdo do sistema de fabricacdo. Para tal foram produzidos
scaffolds 3D em PCL com diferentes dimensdes e geometrias de poros. As analises realizadas
as estruturas permitiram verificar, que apesar dos parametros de processamento utilizados
nao induzirem mudancgas significativas nas propriedades quimicas e fisicas iniciais do polimero,
a variacdo da topologia interna dos scaffolds tem uma influéncia determinante no
comportamento mecanico e biolégico das estruturas produzidas. Com base nestes resultados,
foram produzidos scaffolds bioactivos, nano e micro compésitos, de Policaprolactona (PCL) e
Hidroxiapatita (HA) para regeneragdo dssea. Os resultados dos testes efectuados permitiram-
nos observar o efeito da granulometria no comportamento mecanico dos scaffolds bem como
no processo de adesdo, proliferacdo e diferenciacdo de células estaminais mesenquimais
humanas. A adesdo e proliferacdo celular foram avaliadas através da definicdo de um factor
geomeétrico que permite descrever a variagao da morfologia celular com o tempo. A expressao

osteogénica, fortemente dependente do material, foi avaliada através do método ALP.

Palavras Chave: Biofabricacdo, Células estaminais, Engenharia de Tecidos, Scaffolds.



Resumen

El método comunmente utilizado en el ambito de la Ingenieria de Tejidos implica el
uso de estructuras porosas tridimensionales (scaffold/andamio), biocompatibles y
biodegradables, en conjugaciéon con las células para promover la regeneracion del
tejido. Este proceso implica al menos tres etapas distintas, a saber: la produccién de
estructuras en 3D, la esterilizacion y deposicién de las células en andamios (scaffolds)
y, finalmente, el cultivo celular del conjunto andamios-células (scaffolds-células).
Ademas de que estas etapas se realizan manualmente, el proceso no es continuo ni
integrado, conduciendo a la baja eficiencia de la deposicidn celular, al elevado riesgo
de contaminacién de las estructuras, a elevados tiempos de produccion y a limitadas
posibilidades de aplicacidn clinica directa de los productos. Con el fin de evitar estos
problemas, se propone en esta investigaciéon el desarrollo de un nuevo sistema
automatizado e integrado de produccidon y cultivo celular in vitro de andamios
(scaffolds), denominado Biocell Printing. Este sistema integra 4 zonas distintas de
operacion, a saber: la construcciéon por extrusion multimaterial (Zona 1), la
esterilizacién (Zona 2), la deposicion de células (Zona 3) y el cultivo de células en
biorreactor (Zona 4), para permitir de forma secuencial la produccién de
scaffolds/matrices con gradientes funcionales, con o sin encapsulacion de células.
Ademas del diseno de este sistema, constituye un objetivo central de este trabajo
validar el sistema de fabricacién. Asi, fueron producidos andamios (scaffolds) 3D en
PCL con diferentes dimensiones y geometrias de poros. El analisis realizado a las
estructuras nos permitié comprobar que, aunque los pardmetros de procesamiento
utilizados no induzcan cambios significativos en las propiedades quimicas vy fisicas
iniciales del polimero, lo cierto es que la variacién de la topologia interna de los
andamios (scaffolds) tiene una influencia decisiva en el comportamiento mecdnico y
biolégico de las estructuras producidas. Con base en estos resultados, fueron
producidos andamios (scaffolds) bioactivos, nano y micro compuestos de
policaprolactona (PCL) y hidroxiapatita (HA) para la regeneracion dsea. Los resultados
de las pruebas realizadas nos han permitido observar el efecto de la granulometria en

el comportamiento mecanico del andamio (scaffold), asi como en el proceso de
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adhesidn, proliferacion y diferenciacion de las células madre mesenquimales humanas.
La adhesion y la proliferaciéon celular fueron evaluadas a través de la definicién de un
factor geométrico para describir el cambio en la morfologia celular con el tiempo. El
término osteogénico, dependiente en gran medida del material, fue evaluado a través

del método ALP.

Palabras clave: Bioproduccién, Células madre, Ingenieria de Tejidos, Andamios

(Scaffolds).
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Abstract

The most common approach in Tissue Engineering involves the seeding of porous,
biocompatible/biodegradable three-dimensional structures, with donor cells to
promote tissue regeneration. This process comprises, at least, three different stages,
namely the production of the 3D structures, sterilisation and cell seeding, and finally
the culture of cell-scaffold constructs. Part of the stages are performed manually and
the entire process is not continuous nor integrated, leading to low cell seeding
efficiencies, high risk of contamination, long production times and reduced probability
of direct clinical application of the products. This research work proposes a novel
automated and integrated system for the production and in vitro culture of scaffolds,
thus overcoming the abovementioned drawbacks. This system comprises 4 different
operation zones, namely the construction via multi-material extrusion (Zone 1),
sterilisation (Zone 2), cell seeding (Zone 3) and cell culture in a bioreactor (Zone 4),
enabling, in a sequential manner, the production of functional graded
scaffolds/matrices with or without encapsulated cells. The main goal of the present
research work, besides the development of the device, was indeed the validation of
the system. To assess the system, 3D PCL scaffolds with different pore sizes and
geometries were produced and analyzed. The results revealed that process parameters
do not induce significant chemical and physical changes on the polymeric material. On
the other hand, the variation of scaffold’s internal topology has a strong impact in
terms of the mechanical and biological behavior of produced constructs. Based on
these results, bioactive composite scaffolds were prepared using PCL in combination
with nano and micro particles of Hydroxiapatite for bone regeneration. The obtained
results highlight the effect of particle size both on the mechanical properties of the
scaffolds as well on the adhesion, proliferation and differentiation of human
mesenchymal stem cells. Cell adhesion and proliferation were evaluated through the
definition of a geometrical factor which enables to describe cell morphology variation
as a function of time. Osteogenic expression, strongly dependent on the material, was

assessed with ALP method.
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Capitulo 1 — Introducao

1.1- Introducgao

O transplante de érgdos ou tecidos, tais como coragao, figado, rim, pele e osso, é
actualmente uma das terapias com maior taxa de sucesso na resolucdo de problemas
causados por doengas congénitas, traumas ou ferimentos. No entanto, o niumero de
doadores disponiveis é claramente insuficiente face a crescente procura de érgaos e
tecidos para transplante. Tal como reportado pela United Network for Organ Sharing
(UNOS, 2011) existiam, sé nos E.U.A, cerca de 113.022 pacientes a espera de um
transplante [1]. No caso especifico do tecido dsseo, o impacto clinico e econdmico dos
tratamentos associados a regeneracdo éssea tém vindo a aumentar significativamente
ao longo dos ultimos anos. A titulo de exemplo, o nimero de artroplastias articulares
totais conjuntamente com o nimero de cirurgias de revisao ortopédica registadas nos
E.U.A aumentou de 700.000 em 1998 para cerca de 1.1 milhdes em 2005 [2]. As
despesas médicas relacionadas com fracturas, reimplantacao e substituicdao de jungdes
articulares do joelho e anca representaram cerca de 20 bilides de délares em 2003,
estimando-se uma subida deste valor para 74 bilides de ddlares em 2015 [2-3]. Outro
importante exemplo clinico diz respeito a artrodese ou fusdo vertebral que requer uma
substancial substituicdo/reparacdo de tecido ésseo. SO no ano de 2005 foram
efectuadas mais de 300.000 intervengdes deste género com um custo total de 20
bilides de ddlares [2]. As fracturas dsseas causadas por traumas deram origem a mais
de 8.5 milhdes de consultas ortopédicas em 2005, das quais cerca de 1 milhdo resultou
em internamento [2]. Também em 2005, foram contabilizados mais de 3000
internamentos pediatricos devido a cancro ésseo com custos associados da ordem dos
70 milhdes de ddlares [2]. A escassez de drgdos, os efeitos colaterais provocados pelos
agentes imunossupressores bem como os custos associados sdo factores limitadores a
nivel do sucesso e sustentabilidade futura destas terapias. Como tal, existe
actualmente uma necessidade urgente de desenvolver novas metodologias e
terapéuticas capazes de oferecer solucdes eficazes, abrangentes e de baixo custo para

o tratamento de defeitos ou lesGes dsseas. Estas solugdes terdo necessariamente de
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passar pelo aumento do conhecimento a nivel da biologia dssea, materiais e

tecnologias para produgdo de implantes.

1.2 - Biologia do osso

O osso é um tecido dinamico, altamente vascularizado, com a capacidade Unica de se
auto-regenerar e remodelar sem deixar cicatrizes [4]. Estas propriedades
conjuntamente com a sua capacidade de rapidamente produzir e armazenar
constituintes minerais de acordo com as necessidades metabdlicas, tornam-no num
dos mais avangados materiais naturais.

Para além da sua principal funcdo que é fornecer suporte estrutural ao corpo serve
também como reservatdrio mineral, promove a locomoc¢do através do suporte da
contrac¢do muscular, suporta os diversos esfor¢cos a que o organismo esta sujeito e
protege os 6rgaos internos [4-7]. O osso é uma estrutura leve e rigida, sem no entanto
apresentar um comportamento fragil. Possui também uma alta resisténcia a tracg¢ao,
resultado da combinacdo entre partes de osso denso e outras porosas reforcadas nos
pontos de tensado [8].

No esqueleto de um adulto, o osso encontra-se organizado em duas formas
arquitectodnicas distintas: trabecular ou esponjoso (constitui cerca de 20% do total do
esqueleto), e cortical ou compacto (cerca de 80% do total do esqueleto), sendo que as
suas proporc¢des podem variar de acordo com a sua localizacdo no esqueleto (Figura

1.1).

Figura 1.1: Representacdao esquematica do osso cortical e esponjoso [2].

-2-
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O osso cortical é bastante denso (10% porosidade) podendo ser dividido em trés
classes de acordo com a sua forma nomeadamente, ossos longos (fémur e tibia), ossos
curtos (pulso e tornozelo) e ossos planos (cranio e ossos irregulares) [6, 9]. Por sua vez
0 0sso trabecular apresenta uma elevada porosidade (entre 50% a 90%) o que torna a
sua resisténcia mecanica, nomeadamente o seu modulo elastico e resisténcia a
compressao cerca de 20 vezes inferior comparativamente a do osso cortical. Apresenta
uma estrutura do tipo esponjosa, com um conjunto de filamentos de diversos
tamanhos designados de “trabeculae”. Pode ser encontrado na metafise de ossos
longos cobertos por osso cortical [6, 9-11].

O tecido 6sseo é constituido por uma matriz mineral que suporta uma populagdo
heterogénea de células responsdveis pela producdo de moduladores biolégicos que
controlam o metabolismo local do osso. A producdo, manutencdo e reabsorcdo deste
tecido resulta da interaccdao entre trés tipos de células: osteoblastos, ostedcitos e
osteoclastos. Estas células tém tarefas bem definidas e sdo responsaveis pela
manutenc¢do de um osso saudavel [12-17]. Os osteoblastos derivam de células
precursoras existentes na medula dssea. Apresentam uma forma cubdide e
encontram-se localizados na superficie do osso onde formam uma espessa camada de
células. De acordo com determinados estimulos mecanicos tornam-se responsaveis
pela sintese, regulacdo, deposicdo e mineralizacdo da Matriz Extracelular (ME) [13]. Os
ostedcitos sdo caracterizados por apresentarem uma morfologia em forma de estrela
mas com menos organelos comparativamente aos osteoblastos. Encontram-se
localizados nas lacunas da ME e regulam a resposta do osso de acordo com o ambiente
mecanico (células mecanosensoras), controlando a ostedlise (lise ou destruicdo éssea)
gue permite a libertacdao de calcio no processo de homeostasia. Os ostedcitos podem
também estar envolvidos na comunicacdo intercelular [15].

Os osteoclastos, sdao células polarizadas multinucleadas localizadas na superficie do
0sso. Resultam da fusdo de mondcitos e sdo responsaveis pela reabsor¢do de osso
durante o processo de remodelagdo dssea. [12-20].

A constituicido da ME ¢é responsavel pelas excelentes propriedades mecanicas
apresentadas pelo osso, sendo composta por uma parte mineral a base de
hidroxiapatita (HA), que representa cerca de 65% a 70% da constituicdo da ME, e uma

parte organica composta por glicoproteinas, proteoglicanos, sialoproteinas entre
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outras, que representam os restantes 25% a 30% da sua constituicdo [4]. Algumas das
mais importantes proteinas que podem ser encontradas na ME sdo o colagénio tipo |,
osteonectina, fibronectina e osteocalcina [21-34].

Existem muitos outros aspectos importantes relacionados com a biologia dssea, tais
como os processos de formacdo 6ssea, diferencas entre osso lamelar e ndo-lamelar e
mineralizagao da ME, no entanto nao serao abordados visto nao serem relevantes no

contexto cientifico do presente trabalho.
Tratamentos de defeitos/lesées 6sseas

O osso é um tecido que apresenta uma constante taxa de remodelacdo estrutural.
Devido a sua capacidade inata de regeneragao espontanea, a grande parte das lesdes
dsseas tais como fracturas, podem ser tratadas através de terapias convencionais. No
entanto, em caso de defeitos com dimensdes elevadas e deformacdes dsseas
congénitas, torna-se necessdrio o uso de enxertos ou substitutos dsseos para assistir o
processo de regeneracao [35].

As actuais terapéuticas sdo baseadas em enxertos autogénicos, alogénicos ou como
alternativa no uso de implantes metdlicos e ceramicos [36-40]. Os enxertos
autogénicos, ou seja, a remocdo de osso de uma parte do corpo do préprio paciente
(normalmente da crista iliaca) e implante na zona afectada, tem sido a terapéutica
mais utilizada ao longo dos anos devido a possibilidade de fornecer células
osteogénicas e factores osteoconductivos essenciais para a regeneragdo/reparagdo
Ossea [39, 41]. Apesar de apresentar uma percentagem de sucesso relativamente alta,
a sua aplicabilidade é restrita devida a quantidade de osso que pode ser removido do
paciente, traumatismo das zonas de remocdo e implante, complicagcdes anatémicas e
estruturais, e reabsorcao do enxerto [36-40, 42].

Os enxertos alogénicos (Figura 1.2) podem representar uma alternativa aos anteriores
devido a possibilidade de ndo causarem traumatismos associados ao processo de
remocao de tecido do paciente (as partes de osso a implantar sdo removidas de outro
doador geneticamente similar). No entanto a incorporacdo com o tecido nativo é mais
baixa comparativamente aos enxertos autogénicos. Adicionalmente, existe também a

possibilidade de imuno-rejeicdao, transmissdo patogénica do doador para o paciente,



Capitulo 1 - Introdugdo

infeccOes causadas pelo transplante (pouco frequente), baixa capacidade osteogénica

e baixas propriedades mecanicas [36-40, 43-44].

Figura 1.2: Enxerto alogénico da parte superior direita do fémur [45].

A utilizagdo de implantes sintéticos (metalicos ou ceramicos) constitui uma alternativa
aos dois tipos de enxertos anteriormente mencionados [36]. Os implantes metalicos,
apesar de fornecerem um imediato suporte mecanico na zona lesionada, exibem uma
baixa integracdo com o tecido nativo além de poderem apresentar falhas irreparaveis

ao longo do seu ciclo de utilizacdo devido a fadiga mecanica (Figura 1.3).

a) b)

Figura 1.3: Proteses metalicas a base de titanio. a) joelho TKA Genus; b) anca APTA

Stem [46].
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Por seu lado, os materiais ceramicos (Figura 1.4) possuem uma baixa resisténcia a
traccdo e sao frageis mecanicamente, o que inviabiliza a sua aplicagdo em zonas

sujeitas a elevada torc¢ao, flexdao e tensdes de corte [36, 47].

Figura 1.4: Implante ceramico DUOWEDGE [48].

Devido as limitacdes das diversas metodologias de transplante de tecidos/drgdos bem
como dos implantes sintéticos acima mencionados, a Engenharia de Tecidos (ET) tem
vindo a conquistar um papel de enorme relevo no campo da investigacao,
representando actualmente a area mais promissora na tentativa de desenvolver
substitutos bioldgicos capazes de promover a regeneracgdo/reparac¢do de tecidos e/ou

orgaos.

1.3 — Engenharia de tecidos

O termo ET foi definido pela primeira vez em 1988 por Skalak e Fox como sendo “a
aplicaco de principios e métodos de engenharia e das ciéncias da vida para a
compreensdo das relagdes estrutura/fun¢édo dos tecidos e para o desenvolvimento de
substitutos bioldgicos para restaurar, manter ou melhorar as fungdes dos tecidos’ [49].
Posteriormente em 1993, Langer e Vacanti descreveram ET como sendo ““um campo

interdisciplinar que aplica os principios de engenharia e ciéncias da vida no
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desenvolvimento de substitutos biologicos capazes de restaurar, manter ou melhorar a
fung¢do de tecidos e drgdos” [50]. Actualmente a ET tem como objectivo criar ou
promover a formacdo de um tecido especifico, numa localizacdo especifica através da
seleccdo e manipulagdo de células, matrizes de suporte e estimulos biolégicos [51].
Idealmente, estes substitutos biolégicos devem ter propriedades funcionais,
estruturais e mecanicas comparaveis as dos tecidos nativos [51]. A metodologia mais
utilizada a nivel de ET envolve o uso de estruturas porosas tridimensionais (scaffolds),
biocompativeis e biodegradaveis, em conjuga¢cdo com células humanas de forma a
promover a regeneracao de tecidos [52]. Os requisitos essenciais que estes scaffolds
3D devem cumprir tém evoluido ao longo dos anos passando de simples estruturas de
suporte passivo capazes de acomodar a adesdo e proliferacdo celular, para sistemas
com propriedades bioactivas (através da integracdo e libertacdo de biomoléculas)
capazes de estimular a regeneracgao de tecidos. [53-57]. Devido a multitude funcional
dos tecidos torna-se extremamente complexo, sendo mesmo impossivel estabelecer os

|II

parametros que definem o scaffold “ideal”’, até mesmo para um unico tecido [58]. As
consideracdes sdao complexas e incluem factores quimicos, morfolégicos, mecanicos e
bioldégicos, assim como a sua variagdo ao longo do tempo. Contudo, é amplamente
reconhecido o papel determinante que a dimensdo e geometria dos poros
desempenham em termos de adesdo, migracao, vascularizacao e crescimento de neo-
tecido [54, 59-63]. Neste contexto, diversos investigadores tém reportado diferentes
dimensdes de poros ideais, de acordo com as diferentes linhas celulares, tecidos e
biomateriais [63-66]. Independentemente da grande variabilidade que é possivel
observar nos resultados obtidos pelos diferentes investigadores, parece existir
unanimidade no facto de que a geometria e dimens3ao do poro por si s6 ndao sao
suficientes para garantir um adequado crescimento ésseo, o qual também depende da
interconectividade entre poros. Como tal, torna-se crucial o desenvolvimento de
metodologias mais precisas e sistematicas que permitam definir e estabelecer
claramente espectros dimensionais de poros apropriados para o crescimento de
diferentes linhas celulares e consequente regeneracdo de tecidos.

Relativamente a producdo de scaffolds para ET, existem dois grandes grupos de

tecnologias que tém vindo a ser aplicados com diferentes niveis de sucesso e que se

encontram classificados em “tecnologias convencionais” e “tecnologias ndo-
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convencionais”’. As tecnologias convencionais englobam lixiviacdo, liofilizacdo,
utilizacdo de fluidos supercriticos, moldacao e electrospinning. Apesar de serem
aplicadas em larga escala, essencialmente devido a sua simplicidade e baixo custo do
equipamento, estas técnicas apresentam inimeras desvantagens, nomeadamente o
baixo controlo dimensional e geométrico dos poros, distribuicdo espacial
(interconectividade), uso de solventes organicos téxicos e elevados tempos de
producdo [67-69]. Estas desvantagens acabam por ter uma influéncia directa no
desempenho biolégico e mecanico dos scaffolds, afectando simultaneamente o
processo e o grau de regeneracao dos tecidos [69-75].

De modo a superar as desvantagens anteriormente mencionadas, foram recentemente
introduzidas na drea biomédica as tecnologias de fabricacdo aditiva (AM, do inglés
Additive Manufacturing). A utilizacdo combinada destas tecnologias com materiais
biocompativeis e biodegraddveis, células e factores de crescimento para a producdo de
substitutos bioldgicos para ET, permitiu o desenvolvimento de um novo dominio de
investigacdo designado de Bioabricacdo [76]. Esta estratégia permite a producdo
rapida e customizada de scaffolds com geometrias internas/externas complexas, alta
reprodutibilidade, controlo arquitecténico e espacial, incrementando assim o
transporte homogéneo de oxigénio e nutrientes através dos scaffolds [54, 67]. A
caracteristica comum deste grupo de tecnologias é a possibilidade de reproduzir
fisicamente objectos 3D (tridimensional), camada a camada, a partir de um modelo
geométrico 3D obtido a através de um software de desenho assistido por computador
(CAD, do inglés Computer Aided Design) [67-69, 75, 77-80]. Existem diversas
tecnologias de fabricacdo aditiva baseadas em diferentes principios, como os de
impressao 3D, extrusdo, sinterizacdo e estereolitografia [69, 75, 81-91]. Os materiais
mais utilizados para a producdo de scaffolds sdo polimeros, cerdmicos e compdsitos,
tanto de origem natural como sintética [92].

De acordo com a principal metodologia aplicada em ET, mencionada anteriormente, é
possivel, em condi¢cdes apropriadas, extrair células de um doador, incluindo células
estaminais adultas, expandi-las em cultura, associa-las e cultiva-las em scaffolds in
vitro, e posteriormente proceder a sua implantacdo in vivo no local do tecido a
regenerar. Actualmente o procedimento de deposicao de células em scaffolds é

manual e requer a utilizacdo de micropipetas capazes de depositar suspensdes de
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elevada densidade de células. Como a técnica usada é manual e altamente
dependente do utilizador, o seu controlo e reprodutibilidade é extremamente baixo
estando também associado a baixas eficiéncias de deposicdo celular e distribuicao
heterogénea ao longo da superficie e interior do scaffold [93]. O processo de cultura
celular é geralmente realizado em condigdes estaticas com baixa taxa de difusdao de
oxigénio e nutrientes conduzindo a um limitado crescimento de tecido no interior dos
scaffolds. Como tal, os bioreactores tém vindo a ser aplicados com maior frequéncia
no campo da ET. Estes equipamentos permitem obter uma elevada eficiéncia das
estratégias de deposicdo e cultura celular através de uma distribuicdo celular
homogénea no interior de scaffolds de grandes dimensdes, condicionamento
mecanico das células bem como um controlo automatico e controlado dos fluxos de
oxigénio e nutrientes para as células e neo-tecidos [94].

Apesar de todos os esforcos que tém vindo a ser desenvolvidos, a utilizacdo de
scaffolds em combinacdo com células para regeneracdo de tecidos continua a ser um
processo complexo que envolve no minimo trés etapas distintas, nomeadamente a
producdo das estruturas 3D, esterilizacdo e deposicdo celular nos scaffolds e
finalmente cultura celular do conjunto scaffolds-células. Uma das problematicas desta
metodologia estd claramente associada ao elevado risco de contaminacdo das
estruturas durante o processo de transferéncia entre as diversas etapas do processo
devido as baixas condi¢des de esterilidade existentes. Para além disso, como as etapas
ndo se encontram integradas, ndo podendo ser efectuadas de forma continua, os
tempos de producdo aumentam reduzindo as possibilidades de aplicagdo clinica

directa dos produtos.

1.4 — Objectivos e estrutura da tese

O objectivo central deste trabalho de investigacdo foi o desenvolvimento e
optimizacdo de um equipamento de fabricacdo aditiva (hardware e software), baseado
no principio de extrusdo multimaterial, para incorporacdo num novo sistema
automatico e integrado de producdo e cultura celular in vitro de scaffolds (BioCell
Printing). Este sistema deve compreender 4 zonas distintas de operacdo permitindo de
modo sequencial, a producdo de scaffolds/matrizes com gradientes funcionais com ou

sem encapsulamento de células. As diferentes zonas de operagdo correspondem a:
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» Zona de construgdo por extrusdao multimaterial (Zona 1);

» Esterilizacdo das estruturas por radiacdo e/ou vaporizagdo utilizando éxido de
etileno (Zona 2);

» Deposicdo de células (Zona 3);

» Cultura celular em bioreactor (Zona 4).

Pretende-se desta forma assegurar a reprodutibilidade e continuidade do processo de
producdo de estruturas bioactivas, garantido as devidas condicdes de esterilidade
entre as diversas etapas, reduzindo o tempo necessario entre a avaliagdo in vitro e a
validacdo clinica das estruturas teciduais artificiais. Através da integracdo e
sincronizacdo das diferentes etapas de producdo sera possivel reduzir
substancialmente a interven¢ao manual eliminando as variagdes e erros associados ao

utilizador.

Sao objectivos especificos deste trabalho de investigagao:

1. Levantamento e caracterizacdo das actuais tecnologias de fabricacdo aditiva;

2. Design e concepc¢ao de um sistema de fabricacdo aditiva para integra¢do na
BioCell Printing;

3. Validacdo da zona de construcdo do sistema BioCell Printing;

4. Avaliacao das condicdes de processamento sobre as caracteristicas mecanicas e
bioldgicas de scaffolds;

5. Avaliacdo do efeito do tipo de material em termos de caracteristicas mecanicas
e bioldgicas de scaffolds;

6. Avaliacdao quantitativa e qualitativa do comportamento bioldgico dos scaffolds;

7. Avaliar o efeito da arquitectura e do material no processo de diferenciagdo
celular demonstrando a viabilidade das estruturas produzidas em aplica¢des de

regeneracgdo 0ssea;
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A tese encontra-se assim dividida em sete capitulos que descrevem de forma
detalhada o trabalho desenvolvido (Figura 1.5). O primeiro capitulo introduz o tema da

dissertacdo e apresenta os principais objectivos deste trabalho.

Capitulo 2 — Estado da arte

Neste capitulo é efectuada uma descri¢cdao do conceito de ET aplicado a regeneragao
0ssea bem como das diferentes metodologias utilizadas. Os principais temas
associados a esta nova darea de investigacdo, nomeadamente os requisitos dos
scaffolds, biomateriais, células, tecnologias de produgdo e bioreactores sao revistos de

forma detalhada.

Capitulo 3 — Materiais e técnicas de caracterizagao.

Os materiais utilizados na producdo de scaffolds, nomeadamente a Policaprolactona
(PCL) e a HA sdo descritos ao longo deste capitulo. Adicionalmente sdo ainda
reportados e devidamente descritos os principios de funcionamento e aplicacdes das

diferentes técnicas utilizadas na caracterizacdo de materiais e scaffolds.

Capitulo 4 - Desenvolvimento de um novo conceito de

biofabricacao — sistema BioCell Printing.

Este capitulo reporta o trabalho efectuado ao nivel do desenvolvimento de um sistema
de fabricacdo aditiva para integracdo na BioCell Printing, e encontra-se dividido em
duas partes. Na primeira parte é efectuada uma descricdo do conceito/sistema BioCell
Printing, constituido por quatro zonas distintas onde de forma sequencial é realizada a
producdo de scaffolds (zona 1), esterilizagdo (zona 2), deposicao celular (zona 3) e
cultura celular dindmica in vitro (zona 4). Na segunda parte sdo reportadas e
devidamente justificadas as opc¢bes tomadas a nivel de design e concep¢ao do
hardware e software que constituem a zona de producio de scaffolds (zona 1). E ainda
efectuada uma validacdo do sistema de fabricacdo aditiva através da andlise estrutural

e morfoldgica de algumas estruturas porosas produzidas em PCL.
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Figura 1.5: Estrutura da tese.
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Capitulo 5 — Estudo da influéncia da dimensao e geometria dos
poros nas propriedades biomecanicas de scaffolds em

Policaprolactona (PCL) produzidos com a BioCell Printing.

Este capitulo descreve a metodologia utilizada na preparacdo e caracterizacdo de
scaffolds a base de PCL com diferentes geometrias e dimensdes de poros. As
estruturas produzidas sdo caracterizadas de um ponto de vista térmico (Calorimetria
Diferencial de Varrimento - DSC) e quimico (Cromatografia de Exclusdao por Tamanho -
SEC) de modo a garantir que o processo de producdo (extrusdo) ndo altera as
propriedades estruturais do polimero. Posteriormente é efectuado um estudo
comparativo e retiradas algumas conclusées relativamente a influéncia da geometria e
dimensdo dos poros nas propriedades morfolégicas, mecanicas e bioldgicas das
estruturas. Por fim é feita uma avaliagdo critica relativa ao potencial de aplicacao da

BioCell Printing na producdo de scaffolds para ET.

Capitulo 6 — Desenvolvimento de scaffolds bioactivos a base de

Policaprolactona e Hidroxiapatita.

Neste capitulo é descrito o procedimento para preparacao e producado de scaffolds em
PCL e HA com o intuito de aumentar a bioactividade das estruturas. Para tal sao
utilizadas dois tipos de HA com granulometria diferente e estudado o seu efeito nas
propriedades mecanicas e bioldgicas dos scaffolds. As misturas sdo preparadas por
melt blending e a eficiéncia de carregamento e homogeneidade da distribuicdo das
particulas de HA sdo avaliadas com recurso a termogravimetria (TGA, do inglés
Thermogravimetric Analysis) e Microscopia electrénica de varrimento (SEM, do inglés
Scanning Electron Microscopy) respectivamente. Sdo ainda realizados testes mecanicos
a compressao para determinar o efeito da adicdo de HA as estruturas de PCL e o efeito
da granulometria no comportamento mecanico dos scaffolds. Por fim sdo utilizadas
células estaminais mesenquimais humanas (hMSC, do inglés human Mesenchymal
Stem Cells) para estudar o efeito da adicdo de HA na adesdo, proliferacdo e

diferenciacdo celular.
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Capitulo 7- Conclusoes e Trabalhos Futuros

O objectivo deste capitulo é fazer um resumo das actividades realizadas ao longo deste
trabalho, evidenciando as principais conclusGes. Sdo também apresentadas possiveis
actividades a realizar no futuro com intuito de completar ou melhorar o trabalho

apresentado nesta dissertagao.

Deste trabalho de investigacdo resultaram as seguintes publicacdes:

Capitulos em livro

Yong, M., Melchels, F., Vaquette, C., Hutmacher, D., Adam, C. Domingos, M. and
Bartolo, P., 2012. In: Bartolo PJ, ed. Innovative developments in design and
manufacturing - Advanced research in virtual and rapid prototyping. Taylor & Francis,

89-92.

Bartolo, P.J., Domingos, M., Patricio, T., Cometa, S. and Mironov, V., 2011.
Biofabrication strategies for tissue engineering In: Fernandes P and Bartolo PJ, eds.

Advances on modeling in tissue engineering. Springer. 137-176.

Domingos, M., Chiellini, F., Gloria, A., Ambrosio, L., Bartolo, P.J. and Chiellini, E., 2009.
BioExtruder: Study of the influence of process parameters on PCL scaffolds properties.
In: Bartolo PJ, ed. Innovative developments in design and manufacturing - Advanced

research in virtual and rapid prototyping. Taylor & Francis, 67-73.

Artigos em Revistas com revisao internacional

Melchels, F.P.W., Domingos, M.A.N., Klein, T.J., Malda, J., Bartolo, P.J. and Hutmacher,
D.W., 2012. Additive manufacturing of tissues and organs. Progress in Polymer Science.

(DOI:10.1016/j.progpolymsci.2011.11.007).
Domingos, M., Chiellini, F., Gloria, A., Ambrosio, L., Bartolo, P. and Chiellini, E., 2012.

Effect of process parameters on the properties of 3D bioextruded poly(e-caprolactone)

scaffolds. Rapid Prototyping Journal. 18(1), 56-67.
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Domingos, M., Chiellini, F., Cometa, S., De Giglio, E., Grillo-Fernandes, E., Bartolo, P.
and Chiellini, E., 2011. Evaluation of in vitro degradation of PCL scaffolds fabricated via
bioextrusion — Part.2: Influence or pore size and geometry. Virtual and Physical

Prototyping. 6(3), 157-165.

Bartolo, P.J., Domingos, M., Gloria, A. and Gay, J.C. 2011. Biocell printing: integrated
automated assembly system for tissue engineering constructs. CIRP Annals -

Manufacturing Technology. 60 (1), 271-274.

Domingos, M., Chiellini, F., Cometa, S., De Giglio, E., Grillo-Fernandes, E., Bartolo, P.
and Chiellini, E., 2011. Evaluation of in vitro degradation of PCL scaffolds fabricated via
bioextrusion — Part.1: Influence of the degradation environment. Virtual and Physical

Prototyping. 5 (2), 1-9.

Domingos, M., Dinucci, D., Cometa, S., Alderighi, M., Bartolo, P.J. and Chiellini, F. 2009.
Polycaprolactone scaffolds fabricated via bioextrusion for tissue engineering

applications. International Journal of Biomaterials, Volume 2009, Article ID 239643, 9

pages.

Domingos, M., Chiellini, F., Cometa, S., Dinucci, D., Bartolozzi, |., Bartolo, P. and
Chiellini, E., 2009. Solid freeform fabrication and in vitro characterization of 3D
polycaprolactone based scaffolds for tissue engineering. Tissue Engineering and

Regenerative Medicine, 6 (12).
Domingos, M., Chiellini, F., Bartolo, P.J. and Chiellini, E., 2008. Polycaprolactone
scaffolds for tissue engineering applications fabricated via bioextrusion. Biomedicine &

Pharmacotherapy, 62 (8), 490.

Este trabalho de investigacdo foi parcialmente suportado pelos seguintes projectos de

investigacao:
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BIOMAS - Biomanufacturing and Engineering of Scaffolds. Projecto em Co-
promoc¢do no ambito do Quadro de Referéncia Estratégico Nacional (QREN)
financiado pela Agéncia de Inovacao.

USTL - Micro-Stereo-Thermo-Lithography. Projecto financiado pela Fundagao
para a Ciéncia e Tecnologia (FCT) (PTDC/EME-PME/098037/2008).

Projecto estratégico - Projecto financiado pela Fundagdo para a Ciéncia e
Tecnologia (FCT).

Development of PCL-based scaffolds plus rhrBMP-2 for sheep thoracic spine
fusion and tibia defects — Projecto de investigacdo em colaboracdo com a

Universidade de Queensland, Australia.
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Ao longo deste capitulo serd efectuada uma revisdao bibliografica da regeneracao de
tecidos baseada no uso de scaffolds. Especial atencdo serd dada a aspectos
relacionados com os requisitos biomecanicos dos scaffolds, biomateriais, células,
tecnologias de producao e bioreactores. No final do capitulo sdo apresentadas algumas
conclusdes relativas ao estado da arte da ET bem como tecnologias de producao de

scaffolds.

2.1 — Regeneragao de tecidos baseada no uso de scaffolds

A ET representa uma abordagem completamente inovadora através da qual érgdos e
tecidos podem ser reparados, substituidos ou regenerados, através da utilizacdo de
substitutos bioldgicos. Para além de representar uma alternativa vidvel as actuais
terapéuticas médicas de tratamento de defeitos ou lesdes dsseas permite ainda dar
resposta a determinadas necessidades clinicas que ndo podem ser colmatadas por
intermédio da doacgdo de tecidos/drgdos isoladamente (ver Capitulo 1).

Esta € uma darea multidisciplinar, emergente, de investigacdo e desenvolvimento
tecnolégico que possui o potencial de revolucionar o nosso actual servico de saude e
melhorar drasticamente a qualidade de vida de milhGes de pessoas a nivel mundial.
Contrariamente a cldssica abordagem relacionada com o uso de implantes artificiais, a
ET baseia-se no conhecimento dos processos de formacdo e regeneracao de tecidos,
tendo como objectivo primario a indugdo/formagdo de novos tecidos funcionais [95].

Existem trés estratégias que tém sido adoptadas em ET que incluem:

» Uso de células isoladas ou substitutos celulares: esta estratégia compreende a
implantacdo directa in vivo de células isoladas ou substitutos celulares com o
intuito de promover a sintese de matriz extra celular (ME). Esta metodologia
permite evitar as complicacGes associadas as cirurgias, promove a substituicao
selectiva das células danificadas incapazes de desempenhar as fungdes
requeridas e possibilita a manipulacdo celular pré-administracdo in vivo. As

principais limitacdes incluem a incapacidade das células manterem a sua
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funcionalidade pés-implantagdo, rejeicdo imunolégica, e dimensdo do
defeito/lesdo pois estd limitada a pequenos defeitos.

Uso de scaffolds isolados: esta estratégia pressupGe a implantagao in vivo de
scaffolds isolados e assenta na capacidade destas estruturas porosas em
promoverem a migracdo de células dos tecidos nativos adjacentes para o
interior dos scaffolds. As estruturas poliméricas podem conter factores de
crescimento ou outros agentes terapéuticos que promovam o aumento da
adesdo, proliferacdo e diferenciacdao celular. Através desta metodologia é
possivel eliminar os problemas relacionados com a origem das células. No
entanto esta estratégia é altamente condicionada pelo processo de
recrutamento celular a partir dos tecidos nativos.

Uso combinado de scaffolds e células: esta estratégia baseia-se na utilizagdo de
um scaffold temporario capaz de promover um ambiente biomecanico
adequado para a adesdo, proliferacdo e diferenciacdo celular. Neste caso, as
células sdo extraidas do corpo humano, expandidas em cultura e finalmente
depositadas e cultivadas in vitro nos scaffolds. Apds uma fase inicial de adesao
e proliferacdo no substrato (scaffold) as células comegcam a depositar a sua
propria matriz extra celular estimulando a formacdo de um novo tecido.
Durante este processo o scaffold vai-se degradando sendo finalmente

eliminado pelo organismo.

Esta ultima estratégia é a mais utilizada a nivel de ET pois permite a manipulacao

experimental a trés niveis distintos, nomeadamente células, materiais e técnicas de

producao de scaffolds. As células utilizadas nesta estratégia sdao obtidas a partir de

tecidos vivos removidos a partir do préprio paciente (autogénicas) ou a partir de outra

pessoa (alégenicas), depositadas em scaffolds 3D e cultivadas in vitro de modo a obter

um implante biolégico para transplantacdo. Esta estratégia pode ser aplicada com

inUmeras variacbes, que dependem essencialmente da origem das células, do

biomaterial do scaffold, condicdes e duracdo da cultura celular, tipo e propriedades do

tecido a regenerar. Comparada com a transplantacdo de células isoladas, a

combinacdo de células e scaffolds apresenta a vantagem de permitir a producdo de um
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substituto biolégico com propriedades funcionais imediatas. Apds implantacdo, este
substituto deve ser capaz de se integrar com os tecidos nativos adjacentes garantindo
um nivel progressivo de fung¢bGes até completa restaura¢ao funcional do tecido
danificado. Os aspectos a considerar na regeneracdo de um neo-tecido,
nomeadamente do ponto de vista bioldgico, sdo muito variados e complexos, incluindo
células, ME, comunica¢do intercelular, interaccdo matriz-células e factores de
crescimento. A chave do sucesso da ET reside efectivamente na capacidade de
combinar espacialmente e temporalmente, de forma coordenada, todos os aspectos
bioldgicos, mecanicos e quimicos relacionados com o tecido a regenerar e respectivo

substituto bioldgico a produzir.
Scaffolds

A metodologia mais utilizada em ET envolve a deposicao de scaffolds 3D, porosos,
biocompativeis/biodegradaveis com células do paciente de forma a promover a

regeneracdo de tecidos (Figura 2.1).

Figura 2.1: Etapas relevantes da metodologia baseada no uso de scaffolds para ET. 1)
Isolamento e expansdo de células do paciente em cultura; 2) Deposicdo celular em
scaffolds 3D; 3) Cultura dinamica (bioreactor) do sistema scaffold+células; 4) Implante

do sistema no paciente.
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A maioria das linhas celulares utilizadas em ET é dependente de pontos de ancoragem,
ou seja, de um template de suporte. Por esta razdo, os scaffolds desempenham uma
funcdo crucial em todo este processo, seja in vitro ou in vivo, representando o suporte
biomecanico inicial para adesdo, proliferacao e diferenciacdo celular. A sua capacidade
de retencdo e entrega controlada de células e factores bioactivos, adequada difusdo de
nutrientes celulares, oxigénio e vascularizagdo sdao aspectos fundamentais num
adequado processo de regeneracao tecidual [54, 76, 96-99].

Muitas vezes a terminologia utilizada no campo da ET e biomateriais é confusa e pode
levar a interpretacdes incorrectas, nomeadamente a nivel da distincdo entre scaffold e
matriz. De modo a clarificar esta situa¢do tem vindo a ser proposto que os hidrogéis
sejam definidos como matrizes e os sélidos celulares como scaffolds [100].

Os hidrogéis sao constituidos por redes poliméricas insollveis ou solUveis em agua,
reticulados, e frequentemente (no campo dos biomateriais) concebidos na forma de
géis coldides nos quais a dgua actua como meio dispersivo. Contrariamente, e tendo
por base a terminologia de engenharia, os scaffolds sao definidos como sélidos
celulares [101]. Devido a sua elevada dimensdo de poros (micrometros ou milimetros)
comparativamente com as matrizes (micrdmetros ou nandmetros), os scaffolds tém
sido propostos por alguns autores como superficies curvas 2D adequadas a cultura
celular [100, 102]. No entanto, este argumento apenas é valido na fase inicial de
adesdo e proliferacdo celular (Figura 2.2a) que ocorre na superficie dos scaffolds. Apds
o revestimento da superficie e preenchimento dos poros por células e ME, entdo os
scaffolds passam a representar um verdadeiro ambiente 3D. Desta forma a porosidade
inicial dos scaffolds passa a ser preenchida na totalidade por ME produzida pelas

células (Figura 2.2b) [103].
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Figura 2.2: Interpretacdo esquematica da adesao e proliferagao celular em scaffolds de
PCL/TCP (fosfato tricélcico) (a), seguida da formacdo de neo-tecido. As imagens SEM
permitem observar claramente que os osteoblastos em combina¢dao com a matriz
mineral migram para o interior do scaffold antes de cobrirem a totalidade dos poros

[103].

Devido a multifuncionalidade dos tecidos humanos torna-se extremamente complexo,
sendo mesmo impossivel, definir os parametros de um scaffold ideal, mesmo para um
Unico tecido [58].

As consideracGes sdao complexas e incluem factores quimicos, morfolégicos, mecanicos
e bioldgicos, cujas caracteristicas variam com o tempo. De qualquer modo parece

existir um consenso alargado no que se refere aos requisitos essenciais [54, 76, 96, 98]:

» Biocompatibilidade: O material, pré e pds-processamento, deve interagir
positivamente com o ambiente bioldgico de modo a ndo provocar reaccbes
inflamatdrias por parte do organismo. A implantacdo de um scaffold pode
desencadear uma série de eventos por parte do organismo que funcionam
como resposta a presenga de um organismo estranho. A tipica inflamacao
inicial pode, em alguns casos, levar a uma inflamacdo crénica que por sua vez
poderd promover o desenvolvimento de uma cépsula fibrosa e consequente
falha do implante [104]. A extensdo e intensidade da resposta inflamatéria
depende de muitos factores, nomeadamente da dimensdo da lesdo,

propriedades biomecanicas do implante, arquitectura interna e externa,
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propriedades superficiais e porosidade [105]. O nivel de desvio em relagdo ao
normal processo de regeneracdo tecidual determina o nivel de
biocompatibilidade dos materiais [106].

Biodegradabilidade: A taxa de degradacdo dos scaffolds deve ser controlada e
corresponder a taxa de regeneracdo dos tecidos nativos, sendo que os
produtos resultantes deste mesmo processo de degradag¢ao devem ser nao-
toxicos para as células. Idealmente, a medida que o scaffold se degrada, as
células vao depositando a sua prépria ME que eventualmente dara origem a
um ambiente biomimético 3D com uma estrutura idéntica a do tecido nativo. O
processo de degradacdo in vivo é influenciado por diversas varidveis que
compreendem propriedades do material (composicdo quimica, peso molecular
e distribuicdo molecular, cristalinidade, morfologia, etc.), caracteristicas
macroscopicas (dimensdo e forma do implante, porosidade, etc.) e
caracteristicas do meio (temperatura, pH do meio, presenca de enzimas ou
células e tecidos). O controlo do processo e dos efeitos dos seus produtos de
degradacdo sdo absolutamente cruciais, pois um abaixamento do pH local
(causado pela libertacdo de produtos de degradacdo dacidos) pode causar
inflamacdo ou necrose. Existem diversos estudos cientificos que reportam os
mecanismos e cinéticas de degradacdo de scaffolds produzidos a partir de
diferentes materiais, utilizando varias tecnologias de producdo [107-109].
Porosidade, micro e macro-estrutura: Porosidade é definida como a
percentagem de espacos vazios no interior de um corpo sélido e é
independente do material [110]. De um modo geral, é necessario que as
estruturas apresentem uma elevada percentagem de porosidade. Tal, permite
um aumento da area superficial, que por consequéncia possibilita uma melhor
eficiéncia no processo de adesdo, migracao e proliferacdo celular bem como
neovascularizacdo [111]. Adicionalmente, uma estrutura com porosidade
adequada permite um correcto acoplamento entre o implante e o tecido nativo
na zona da lesdo, assegurando a estabilidade do implante e evitando o
encapsulamento fibroso [112]. De qualquer forma, a porosidade por si sé nao é

garantia de sucesso do implante. Uma dimensdo e geometria apropriada do
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poro (geralmente entre os 100 um e 500 um dependendo do tecido) associada
a uma estrutura com uma rede interna de canais 100% interconectada sao
parametros chave em termos de viabilidade celular e regeneragao de tecidos.
No caso especifico de implantes sujeitos a elevados esforcos mecanicos, como
é o caso do tecido 6sseo, é necessdrio ter em atencdo o equilibrio entre a
porosidade necessaria para acomodar o maximo numero de células possivel e
as propriedades mecanicas do implante para que ndo haja uma falha estrutural.
O aumento da porosidade, com correspondente aumento da area superficial da
estrutura, benéfica em termos bioldgicos, corresponde a uma diminuicao das
propriedades mecanicas da estrutura [113].

Dimensdo e geometria do poro: A dimens3do do poro é muito importante no
processo de adesdo/migracdo celular, vascularizagdo e crescimento de neo-
tecido [54, 59, 61-63]. De acordo com a literatura, é possivel encontrar diversas
dimensdes de poros, consideradas éptimas, em funcdo das diferentes linhas
celulares, materiais e tecidos [64-66]. A colonizacdo celular de scaffolds é
altamente dependente da capacidade que as células possuem de formarem
pontes e “atravessarem’’ os poros, migrando para o seu interior. Se os poros
possuirem uma dimensdo demasiado elevada ou demasiado pequena, as
células ndao conseguirdao proliferar e formar redes celulares ao longo do
scaffold. Por consequéncia torna-se essencial conseguir definir um espectro de
dimensdes d6ptimas de poros capazes de suportar o crescimento celular e
tecidual [114]. De certa forma, parece razoavel que o estabelecimento de um
limite minimo e maximo para a dimensdo dos poros possa estar relacionado
com a dimensdo das células e a distancia maxima que estas conseguem
atravessar. Apesar de alguma variabilidade encontrada nestes limites, devido
sobretudo ao tipo de linha celular e condi¢cdes de cultura, podemos afirmar que
estes se encontram num intervalo de valores entre 100 um e 500 um [63,65-66,
114]. Poros de menores dimensdes aumentam a adesao e diferenciacao celular
in vitro, enquanto poros maiores promovem uma maior adesdo e viabilidade
celular in vivo. Adicionalmente, a permeabilidade do scaffold (que assegura os

meios para o transporte de nutrientes para as células e remocdo de produtos
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de actividade metabdlica) pode ser definida através da combinagao de cinco
parametros: porosidade, dimensdo e distribuicdo dos poros, tortuosidade
(interconectividade), dimensao dos canais e distribuicdo e orientagao dos poros
[115-116]. O’Brien [117] estudou o efeito da dimensdo dos poros de scaffolds
de colagénio-glicosaminoglicanos (GAGs) na adesdo celular. Os resultados
obtidos permitiram retirar duas importantes conclusdes: a fraccdo de células
vidveis que aderiam aos scdaffolds diminuia a medida que se aumentava o
didametro dos poros; o nimero de células vidveis aumentava linearmente com o
aumento da area superficial especifica. Mais recentemente, os mesmos autores
conduziram um estudo sobre o efeito da dimensao dos poros na
permeabilidade de scaffolds de colagénio para ET. Os resultados experimentais
e matemadticos revelaram que a permeabilidade aumenta com o aumento da
dimensao dos poros e diminui com a extensdao a compressao [116].

Resisténcia mecanica: Os implantes devem ser capazes de suportar tanto as
tensdes resultantes da manipulagdao in vitro como aquelas geradas pelos
tecidos nativos. Durante a cultura in vitro as estruturas devem conseguir
manter as suas propriedades mecanicas de modo a preservar o espaco
necessario para o crescimento celular e formacdo da ME. No caso de aplicacbes
in vivo é crucial que os scaffolds apresentem propriedades mecanicas idénticas
as dos tecidos nativos proporcionando, temporariamente, um adequado
suporte mecanico para a regeneracao de tecidos. Inicialmente o scaffold deve
conseguir suportar todas as tensdes existentes no ambiente bioldgico nativo e
posteriormente, de forma gradual, transferir essas mesmas tensdes para o
tecido regenerado. Consequentemente, no caso de materiais e estruturas
poliméricas, a taxa de degradacdo representa um aspecto fundamental a ter
em conta. Se a degradacdo ocorrer demasiado rdpida, pode existir uma
transferéncia prematura das tensdes fisioldgicas para o tecido em regeneracao,
levando a uma falha mecanica do dispositivo. Por outro lado, no caso de
materiais com uma baixa taxa de degradacdao, pode acontecer uma obstrucao
do normal processo de regeneracao celular e tecidual, causada pela auséncia

de estimulacdo mecanica dos tecidos nativos.
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» Macro geometria externa: O bom acoplamento biomecanico entre o scaffold e
o tecido nativo no local de implantacdo sé pode ser alcancado se o scaffold
possuir uma adequada dimens3ao e geometria externa, proporcionando uma
correcta distribuicdo de tensdes na interface scaffold/tecido [54, 76, 98, 106-
107].

» Facil producdo e esterilizagdo: Os implantes devem ser rapidamente
produzidos com elevada precisdo e reprodutibilidade. O processo de
esterilizacdo deve ser simples e efectuado através da exposicdo a altas
temperaturas, exposicdo a agentes quimicos (Oxido de etileno ou CO,
supercritico) ou através de processo fisicos (radiagcdao UV, B ou y) sem alteragao
das propriedades bioquimicas do material/estrutura.

» Topografia superficial: A rugosidade superficial pode desempenhar um papel
importante na adesao, proliferacdo, diferenciacdo e vitalidade celular. A escala
(nano ou micro), forma, (cristas, degraus, estrias, pilares, etc.) e orientacdo da
topografia deste tipo de dispositivos poderd ter um controlo efectivo sobre o
comportamento e expressdo do fendtipo celular [118]. De um modo geral,
nano-topologias (10-300 nm) localizadas na superficie dos implantes
aumentam a adesdo e proliferacdo celular. Contudo, estas conclusdes ndo
podem ser generalizadas para todos os tipos de linhas celulares. Resultados
obtidos através de experiéncias realizadas com nanotubos sdlidos de carbono
revelaram que os osteoblastos usados aderiam em maior quantidade
comparativamente aos fibroblastos, condrdcitos e células musculares [119].
Apesar de ndo ser ainda completamente claro, pensa-se que a nano-topologia
modula as forcas interfaciais entre as células e os implantes. Como
consequéncia, estas mesmas forgas irdo regular a formacao do citoesqueleto e
organizacao dos receptores das membranas celulares, desencadeando uma
complexa série descendente de sinalizacGes moleculares [120].

As interacgOes intercelulares e consequente migracao e proliferacao celulares
podem também ser limitadas ou potencializadas através da rugosidade
superficial. Se o nivel desta rugosidade for excessivamente acentuado, as

células ndo serdo capazes de estabelecer interconexdes e consequentemente a
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sua proliferagdo/migracdo celular estara seriamente comprometida. As
propriedades superficiais dos scaffolds e as interaccdes estabelecidas entre as
células e a ME sdo de importancia capital em termos de sinalizagdo celular e
consequente adesdo, proliferacdo e expressao fenotipica [121-123]. A
modificagao superficial de polimeros constitui actualmente uma ferramenta
muito util no aumento da biofuncionalidade de scaffolds, criando ou
aumentando locais especificos para adesdo/imobilizacdo de ligantes bioactivos
com capacidade de regular respostas celulares especificas [114, 124-125].
Processos de modificacdo via plasma tém vindo a ser utilizados com maior
frequéncia em aplicagbes biomédicas, mais especificamente na modificacdo
das propriedades superficiais de materiais, devido a possibilidade que
apresentam de modular, de forma controlada, a densidade superficial de
diferentes grupos funcionais sem alteracdo das propriedades mecéanicas dos
materiais [126-127]. Independentemente do processo de plasma utilizado
(grafting com gases ndo-polimerizaveis como o 0O,, N, e NH3, ou com
mondmeros organicos, tal como a alilamina, acrilamida e &cido acrilico),
substratos que apresentem uma superficie com grupos polares (ex. NH,, COOH,
OH, etc.), podem por si s6 conseguir aumentar a bioactividade do substrato e
melhorar a adesdo e proliferagdao celular [128-131]. Tal como previamente
mencionado, os processos de modificacdo via plasma podem também ser
muito Uteis em termos de imobilizacdo e deposicdo de biomoléculas,
nomeadamente enzimas, peptideos, proteinas, polissacarideos entre muitos
outros [132]. O processo consiste na modificacdo de substratos via plasma,
criando na sua superficie grupos funcionais especificos onde posteriormente
estas moléculas poderdo aderir [133-135]. Um outro método para aumentar a
bioactividade dos scaffolds é através da incorporacdo de factores de
crescimento (GF, do inglés Growth Factor), capazes de guiar e controlar o
comportamento celular durante o processo de regeneracao dos tecidos. Estas
moléculas sinalizadoras pertencem a um grupo de proteinas de origem natural
capazes de aderir a locais especificos e influenciar a proliferacao, diferenciacao

celular e estimular o processo de angiogénese. De um modo geral a entrega
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controlada de GF utilizando scaffolds, pode ser conseguida por deposi¢cdao do GF
na superficie interna/externa da estrutura 3D ou entdo por aprisionamento
fisico no interior da prépria estrutura [136]. Existe uma grande variedade de
materiais poliméricos naturais e sintéticos que tém sido utilizados na producao
de scaffolds para entrega controlada de farmacos, especialmente na
engenharia de tecidos désseos e cartilaginosos. Os GF mais comuns e mais
aplicados em ET de osso e cartilagem sdo factores de crescimento endotelial
vascular (VEGF, do inglés Vascular Endothelial Growth Factor) [137-140],
factores de crescimento derivados de plaquetas (PDGF, do inglés Platelet
Derived Growth Factor) [140-144], factores de crescimento nervoso (NGF, do
inglés Nerve Growth Factor) [145-147], factores de crescimento
transformadores (TGF, do inglés Transforming Growth Factor) [148-151],
diferentes proteinas morfogénicas dsseas (BMP’s, do inglés Bone
Morphogenetic Proteins) [152-155] e factores de crescimento de fibroblastos

(FGF, do inglés Fibroblast Growth Factor) [156-157]

As estratégias de ET baseadas em scaffolds sdao fortemente dependentes do material
seleccionado e do processo tecnoldgico utilizado na sua producdo. Geralmente na area
de ET tém sido utlizadas quatro classes de biomateriais: materiais poliméricos de
origem natural (ex. colagénio, gelatina, amido, alginato e quitosano), materiais
poliméricos de origem sintética (ex. acido poliglicdlico (PGA), acido polilactico (PLA),
acido poli(latico-co-glicdlico) (PLGA), PCL, matrizes teciduais ndo-celulares (submucosa
da bexiga e de intestino), e ceramicos (ex. hidroxiapatita e beta fosfato tricalcico (B-
TCP)) [59, 158-162]. Tanto os materiais de origem natural como as matrizes teciduais
ndo-celulares apresentam a vantagem de promover o reconhecimento bioldgico por
parte do organismo [162]. Os polimeros sintéticos podem ser produzidos em larga
escala com propriedades, taxa de degradacdo e microestrutura controladas.
Recentemente tem vindo a ser explorado um novo grupo de materiais correspondente
a metais biodegraddveis nos quais se integra a utilizacdo de Magnésio (Mg). Estes

materiais tém permitido a producdo de scaffolds magnéticos cujo objectivo é a
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inducdo de orientacdo celular e estimulagdo magnética do processo de diferenciagao

celular [163].

2.2 — Biomateriais para produc¢ao de scaffolds

Os desenvolvimentos verificados nas ultimas décadas a nivel da ciéncia de biomateriais
tém tido um impacto tremendo na comunidade cientifica, especialmente no campo da
ET. A combinagdo de células, moléculas bioactivas e scaffolds, constitui a estratégia
mais utilizada em ET de forma a promover a reparacdo e regeneracao de tecidos. Dos
scaffolds é esperado que consigam suportar a adesdo, migracdao e diferenciagao
celular, direccionando o desenvolvimento do tecido requerido. Paralelamente a
formacao de neo-tecido, o scaffold pode sofrer degradacdo através da libertacdo de
subprodutos que tanto podem ser excretados directamente pelo organismo ou
metabolizados celularmente. Como tal, torna-se evidente o papel crucial que o scaffold
desempenha na ET, bem como a quantidade e complexidade das consideragles a ter
no design destas estruturas nomeadamente a nivel dos materiais, arquitectura,
mecanica estrutural, propriedades superficiais, propriedades e produtos de
degradacdo, adicdo de factores bioldgicos, e obviamente a variacdo de todos estes
parametros ao longo do tempo. No entanto, grande parte do sucesso, em termos de
desempenho funcional destas estruturas, depende claramente do material escolhido
para a sua producdo e da interac¢ao que este material podera ter com o tecido nativo.
Neste contexto é importante introduzir a definicdo de biocompatibilidade de
materiais, a qual determina o desempenho funcional de um determinado material pds-
implantacdo. Segundo a Sociedade Europeia de Biomateriais (ESB, do inglés European
Society for Biomaterials) “um biomaterial é um material destinado a interagir com
sistemas bioldgicos de modo a avaliar, tratar, ampliar ou substituir qualquer tecido,
orgdo ou fungdo do organismo humano” [164]. Diversos biomateriais de origem
natural e sintética tém vindo a ser investigados no ambito da producdo de
scaffolds/matrizes para regeneracdo de tecido 6sseo (Tabela 2.1). De entre todos estes
materiais destacam-se os polimeros de origem natural (ex. gelatina, fibrina, colagénio
e acido hialurdénico), polimeros sintéticos biodegradaveis e bioabsorviveis (ex. PCL,
PLGA, PHAs (Polihidroxialcanoatos), e PUs (Poliuretanos)) e ceramicos (Biovidro,

Fosfatos de Cdlcio) [78, 165]. Actualmente existe um grande interesse no
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desenvolvimento de compdsitos poliméricos a base de materiais ceramicos com o
intuito de aumentar de modo significativo as propriedades mecéanicas e as

caracteristicas bioactivas dos scaffolds [166-170].

Tabela 2.1: Biomateriais para producdo de scaffolds/matrizes para regeneragdo dssea.

Policaprolactona 0,4 Hidrdlise; Extrusdo, SLS, [52,171-175]
(PCL) la4anos Electrospinning,

Solvent Casting

Acido Polilactico 2,7 Hidrolise; Extrusdo, SLA, [171, 178-181]

(PLA) 12 a 18 semanas Solvent Casting,

Sintéticos

Polimeros Si

Electrospinning

Polihidroxialcanoatos 4 Hidrdlise; Electrospinning, [171, 183-187]

(PHAS) >1ano Solvent casting

Polifosfazenos 3,14x10'2 Hidrdlise; Sinterizagdo, [190-1193]
(PF) a 1 semana a 2 anos Electrospining
4,55x10"
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Tabela 2.1 (cont.): Biomateriais para produc¢do de scaffolds/matrizes para regeneragdo
Ossea.

Acido Hialurdnico 2x10°® Enzimatica; Fotopolimerizagdo, [197-200]
a 1 a38dias HYAFF 11,

(7]

] 1x10™ Electrospinning

—

- |

e

(1]

2

(7]

o

-

£
% Fibrina 1x107 Enzimatica; Moldagdo/Casting; [205-206]
o a dias a vérias semanas

1x10”

Biovidro 35 Dissolu¢do/Reabsor¢do Electrospinning; [190, 212-
osteoclastica; Formacgdo 215]
>1ano directa/indirecta

de espumas
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2.3 — Células

As linhas celulares com potencial aplicacdo em ET devem, idealmente, possuir a
capacidade de proliferar e de se diferenciar in vitro, de uma forma controlavel e
reprodutivel. Os requisitos relativos a cultura in vitro dos substitutos bioldgicos
(suplementos do meio de cultura, estrutura e cinética de degradacao das estruturas)
bem como a sua funcionalidade in vivo (potencial de integracdo), podem variar de
acordo com o tipo de célula. Os requisitos gerais que estas linhas celulares devem

cumprir sao:

» lIsolamento celular e/ou seleccdo a partir de um determinado tecido;

» Proliferagdo in vitro de forma a obter uma massa celular suficiente para
colonizar scaffolds 3D de grandes dimensdes;

» Capacidade de diferenciacdo em diferentes tecidos funcionais (Figura 2.3). A

diferenciacao é altamente afectada pela sinalizacdo da matriz extra celular;

As células estaminais embriondrias, ou seja, células pluripotentes com a capacidade
Unica de dar origem a qualquer tecido do organismo, representam a mais recente
descoberta ao nivel das linhas celulares para ET. No entanto, os investigadores ainda
estdo longe de conseguir controlar o processo de diferenciacdo destas células em
cultura.

Adicionalmente, a investigagdao com células estaminais embriondrias vem também
levantar diversos problemas ao nivel ético, politico e legislativo. Estas problematicas
tém conduzido a pesquisa de fontes alternativas de células para ET, nomeadamente
células mesenquimais estaminais humanas (hMSC, do inglés human Mesenchymal
Stem Cells). As hMSC podem ser isoladas a partir de diferentes tecidos humanos
inclusive medula éssea, musculo, tecido adiposo e derme. De acordo com o tipo de
estimulos e condicdes de cultura aplicados, as hMSC podem dar origem a diferentes

tipos de tecido conjuntivo, nomeadamente osso, cartilagem, musculo, etc. (Figura 2.3).
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Figura 2.3: Células estaminais: diferenciagao de hMSC em diferentes linhas celulares e

tecidos humanos [221].

O crescimento e diferenciacdao de muitas das diferentes linhas celulares humanas sao

regulados por quatro classes principais de estimulos externos (Figura 2.4):

» Factores de crescimento e diferenciagdo soluveis;

» Natureza e organizacdo dos constituintes sollveis/insolUveis da matriz extra

celular;
» InteracgOes intercelulares;

» TensOes ambientais induzidas pelo fluxo de fluidos e/ou estimulos mecanicos,

tensao e pH;
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Figura 2.4: Modulacgdo celular através de factores extrinsecos [222].

No caso do tecido &sseo, os processos de formagdo, manutencdo e reabsorcao
resultam da interaccdo de trés tipos de células: osteoblastos, ostedcitos e osteoclastos.
Cada um deste tipo de células tem uma funcdo especifica bem definida e de extrema
relevancia para a manutengao de um tecido dsseo saudavel. Na Tabela 2.2 indicam-se

algumas das principais caracteristicas e funcdes destas células.

Tabela 2.2: Tipos de células dsseas e respectivas fungdes.

Tipo de célula Caracteristicas morfoldgicas Fungao

Sintese e regulacdo do processo

Forma cubdide (localizadas a
Osteoblastos de deposicao e mineralizagdo da

superficie do 0sso)
matriz extra celular dssea

Osteoclastos Células multinucleadas Reabsorcdo dssea

Forma estrelar (com mais
Ostedcitos Calcificagao da matriz éssea

organelos que os osteoblastos)
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2.4 Tecnologias de producao de scaffolds

O comportamento mecanico, quimico e bioldgico dos scaffolds dependem, numa
primeira instancia, das propriedades intrinsecas dos biomateriais utilizados para a sua
producdo. No entanto, o processo utilizado na producdo dessas estruturas tém
igualmente uma influéncia determinante no seu desempenho in vitro e in vivo.

Ao longo dos anos tém sido desenvolvidas diversas tecnologias com o objectivo de
produzir scaffolds com propriedades adequadas para aplicagdo em ET. Actualmente é
possivel identificar e classificar as tecnologias existentes em dois grandes grupos:

tecnologias convencionais e tecnologias ndo-convencionais.
2.4.1 Tecnologias convencionais

As tecnologias convencionais representam o conjunto de técnicas mais antigas
utilizadas na producdo de scaffolds para ET. A sua utilizacdo tem sido efectuada em
larga escala a nivel mundial, por diferentes grupos e com relativo sucesso. Estes

métodos incluem [54, 175, 223-225]:

Lixiviagao;
Liofilizagao;
Utilizacao de fluidos supercriticos;

Moldacao;

vV V V V V

Electrospinning;

Estes processos, embora simples do ponto de vista de implementacdo e permitindo a
obtencado de estruturas de elevada porosidade, ndo permitem o controlo da geometria
e distribuicdo espacial de poros. Deste modo, ndo é possivel através da utilizacao
destas técnicas a producdo de estruturas 3D de elevada porosidade com poros
totalmente interconectados. A existéncia de um nimero muito significativo de poros
fechado faz com que as estruturas sejam eficazes como filmes, permitindo a
proliferacdo celular num ambiente 2D, ndo sendo adequadas a obtencdo de tecidos
3D. Para além destas limitagdes estas técnicas envolvem em regra a utilizacdo de

solventes organicos toxicos, elevados tempos de producado e baixa reprodutibilidade.
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2.4.2 Tecnologias ndo-convencionais

Nos ultimos anos, a producdo de scaffolds com elevada precisdo geométrica tem sido
efectuada com recurso a tecnologias de fabricagdo automatica. [68, 172]. A
classificacdo destas tecnologias tem sofrido diversas alteragdes ao longo do tempo.
Inicialmente foram classificadas como tecnologias de Prototipagem Réapida (RP, do
inglés Rapid Prototyping), e mais recentemente, de acordo com os standards da ASTM
(American Society for Testing and Materials) passaram a ser classificadas como
tecnologias de Fabricagdao Aditiva (AM). Apesar de ainda se encontrarem num estado
muito inicial de desenvolvimento e aplicacdo, as técnicas de AM tém tido um impacto
muito significativo nos dominios da biofabricacdo e ET apresentando um enorme
potencial de desenvolvimento futuro. Na Figura 2.5 é apresentada de forma
esquemadtica a evolugdo cronoldgica das técnicas de AM desde a sua invencgdo até ao
actual estado da arte em termos de producdo de estruturas para ET. Adicionalmente,
encontram-se também assinalados alguns dos principais avancos cientificos e

tecnoldgicos.

Figura 2.5: Revisdo cronoldgica das técnicas de AM e das suas aplicagdes em ET.

Introducdo de novas tecnologias e principais avancos cientificos [226].
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De acordo com o indicado na Figura 2.5, é possivel verificar-se que a aplicacdo de
técnicas de AM para reproducao fisica de objectos 3D efectuada directamente a partir
de modelos computacionais emergiu na década de 1980. O conceito base das
tecnologias de AM assenta na reproducado fisica de objectos 3D, camada a camada, a
partir de dados bidimensionais (2D) obtidos através do fatiamento (slice) de modelos
3D criados em sistemas de CAD/CAM (CAM, do inglés Computer Aided Manufacturing)
[227]. Na Figura 2.6 encontram-se ilustrados, de uma forma geral, as principais etapas
associadas a criacdo de scaffolds para ET através de técnicas de AM.

A primeira etapa envolve a geracao do modelo sdélido 3D a produzir. Este modelo pode
ser obtido directamente através de softwares CAD 3D, importado a partir de scanners
3D ou a partir de dados obtidos por imagiologia médica (tomografia, ressonancia

magnética nuclear, ultra-sons, etc.) [228].

Figura 2.6: Representagdo esquematica dos passos necessarios para produgao de

scaffolds para ET através do uso de técnicas de AM [228-233].
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O modelo CAD é em seguida convertido num modelo STL que consiste na aproximagao
das superficies do objecto por uma rede de elementos triangulares. Finalmente o
modelo STL é fatiado matematicamente em finas camadas de espessura homogénea
(ficheiro SLI) e enviado para uma das maquinas de AM a fim de ser produzido.

As principais vantagens das tecnologias de AM s3o a capacidade de produzir com
relativa rapidez modelos 3D com geometrias altamente complexas utilizando
diferentes tipos de materiais. Combinando estas tecnologias com técnicas de
imagiologia é possivel produzir estruturas personalizadas com geometria interna e
externa adequada de modo a permitir um bom acoplamento biomecanico entre o
implante e o tecido nativo no local de implantagdao. Na Figura 2.7 apresentam-se
alguns exemplos de implantes personalizados produzidos através de tecnologias de

AM.

b) )

Figura 2.7: Modelos CAD 3D e modelos fisicos de implantes personalizados produzidos
por extrusdo. a) modelo CAD de implante mamario; b) modelo CAD do Umero humano;
¢) modelo CAD de uma orelha; d) modelo fisico implante mamario; e) modelo fisico do

umero humano; f) modelo fisico de uma orelha.

Alguns processos podem operar a temperatura ambiente envolvendo esforcos
mecanicos pouco significativos e deste modo permitir a incorporacdao de células ou

biomoléculas sem alteragdes significativas da viabilidade celular (Figura 2.8).
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Figura 2.8: Exemplos de estruturas com células encapsuladas. a) hidrogéis a base de
polietilenoglicol dimetacrilato com células encapsuladas preparado por SLA. b)
estrutura de gelatina/alginato/fibrinogénio contendo células estaminais adiposas
(rosa) e hepatdcitos encapsulados em estruturas de gelatina/alginato/quitosano

(branco) produzidos por bioimpressao [234-235].

No campo da ET, as tecnologias de AM tém sido utilizadas para produzir scaffolds com
geometria externa customizada e morfologia interna pré-definida, permitindo um
elevado controlo da dimensao, geometria e distribuicdo espacial dos poros [161].

As tecnologias de AM permitem a producdo directa ou indirecta de scaffolds. Esta
ultima metodologia requer a utilizacdo de um molde perdido no qual é depositado o
material que ird dar origem ao scaffold (Figura 2.9).

Os principais processos de fabricacdo aditiva para ET actualmente disponiveis ou em

fase de desenvolvimento compreendem:

Processos estereolitograficos;
Processos de sinterizacao;

Extrusao;

YV V V V

Inkjet Printing;
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Figura 2.9: Metodologia para fabricagao indirecta de scaffolds [236].

Processos estereolitogrdficos

Os processos estereolitograficos de fabricacdo aditiva envolvem a solidificacdo
selectiva de resinas fotossensiveis, tendo sido inicialmente propostos por Hull [81] e
Pomerantz [237]. Actualmente os processos estereolitograficos compreendem dois

métodos distintos de irradiacao:

» Irradiacdo por mascara;

» Irradiacdo directa;
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No primeiro método, cada camada de polimero é solidificado através da exposicdo a
radiacdo ultravioleta (UV) gerada por uma lampada e transmitida através de uma
mascara com dareas transparentes correspondentes a sec¢do do modelo a fabricar. Esta
estratégia é igualmente designada por método integrante de fabricagdo uma vez que
cada camada é produzida de uma sé vez [238]. No segundo método, também
designado foto-fabricacdo vectorizada, é utilizado um laser para efectuar a
polimerizagdo ponto a ponto em cada camada do polimero definindo assim cada
sec¢ao transversal do objecto 3D.

O sistema de irradiacdo directa é constituido por uma tina contendo um polimero
fotossensivel, uma plataforma mdével onde o modelo é construido, um laser irradiando
radiacdo UV e um sistema dptico dindmico para direccionar o laser ao longo da
camada polimérica (Figura 2.10). Apds a construcdo de cada camada, a plataforma
desce no interior da tina contendo o polimero promovendo a formacdo de um filme

polimérico nao reticulado onde sera construida a camada seguinte.

Figura 2.10: Representagao esquematica do processo de estereolitografia [226].
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Os métodos anteriormente mencionados envolvem mecanismos de polimerizagdo
(solidificacdo ou cura de resinas liquidas) através da absorcdo de um fotdo de radiacao.
Contudo, existem processo baseados na utilizagao de lasers Femtosegundo emitindo
radiacao infravermelha (IR, do inglés Infrared Radiation), em que o sistema polimérico
solidifica através de uma reaccdao desencadeada pela absorcdo de dois fotdes de
radiacdo. Este processo designado por polimerizagdao bifoténica permite que o
processo de cura ocorra ndo a superficie mas no interior do sistema polimérico
possibilitando a obtengao de resolugdes submicrométricas.

Com o objectivo de produzir estruturas multimaterial com gradientes funcionais,
investigadores do Centro para o Desenvolvimento Rapido e Sustentado do Produto do
Instituto Politécnico de Leiria (CDRSP, Portugal) estdo a desenvolver, no ambito de um
projecto de investigacdo financiado pela Funda¢do para a Ciéncia e Tecnologia de
Portugal (PTDC/EME-PME/098037/2008) um novo sistema estereolitografico
denominado estereo-termo-litografia multimaterial (processo STLG) [239]. Este
processo utiliza radiacdo UV e energia térmica (produzida por radiacado IR) para iniciar
a reaccdo de polimerizacdo num meio contendo foto e termo iniciadores podendo
operar nos seguintes modos (Figura 2.11):

» Utilizacdo de radiacdo UV para polimerizar sistemas poliméricos contendo
foto-iniciadores;

» Utilizacdo de radiacdo UV para polimerizar sistemas poliméricos contendo foto
iniciadores e radiacao IR para, por aumento de temperatura, aumentar a
cinética de polimerizacdo tornando o processo de fotofabricacdo mais rapido e
a percentagem de material curado maior (evitando-se assim operacdes de pds-
cura);

» Utilizacdo de radiacdo IR para polimerizar sistemas poliméricos contendo
termo-iniciadores. A utilizacdo de silica permite neste caso garantir a
localizacdo das zonas de polimerizacdo e, consequéncia da minimizacdo de
efeitos de dispersao de radiagdo quando comparados com os observados com
a radiacdo UV, a utilizacdo deste modo de operagdo no processamento de
sistemas poliméricos altamente reforcados com cargas ceramicas ou metdlicas

[240].
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» Utilizacdo de radiagdo UV e IR para polimerizar sistemas poliméricos contendo
foto e termo iniciador. A concentracao de ambos os iniciadores deve ser baixa
e a reacgao so ocorre nas zonas de intersec¢ao das duas radiagdes. Neste caso
a temperatura é utilizada para, simultaneamente, produzir radicais através da
fragmentacdo de termo iniciadores e aumentar a iniciacdo e taxa de reacgao
do processo de cura foto iniciado. Consequéncia das baixas concentracdes de
iniciadores este modo de operacdo permite o processamento de camadas de

elevada espessura [227]

Figura 2.11: Representacdo esquematica do sistema STLG.

Adicionalmente, o sistema de STLG possui um dispositivo de construgao rotativo com
diversas tinas de modo a permitir a producdo de estruturas multimaterial (Figura 2.12).
Tal, representa um avanco muito significativo no campo da estereolitografia. Este
sistema estd a ser desenvolvido para producdo de protdtipos de engenharia
multimaterial a escala micro, scaffolds com gradientes funcionais para ET, outros

componentes biomédicos e componentes ceramicos ou metalicos.
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Figura 2.12: Representacdo esquemadtica do processo de STLG: sistema multi-material
[226].

O sistema STLG representa um importante desenvolvimento face a um outro sistema
de estereolitografia integrante para a producdo de micro dispositivos desenvolvido
pelo CDRSP. Este sistema (Figura 2.13) compreende uma fonte de luz que consiste
numa lampada de mercurio de 200 Watts apresentando trés picos fundamentais de
radiacdo (320-390 nm com intensidade de radiacdo de 17 Watts/cm?, 390-450 nm com
intensidade de radiacdo de 20 Watts/cm? e 280-320 nm com intensidade de radiacdo
de 7 Watts/cmz), um shutter para o on/off da radiagdo, um conjunto de filtros e lentes
colimadoras que garantem a selec¢do adequada do comprimento de onda, um DMD
(Digital Micro-Mirror Device DMD 0.7 XGA 122 DDR, 1024x768 pixel de 14 um de
dimensao, ver Figura 2.14) de radiacdo UV cuja funcdo é definir a micro imagem de
cada seccdo transversal do micro objecto a construir, uma lente Zeiss para reducdo da
imagem correspondente a cada seccdo transversal a construir (redu¢do maxima 10X) e
area de construcdo constituida por uma plataforma mével contendo o reservatério de

resina.
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Figura 2.13: Sistema de micro-estereolitografia integrante desenvolvido no CDRSP.

Figura 2.14: Sistema Digital Mirror Device (DMD).

A alimentacdo do reservatério e feita por uma bomba peristaltica a partir de um
reservatoério adicional. A plataforma de construcdo foi fabricada em aluminio e possui
guatro suportes para o correcto nivelamento. A deslocacdo vertical da plataforma é

-44 -



Capitulo 2 - Estado da Arte

garantida por um posicionador uniaxial MICOS Translation Stage VT-80. Este
posicionador permite incrementos verticais de 1 um a uma velocidade que varia entre
0.001 e 20 mm/s.

Este sistema permite o processamento de hidrogéis, redes poliméricas altamente
reticuladas e bastante hidrofilicas armazenando grande quantidade d4gua, para
aplicagdes em ET (Figura 2.15). As estruturas sao formadas pela reticulagao fisica ou
covalente de uma solucdo polimérica liquida transformando-a num sdélido hidrogel.
Uma grande gama de materiais podem ser utilizados para produzir tais estruturas
nomeadamente a Agarose, o Dextrano, o Polietilenoglicol (PEG), o alcool polivinilico
(PVA), o poli (hidroxietilmetacrilato) (pHEMA), etc. Neste caso os foto iniciadores
utilizados devem possuir baixa citotoxicidade, possibilitando a polimerizacdo de

suspensdes poliméricas contendo células.

Figura 2.15: Matriz polimérica a base de pHEMA produzida através do sistema de

estereolitografia integrante desenvolvido no CDRSP.

Para o encapsulamento de células, Chan [241] prop6s uma modificacdo ao sistema de
estereolitografia convencional (Figura 2.16). Neste caso a tina ndo possui o volume de
solucdo polimérica contendo células necessdrio a construcao dos scaffolds, sendo que

o material é adicionado sequencialmente a medida que cada camada vai sendo

=45 -



Capitulo 2 - Estado da Arte

polimerizada evitando-se assim que as células se depositem no fundo da tina por
efeito de gravidade.

Para além de se obter uma distribui¢ao celular homogénea, esta metodologia permite
também a utilizacao de diferentes tipos de materiais e linhas celulares. Neste caso
particular, a deposicao do material e das células é feito manualmente, no entanto o

processo pode facilmente ser alterado e automatizado.

Figura 2.16: Representacdo esquematica do processo de estereolitografia modificado,
no qual a solugdo contendo polimero e células é depositado manualmente na tina,

camada a camada, de baixo para cima [241].

De forma semelhante Liu e Bhatia desenvolveram um método de irradiacdo por
mascara para a producdo de estruturas encapsulando células com resolucao
micrométrica. Neste processo a solucdo polimérica contendo células e depositada na

area de trabalho através da utilizacdo de uma seringa (Figura 2.17)
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Figura 2.17: Processo para a formagdo de microestruturas de hidrogel contendo

células [242].
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Processos de sinterizagdo

O processo de sinterizacdo selectiva por laser, inicialmente proposto por Deckard [243]
(SLS) permite a construgdo camada a camada de modelos fisicos 3D a partir da
utilizacdo de materiais em pd. O material é processado num ambiente inerte e
termicamente controlado, no interior de uma cadmara de processamento, atingindo
uma temperatura préoxima do ponto de fusdo através da utilizacdo de um laser capaz
de emitir radiacdo IR. O laser varre cada uma das camadas de pd de acordo com os
dados CAD do modelo, sinterizando selectivamente o material. A energia fornecida
pelo laser serve ndo sé para promover a fusdo entre as particulas adjacentes da
mesma camada, mas também para permitir a adesdo da nova camada a anterior. Apds
a formacdo de cada camada, a plataforma desce uma determinada distancia (de
acordo com a espessura da camada), sendo depositado um novo estrato de material
(por intermédio de um rolo) e o processo de producdo recomeca. O material ndo
sinterizado serve de suporte a camada seguinte evitando igualmente possiveis

deslocamentos do protétipo (Figura 2.18)

Figura 2.18: Representagdo esquematica do processo SLS [226].

-48 -



Capitulo 2 - Estado da Arte

Actualmente, os processos de sinterizacdo laser compreendem dois métodos de

producao:

» Sinterizac¢do directa

» Sinterizagdo indirecta

Os processos de sinterizagao indirecta envolvem lasers de menor poténcia para o
processamento de pds metdlicos ceramicos e eventualmente poliméricos revestidos
com um polimero de baixo ponto de fusdo. O resultado é a formacdo de uma estrutura
compdsita com material polimérico a servir de ligante. Os objectos, uma vez
produzidos, sdo em seguida submetidos a operacbes de remocdo de ligante e
sinterizacao e finalmente de infiltracdo para se garantir a alta densidade. Os processos
de sinterizacdo directa envolvem lasers de alta poténcia capazes de gerar altas
densidades energéticas localizadas e permitindo assim o processamento directo de pds
metdlicos ou ceramicos. As estruturas obtidas apresentam elevadas densidades
préximas dos 98%.

Em ET, estes processo tém sido utilizados para a produgdo de scaffolds em PCL, PLLA

(acido poli-L-lactico), PEEK (poli-éter-éter cetona) e materiais ceramicos.
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Figura 2.19: Imagens SEM de material compésito a base de PEEK-10% wt HA (a) antes
e (b) depois da sinterizacdo. c) Vista inferior de scaffold compdsito de PEEK-HA [244-
245].

Williams [173], por exemplo, demonstrou o potencial do sistema de SLS na producdo
de scaffolds de PCL para regeneracao éssea. As estruturas produzidas foram testadas

biologicamente utilizando fibroblastos e factores de crescimento ésseo (BMP-7).
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Resultados in vivo demonstraram que os scaffolds induziam o crescimento de novo
tecido e que as suas propriedades mecéanicas se situavam no limite minimo da
resisténcia do osso trabecular (mddulo de compressao de 52-67 MPa e tensdo de
cedéncia de 2-3.2 MPa). Zhou [246] estudou a utilizagdo de bio-nano-esferas
compdsitas para producdo de scaffolds, utilizando igualmente um sistema SLS. Para tal
utilizou uma matriz de PLLA onde introduziu nano-esferas de hidroxiapatita
carbonatada (CHAp) (Figura 2.20). As microesferas de PLLA e os nano-compdsitos de
PLLA/CHAp foram produzidos por técnicas de emulsdo. As microesferas obtidas
apresentavam uma dimensdo de 5-30 um. A utilizacdo destas microesferas nano-
compdsitas apresenta um elevado potencial na resolucdo do problema relacionado
com a remoc¢do de material ndo sinterizado do interior dos poros apés o final do

processo produtivo.

Figura 2.20: a) Imagens SEM de microesferas nano-compdsitas a base de PLLA/CHAp.

b) Scaffolds nano-compdsitos de PLLA/CHAp [246].

O estabelecimento de correlagGes entre as condicdes de processamento e as
caracteristicas dos scaffolds obtidos, visando a definicdo de janelas éptimas de
processamento tem sido igualmente objecto de investigacdo. Hao [247] conduziu
diversos estudos relacionados com o potencial de aplicacdo de SLS na producdo de

scaffolds de polietileno de alta densidade (HDPE, do inglés High Density Polyethilene)
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reforcado com HA. Para tal foram consideradas diversas velocidades de varrimento

bem como diferentes poténcias do laser (Figura 2.21).

Figure 2.21: Janela de processamento de compdsitos de HA/HDPE através de SLS
[247].
As misturas de HA e HDPE (40% em massa de HA) foram preparadas utilizando uma
misturadora de alta velocidade. Os resultados morfoldgicos permitiram correlacionar a
variacdo da morfologia com os parametros de processo utilizados (Figura 2.22). Os
resultados obtidos permitiram verificar que para baixas poténcias do laser ou elevadas
velocidades de varrimento, as camadas produzidas apresentavam propriedades

mecanicas muito frageis ou entdo ndo se encontravam sinterizadas.

Figure 2.22: Imagens SEM da superficie das camadas sinterizadas utilizando uma
velocidade de varrimento constante de 1200 mm/s e diferentes poténcias de laser: a)

3.6W; b) 7.2W [247].
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Apesar da importancia da sinterizagdao selectiva por laser como processo aditivo de
biofabricacdo para a producao de scaffolds biodegraddveis, a utilizacdo destas técnicas
tem incidido mais na produgdo de implantes metalicos permanentes com ou sem
porosidade. A este nivel destacam-se os trabalhos de Kruth [248] e Leu [249] sobre a
utilizacdo de sinterizacdo metdlica (processo de sinterizacdo directa) para a producao
de molduras dentdrias em titanio ou os trabalhos de Burell sobre a utilizagdo de
sinterizacdo selectiva para a producdo de estruturas porosas em titdnio e ligas
metdlicas com memodria de forma (Nitinol) destinadas a aplicagbes dsseas [250].
Variantes do processo de sinterizacdo selectiva tém vindo igualmente a ser propostas
destacando-se o processo LENS (LENS, do inglés Laser Engineering Net Shaping)
desenvolvido pelos laboratérios Sandia (EUA) e o processo de Fusdo Selectiva por Feixe
de Electrdoes (processo EBM, do inglés Electron Beam Melting). Estes processos,
incluindo o SLS, tém sido utilizados para a producdo de implantes permanentes numa
gama alargada de materiais incluindo titanio, ligas de cobalto, aco inoxidavel e ligas

metdlicas com memoria de forma (Figura 2.23 e Figura 2.24).

Figura 2.23: Protese femoral em titanio produzido através de EBM.
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Figura 2.24: Moldura dentdria em titanio produzida por SLS.

O processo LENS utiliza um laser estado sélido Nd:YAG para fundir material metalico
depositado sobre um substrato. O material e injectado sob a zona de construcdo
através de quatro dispositivos de fornecimento de material coaxiais ao laser. Tal como
no processo de sinterizacdo selectiva por laser, o material é igualmente processado

num ambiente inerte.

Figure 2.25: Representacao esquematica do processo LENS [251].
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O processo EBM desenvolvido pela empresa Arcam (Suécia) utiliza um feixe de
electrbes para selectivamente fundir material metalico. Este processo permite a
definicao de pontos de irradiagdo de menor dimensao que os obtidos por sinterizagdo
selectiva por laser, sendo ainda caracterizado por elevadas velocidades de varrimento

e elevada interaccdo feixe-material.
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Figura 2.26: Representac¢ao esquematica do processo EBM [252].

Extrusdo

O processo de extrusdo foi inicialmente proposto por Crump sob a designacdo de
Fused Deposition Modeling (FDM) [253]. Através deste processo, filamentos de
material termoplastico sdo fundidos e depositados, camada a camada, por intermédio
de uma cabeca de extrusdo controlada computacionalmente, de modo a formar o
objecto 3D desejado (Figura 2.27). A cabeca de extrusdo é alimentada com recurso a
uma bobine que contém material na forma de fio. O material fundido é depositado
numa plataforma de construcdo onde arrefece rapidamente passando ao estado

sélido. E importante referir que a camada construida deve ser mantida a uma
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temperatura ligeiramente abaixo da temperatura de solidificagdo do material de modo
a promover a correcta deposicdo da camada seguinte bem como a permitir uma boa

adesao inter-camadas.

Figura 2.27: Representacao esquematica do processo de FDM [226].

O processo FDM utiliza para a constru¢cao de modelos duas estratégias de varrimento:
raster, contour e combinagdo raster/contour. No processo de fabricacdo a primeira
camada é geralmente definida reproduzindo-se em primeiro lugar o contorno da
seccao transversal e em seguida a drea interna. Para aumentar a resisténcia da peca a
direccdo do preenchimento raster é alternada de 902 a cada nova camada.
Inicialmente desenvolvido para o processamento de materiais termoplasticos o
processo de FDM foi recentemente estendido a producdo de componentes funcionais
numa variedade de materiais ceramicos. Este processo, designado de FDC (FDC, do

inglés Fused Deposition of Ceramics), compreende as seguintes etapas:
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Preparagao das misturas;
Extrusao;

Eliminacdo de ligante;

YV V VY V

Infiltragao;

Um dos principais problemas associados ao processo FDM reside na necessidade de
producdo de pré-filamentos bem como na necessidade de se usarem elevadas
temperaturas para o processamento dos materiais. De modo a ultrapassarem-se estas
desvantagens tém vindo a ser propostas alternativas ao processo de FDM.

Woodfield [87] utilizou um sistema baseado no processo de FDM, denominado por 3D
Fibre Deposition para produzir scaffolds a base de um co-polimero de poli(etileno
glicol)-tereftalato-poli(butileno tereftalato) (PEGT/PBT) para regeneragdo da
cartilagem articular. Os resultados obtidos permitiram verificar que através da variacdo
da composicdo do co-polimero, porosidade e geometria de poros, é possivel produzir
scaffolds com propriedades mecanicas similares as da cartilagem nativa.
Adicionalmente as andlises bioldgicas in vitro permitiram observar uma distribuicdo
homogénea dos condrdcitos depositados nas estruturas poliméricas bem como uma

subsequente formacao de tecido neo-cartilaginoso.

Figura 2.28: Images de SEM (a e b), coloracdo com safranina-O (c) e teste live/dead

obtidas a partir de scaffolds em PEGT/PBT cultivados in vitro com condrécitos [87].
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A Universidade de Drexel (EUA) desenvolveu um novo conceito de extrusdo baseado
na tecnologia de FDM, designado por Precision Extruding Deposition (PED), para
producdo de scaffolds para regeneracao dssea (Figura 2.29). O material, na forma de
pellet ou grao, é inicialmente colocado numa camara onde é fundido. Posteriormente,
através do uso de um fuso controlado por um motor eléctrico, o material é forcado a

passar através um nozzle e a ser depositado numa plataforma de construgao.

Figura 2.29: Sistema PED desenvolvido pela Universidade de Drexel (EUA).

Este equipamento tem sido utilizado para a producdo de scaffolds poliméricos com
geometrias e dimensGes variadas [255]. Testes bioldgicos tém sido efectuados com
recurso a diferentes linhas celulares nomeadamente cardiomioblastos, fibroblastos e

células musculares.
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O mesmo grupo desenvolveu um outro sistema designado por Multi-Nozzle Deposition
destinado a producdo de scaffolds em hidrogel (Figura 2.30). Este sistema opera a
temperatura ambiente e a baixas pressdes permitindo a deposicdo de materiais de

baixa viscosidade com células encapsuladas [256].

Figura 2.30: Sistema Multi-Nozzle Deposition desenvolvido pela Universidade de Drexel
(EUA).

De forma a eliminar a necessidade de se usarem elevadas temperaturas durante a fase

de processamento, investigadores da Universidade de Tsinghua (China) desenvolveram

um processo de extrusao denominado por Low-temperature Deposition Manufacturing

(LDM) capaz de produzir scaffolds a uma temperatura de 09C [257]. A tecnologia de

LDM compreende multiplas cabecas de extrusdo e um processo de separacdo de fase

para a construcdo de scaffolds para ET (Figura 2.31). O sistema foi utilizado para
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produzir scaffolds compdsitos de PLLA-TCP com incorpora¢dao de factores de
crescimento BMP. As estruturas foram implantadas in vivo em coelhos e cdes com
defeitos a nivel do radio. Apds 12 semanas de implantagao in vivo foi possivel observar
uma completa reparagdo do defeito nos coelhos bem como a formagao de novo tecido
dsseo com propriedades similares ds do tecido nativo envolvente. No caso dos cdes os

mesmos resultados foram observados apds 24 semanas [257].

Figura 2.31: a) Representacdo esquematica do sistema LDM. b) Exemplo de scaffolds

compositos de PLLA/TCP produzidos por LDM [258].

Vozzi [259] desenvolveu um sistema designado por Pressure Assisted Microsyringe

(PAM), para a producdo de estruturas 2D com resolucdo inferior a 10 um (Figura 2.32).
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Figura 2.32: Sistema Pressure Assisted Microsyringe [260].

Este processo envolve a deposi¢do de uma solugao polimérica através de uma seringa.
A dimensdo dos filamentos extrudidos pode ser controlada através da variacdo da
pressao da seringa, viscosidade da solucdo, diametro da agulha da seringa e velocidade
do motor. Os autores reportaram a producdo de estruturas 2D com uma resolucdo

inferior a 10 um (Figura 2.33).

Figura 2.33: Estruturas 2D em PCL/PLLA obtidas através do sistema PAM [261].
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Para o processamento de scaffolds ceramicos e biovidro o laboratério Sandia (EUA)
desenvolveu um processo designado por Robocasting (Figura 2.34) [262-263]. Este
processo consiste na extrusao de pastas ceramicas ou na deposicdo de suspensdes
coloidais altamente carregadas com cargas ceramicas, capazes de suportar o seu
préprio peso durante o processo produtivo devido as suas propriedades viscoeldsticas
[264]. As estruturas obtidas sdo em seguida sujeitas a um processo de sinterizagao

para a obtencdo dos scaffolds ceramicos finais.

Figura 2.34: llustracdo do processo Robocasting [262].

De forma semelhante investigadores da Universidade Nacional de Singapura (NUS,
Singapura), desenvolveram um sistema designado por Robotic Dispensing System para

a producdo de scaffolds em Quitosano/HA (Figura 2.35).

-61 -



Capitulo 2 - Estado da Arte

Figura 2.35: Sistema Robotic Dispensing [265].

O Instituto Politécnico de Leiria desenvolveu uma variante do processo de FDM
designada por BioExtruder [266] (Figura 2.36). Este é um sistema de baixo custo e
elevada reprodutibilidade que permite a producao de scaffolds com elevada precisao
dimensional e geométrica dos poros. Deste modo é possivel modular as propriedades

mecanicas e aumentar a difusdo molecular das estruturas.

Figura 2.36: Sistema BioExtruder.
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O equipamento compreende dois sistemas distintos de deposi¢ao: um sistema de
extrusdo rotativo multimaterial accionado por um dispositivo pneumatico e outro para
producdo de scaffolds mono-material baseado na utilizagao de um fuso (Figura 2.37).
O sistema rotativo possui quatro reservatérios, dois com controlo de temperatura e
outros dois sem controlo de temperatura. O didmetro dos nozzles que podem ser
utilizados é muito vasto e varia entre 0.1 mm e 1 mm. O cdédigo de deposicao,
desenvolvido em Matlab (The Math-Works, Inc.), é baseado na linguagem de
programacao ISO vulgarmente aplicada em maquinas de Controlo Numérico

Computadorizado (CNC, do inglés Computer Numerical Control).

a) b)

Figura 2.37: a) Sistema de extrusao mono-material; c) Sistema de extrusao

multimaterial.

Inkjet Printing
Os processos aditivos de impressdao do tipo InkJet Printing compreendem duas

estratégias distintas de construgdo [227]:

» Construcdo por deposicdo selectiva de ligante;

» Construcdo por deposicdo selectiva de material;
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A primeira estratégia de fabricacdo e actualmente comercializada pela empresa
Stratasys (EUA) utilizando tecnologia das impressoras a jacto de tinta. Este processo,
designado por impressao 3D (3DP, do inglés Three Dimensional Printing) foi
desenvolvido no Massachusetts Institute of Technology (MIT, EUA) por Sachs e Cima
[267].

Este processo consiste na distribuicdo homogénea de uma camada de material em pd
sobre a plataforma de trabalho seguida da deposicdo selectiva de um material
aglutinante nas zonas a construir (Figura 2.38). Apds a formagdo de cada camada, a
plataforma de construgdo baixa uma determinada distancia (accionada por um piston),
sendo depositada nova camada de material. Estas etapas sdo repetidas de forma
sequencial até o objecto 3D estar construido. Para a producdo de scaffolds ceramicos é

ainda necessario proceder-se a uma operacgao de sinterizac¢ao.

Figura 2.38: Representagdo esquematica do processo de impressao 3D [226].

A empresa Therics (EUA) utiliza a tecnologia 3DP sob licenca do MIT para a producgdo
de estruturas para ET, nomeadamente scaffolds e dispositivos de entrega controlada

de farmacos. Os scaffolds podem ser modulados através da variacdo da velocidade de
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impressao, fluxo e deposicdo de material aglutinante. O sistema 3DP funciona a
temperatura ambiente e pode ser aplicado a um largo espectro de biomateriais.

A estratégia de impressdo por deposi¢cdo selectiva de ligante tem sido utilizada para a
producdo de scaffolds numa gama alargada de polimeros (PLGA, PLLA/PCL, Amido e
ceramicos) testados biologicamente com diferentes linhas celulares (osteoblastos,
fibroblastos, hepatdcitos, etc.) [219, 268-270].

A estratégia de deposicdo selectiva de material compreende duas técnicas:

» Formagdo de um jacto continuo (utilizacdo de materiais de baixa viscosidade e
frequéncias de impressdo bastante elevadas);
» Deposicdo de particulas individuais (utilizacdo de frequéncias de impressado

mais lentas e materiais menos viscosos). Processo Drop-on-demand.

A estratégia de construcdo através da formacdo de um jacto continuo de material é
actualmente comercializada pela empresa 3D Systems (EUA) utilizando a tecnologia
das impressoras a jacto de tinta. Neste processo varios jactos de ceras poliméricas
previamente fundidas sao utilizados para a producdo rapida de modelos conceptuais.
Esta estratégia é igualmente utilizada pela empresa 3D Systems e pela empresa Objet
(Israel) para o processamento de materiais poliméricos de baixa viscosidade. Estes
materiais sdo polimerizados por radiacdo através de um mecanismo semelhante ao
descrito para os processos estereolitograficos.

Cui [271] utilizou um sistema de impressdo térmica 3D modificado para demonstrar a
possibilidade de producdo de sistemas microvasculares através da impressdao de
solucdes de células endoteliais suspensas em solu¢des de trombina directamente
sobre solucdes fibrinogénicas (substrato). As células impressas demonstraram a
capacidade de interagir e proliferar no interior dos canais de fibrina formando
estruturas tubulares. De forma semelhante Boland utilizou uma impressora jacto de
tinta da HP modificada para a impressao de células encapsuladas em alginato e
colagénio. Testes com células musculares e neuronais foram realizados com sucesso

[272-274].
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Um processo alternativo foi desenvolvido por Mironov et al [275] e por Yan et al [276]
para a impressdo directa de células. Este processo baseia-se na impressdo de géis,
células individuais ou agregados celulares e constitui uma possivel solugdo para o
desenvolvimento de estratégias sofisticadas de impressao de érgdos. Para a impressao
de células as cabecas de impressao baseadas em principios térmicos ou piezoeléctricos
devem ser modificadas e os “tinteiros” substituidos por géis poliméricos. Outra
alternativa para a impressao de células consiste na utilizacdo de um laser para auxiliar
o processo de impressao. Esta técnica designada por BiolLP (do inglés, Biological Laser
Printing) foi utilizada na impressdo directa de células progenitoras humanas e nano-
particulas de HA [277]. Os processos de impressdo de células baseiam-se, em regra, em
estratégias drop on demand envolvendo a deposicao de pequenos volumes de material

sobre um substrato em hidrogel polimérico que funciona como suporte.

Figura 2.39: Representacdo esquematica do processo BiolP [277].

As taxas de degradacdo do material de suporte e do material depositado devem ser

iguais as taxas de proliferacdo das células encapsuladas no material depositado.

2.5 Bioreactores

A cultura celular estatica é a técnica mais utilizada em ET. No entanto esta técnica é
caracterizada por uma distribuicdo celular heterogénea. A maioria das células
encontra-se confinada a superficie externa dos scaffolds resultando numa distribuicdo
heterogénea in vitro da matriz extra celular. Os bioreactores tém vindo a ser
desenvolvidos na tentativa de ultrapassar estas limitacdes. Para tal o seu design e

concepgao deve ter em conta os seguintes aspectos:
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» Manutencdo de uma distribuicdo homogénea de células no scaffold 3D;
» Fornecimento de niveis adequados de oxigénio, nutrientes e factores de
crescimento;

» Exposicdo das células em cultura a estimulos mecénicos;

O termo bioreactor designa um sistema no qual as condi¢des de cultura sao
controladas de forma precisa com o objectivo de promover ou induzir determinados
comportamentos celulares. Actualmente existem diferentes tipos de bioreactores

disponiveis, podendo ser agrupados em quatro tipos principais (Figura 2.40):

Bioreactores tipo Spinner flasks;
Bioreactores tipo rotativos;

Bioreactores tipo hollow-fiber;

vV V V V

Bioreactores tipo perfusao;

b)

d)

Figura 2.40: Representacdo esquematica de bioreactores para ET. a) Spinner flask; b)

Rotativo; c) Hollow-fiber; d) Perfusdo [278].
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2.6 Sumario

A ET representa actualmente a area da ciéncia com maior potencial de aplicagdo ao
nivel da regeneracdo/reparac¢do de tecidos ou érgdos danificados. O principio basico
da ET assenta na combinacdo de scaffolds, células e moléculas bioactivas com o
objectivo de formar bioimplantes capazes de promover a regenera¢do de tecidos. O
scaffold desempenha um papel crucial nesta metodologia representando o suporte
inicial para adesdo, proliferacdo e diferenciagdo celular. Adicionalmente existem
diversos requisitos que devem ser considerados ao longo do seu processo de
producdo, nomeadamente propriedades fisico-quimicas, morfologia e cinética de
degradacdo. A sua dimensdo e geometria externa sdo de elevada importancia,
particularmente se houver a necessidade de customizagdo para um determinado
paciente. Para além das propriedades fisico-quimicas (resisténcia mecanica, quimica
de superficie, cinética de degradacdo, etc.), a microarquitectura do scaffold é de
extrema importancia para o processo de formag¢dao de um novo tecido. Nos ultimos
anos, diversas técnicas e metodologias de producdo, em particular sistemas
automaticos de producdo, tém vindo a ser aplicados na fabricacdo de scaffolds com
elevada precisdo geométrica e reprodutibilidade. Através da utilizacdo e conjugacao de
tecnologias de fabricacdo aditiva, sistemas CAD e técnicas de imagiologia, é possivel
produzir scaffolds com arquitecturas bem definidas bem como implantes anatdmicos e
customizados. Ao longo deste capitulo apresentaram-se as técnicas aditivas utilizadas
ou em desenvolvimento para aplicagdes em ET. Estas técnicas apresentam principios
de construcdo distintos e podem ser utilizadas para o processamento de materiais
igualmente distintos. Em alguns casos é possivel o encapsulamento de células
enguanto noutros fruto das condi¢des extremas de processamento tal ndo é possivel.
Cada uma das técnicas de fabricacdo aditiva apresentadas possui vantagens e
desvantagens (Tabela 2.3) ndo existindo actualmente uma técnica que possa ser
considerada como ideal. Contudo, o trabalho de revisdo bibliografico efectuado
permite concluir que os sistemas cujo principio se baseia na extrusdo sdo aqueles que
oferecem maior versatilidade quer em termos de condicbes de processamento quer
em termos de materiais. O trabalho de revisdo bibliografica efectuada mostra

igualmente que ndo existem no mercado sistemas totalmente integrados concebidos
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para aplicacdes especificas em ET. Como consequéncia desta limitacdo os actuais
sistemas de fabricacdo aditiva sdo utilizados para a producao de matrizes com ou sem
células encapsuladas, sendo a cultura celular efectuada num dispositivo adicional
(bioreactor). Isto faz com que os sistemas existentes ndo estejam devidamente
adaptados a pratica clinica. Esta é uma das limitacdes que se pretende resolver com o

sistema proposto nesta dissertagao e cuja descri¢do se apresenta no Capitulo 4.

Tabela 2.3: Vantagens e desvantagens das técnicas comerciais de AM.

Tecnologia Vantagens Desvantagens

Estereolitografia
(SLA)

Elevada precisdo dimensional;  Materiais fotossensiveis;

Geometrias complexas; Necessidade de pds-cura;

Utilizacao de lasers;

Sinterizagao Elevada resisténcia mecanica;  Elevadas temperaturas de

SLS .
(SLS) Elevada porosidade; processamento;
Diversidade de materiais; Material aprisionado;
Material em pé;
Extrusao Boas propriedades mecanicas; Elevadas temperaturas de
FDM . . ..
( ) Diversidade de materiais; processamento;
Baixo custo e simplicidade; Necessita pré filamento;
Suportes estruturais;
Inkjet Printing Variedade de materiais; Baixas propriedades

Rapidez de processamento;
Micro-porosidade induzida;

Agua como ligante;

mecanicas;
Material aprisionado;
Material em p¢;

Pés processamento
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Ao longo deste capitulo sdo descritos os principais materiais utilizados na producgao de
scaffolds, nomeadamente o PCL e a HA. S3o ainda indicadas e descritas de forma

detalhada as principais técnicas de caracteriza¢do utilizadas.

3.1 — Materiais

3.1.1 - Policaprolactona

Os polimeros sintéticos biodegradaveis sdao os materiais mais utilizados no campo da
engenharia biomédica devido essencialmente a facilidade de processamento,
reprodutibilidade em termos de propriedades fisicas e mecénicas, baixa toxicidade,
imunogenicidade e risco de infec¢cdes. Apresentam igualmente uma elevada
versatilidade quimica que, aliada a possibilidade de manipulacdo da sua taxa de
degradacdo, permite que cumpram requisitos muito especificos para determinadas
aplicacoes. O espectro de propriedades e aplicacdes pode ainda ser muito mais amplo
se considerarmos a grande variedade de co-polimeros, misturas e compdsitos que
podem ser produzidos com base nesta classe de materiais.

Dos varios polimeros sintéticos utilizados na producao de scaffolds para regeneragao
0ssea e que se encontram mencionados na literatura, destacam-se os poli-
hidroxiacidos (PLA, PGA e PLGA) e o PCL, que possuem também aprovacdo da Food
and Drug Administration (FDA) para outras aplicacdes biomédicas como suturas,
curativos e enddproteses expansiveis [64, 279-286]. Outros materiais sintéticos
também muito utilizados, e que se encontram numa fase de investigacao clinica, sao
os polianidridos, polipropileno fumarato e os polifosfazenos [287-298].

O PCL é um poliéster linear alifatico, hidrofébico, semi-cristalino, biocompativel e
biodegradavel com uma temperatura de fusdo (Tm) de ~602C e uma temperatura de
transicdo vitrea (Tg) de cerca -602C [299]. A unidade estrutural molecular do
homopolimero de PCL é constituida por cinco grupos metileno apolares e um grupo

éster relativamente polar (Figura 3.1).
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8

]
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Figura 3.1: Estrutura quimica do Poli (e-Caprolactona).

Esta estrutura confere ao PCL algumas propriedades Unicas comparativamente com
outros biopolimeros usados em aplicacdes biomédicas, nomeadamente a alta
processabilidade, elevada estabilidade térmica (temperatura degradacao de ~3502C),
compatibilidade com uma vasta gama de polimeros (facilmente se consegue a
formacao de diversos tipos de misturas e compdsitos) e biodegradabilidade (devido as
instaveis ligacoes éster-alifaticas) [300-301]. O PCL pode ser produzido por abertura do
anel do e-caprolactona utilizando o octanoato de estanho como iniciador e alcoois de
baixo peso molecular para controlar o peso molecular do polimero [302]. A
polimerizagdo por abertura de anel pode ser efectuada através de diferentes

mecanismos:

» Polimerizacdo anidnica.
» Polimerizacdo catidnica

» Coordenagdo-insergdo.

O mecanismo de polimerizagdao tem um efeito directo no peso molecular, distribuicdo
de peso molecular e composicdao quimica dos grupos terminais dos polimeros [303]. O
PCL é solivel numa ampla gama de solventes, nomeadamente cloroférmio, di-
clorometano, benzeno, tolueno, etc. Apresenta baixa solubilidade em acetona e 2-
butanona sendo totalmente insolivel em alcool. [304] Tal como a generalidade dos

poliésteres, o PCL é susceptivel de sofrer hidrélise (Figura 3.2).
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Figura 3.2: Representacdo esquematica do mecanismo de degradacao hidrolitica do
PCL.
O mecanismo de degradacdo hidrolitica é complexo e envolve diversos fendmenos,
nomeadamente a absorcdo de dgua, cisdo das ligacdes éster, difusdo e solubilizacdo de
pequenas moléculas formadas durante o processo de degradacdo. O homopolimero de
PCL apresenta um tempo de degradacdo total de 2-4 anos (dependendo do peso
molecular inicial do polimero) e os seus produtos de degradacdo (CO,) sdao excretados
do organismo por vias naturais (respiratoria e filtracdo renal) [305]. A sua taxa de
degradacdo pode ser manipulada através da co-polimerizagdao com outras lactonas ou
por mistura com outros polimeros [306]. No caso de scaffolds, o ataque hidrolitico por
parte do meio aquoso pode ocorrer no interior do filamentos (degradacdo interna)
e/ou na sua superficie através de um processo de erosdo superficial. A prevaléncia de
um mecanismo em relacdo a outro depende dos mecanismos de difusdo/reacc¢do. Se a
taxa de cisdo hidrolitica das cadeias poliméricas (a superficie), com consequente
producdo de oligdmeros e mondmeros que se difundem para o meio envolvente, for
substancialmente superior 4 taxa de difusdo de dgua para o interior do polimero entdo
o mecanismo de degradacdo serd essencialmente de erosdo superficial. No entanto
ambos os processos podem ocorrer simultaneamente (Figura 3.3). Importa ainda

mencionar que os produtos da reaccdo de hidrélise (mondmeros acidicos e grupos

-72 -



Capitulo 3 - Materiais e técnicas de caracterizagdo

terminais carboxilicos) promovem o aumento da acidez do meio resultando na

autocatdlise do processo de degradacao.

Figura 3.3: Representac¢do esquematica do processo de fragmentacao cristalina e

degradacao das zonas amorfas [307].

A degradacao do polimero em fluidos corpdreos é um fendmeno que pode ser
influenciado por diferentes varidveis, tais como a estrutura do polimero (composicdo
quimica, peso molecular e sua distribuicdo, cristalinidade, morfologia, etc.),
caracteristicas macroscdpicas (forma e dimensdo do implante, porosidade, etc.) e
condicbes ambientais (temperatura, pH do meio, presenca de enzimas, células ou

tecidos, etc.) [308-309].
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A degradagao do PCL tanto in vitro como in vivo tem sido alvo de diversos estudos
[308, 310-313], que permitem concluir que o processo de degradacdo do PCL ocorre
através de duas fases distintas: cisdao hidrolitica ndo-enzimatica dos grupos éster, e
degradacgdo intracelular quando o polimero é mais cristalino e com menor peso
molecular (abaixo dos 3000). Esta segunda fase foi estudada por Woodward que
evidenciou a presenca de fragmentos de PCL em fagossomas de células macrofagicas e
fibroblastos, suportando a teoria de que o PCL pode ser completamente reabsorvido e
degradado por mecanismos intracelulares, desde que o seu peso molecular seja
inferior a 3000 [313].

Devido a sua baixa biodegradabilidade, biocompatibilidade, compatibilidade com
outros polimeros e fdrmacos, o PCL apresenta-se como um dos materiais mais usados
em sistemas de entrega controlada de farmacos de longa duragdo (acima de 1 ano)
[314-315]. No dominio da regeneracdo éssea o PCL tem sido utilizado na preparacdo
de compdsitos a base de materiais ceramicos com o intuito de aumentar a resisténcia
mecanica, osteocompatibilidade/osteocodutividade e taxa de degradagdo dos
implantes [316-318].

Pelas diversas vantagens acima descritas, nomeadamente a elevada estabilidade
térmica e quimica, facilidade de processamento, biocompatibilidade e
biodegradabilidade foi decidido utilizar neste trabalho o PCL como material de base
para producdo de scaffolds 3D para regeneracdo dssea. O PCL (CAPA 6500, Mw =
50.000 Da), na forma de granular (3mm), foi adquirida a Perstorp Caprolactones

(Cheshire, Reino Unido) e utilizada sem modificagdes adicionais.
3.1.2 — Hidroxiapatita

Os materiais ceramicos tém uma vasta aplicacdo em ET nomeadamente no campo da
regeneracdo/reparagdo éssea. Apesar de ndo existir uma definicdo completa para
materiais ceramicos, estes s3ao normalmente considerados materiais sdlidos
constituidos por substancias inorganicas, ndo-metalicas podendo existir sob a forma de
compostos cristalinos e amorfos [319]. Os ceramicos utilizados em aplicacdes médicas
sdo vulgarmente designados de bioceramicos, podendo ser classificados como
bioinertes (ex: Alumina) ou bioactivos (ex: fosfatos de célcio, biovidros) de acordo com

o tipo de interaccdo que estabelecem com o tecido nativo [320].
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Dentro da classe dos materiais ceramicos bioactivos, os fosfatos de calcio, mais
especificamente a HA e o TCP, sdo os mais utilizados [320].

O osso natural é constituido por uma fase organica (1/3 da massa total) e por uma fase
inorganica (2/3 da massa total). A fase inorganica é essencialmente constituida por
fosfato de calcio (85-90%), carbonato de calcio (8-10%), fosfato de magnésio (1,5%) e
uma percentagem residual de fluoreto de calcio (0,3%) [321]. Os minerais estdo
presentes na forma de cristais de apatita, primariamente HA. Os fosfatos de calcio sdo
reconhecidos pela sua excelente biocompatibilidade e bioactividade, possuindo a
capacidade de se ligarem ao osso e promoverem a formacdo de tecido. A estrutura
quimica e o racio entre calcio e fésforo (Ca/P) dos diferentes fosfatos de calcio
sintéticos sao muito idénticos a fase mineral do osso natural acima descrita,
promovendo deste modo um mecanismo de interface que conduz a libertacdo de
calcio e fésforo [322]. Este mecanismo de libertacdo resulta numa elevada conexdo
entre o material ceramico e o tecido dsseo (conexdo osteogénica). A eliminacdo dos
fosfatos de calcio por parte do organismo é conduzida por dois mecanismos
diferentes, nomeadamente a dissolucdo e a reabsorcdo. Enquanto a dissolucdo é um
mecanismo quimico que ocorre num meio liquido, a reabsor¢cdo é um mecanismo
celular (promovido pelos osteoclastos) e que pode variar de acordo com o tipo de
material ceramico [320]. Do ponto de vista termodinamico, a HA [Ca;9(PO4)s(OH),] é o
fosfato de cdlcio mais estavel em condicdes de temperatura e pH similares as
encontradas no organismo humano.

Uma das desvantagens dos materiais ceramicos e que tem vindo a limitar a sua
aplicagdo na regeneragao de tecido ésseo, especialmente em locais sujeitos a elevadas
tensdes, é a sua baixa resisténcia mecanica e fragilidade [323].

Neste trabalho a HA sintética na forma de p6é com particulas manométricas (<200 nm)
foi adquirida a Sigma-Aldrich (Sigma-Aldrich Quimica, S.A. Portugal), e usada na
preparacao de misturas nano-compdsitas sem alteracdes adicionais. A HA sintética na
forma de pdé (nanoXIM HAp 402) com granulometria micrométrica (5+1,0 um) foi
cedida pela empresa Fluidinova (Fluidinova, SA, Portugal) e aplicada na preparacao de

micro-compdsitos a base de PCL.

-75 -



Capitulo 3 - Materiais e técnicas de caracterizagdo

3.2 — Técnicas de caracterizagao

No ambito deste trabalho de investigacao, foi utilizado um nimero muito significativo
de técnicas que permitiram caracterizar as estruturas produzidas pelo sistema

desenvolvido (Capitulo 4) do ponto de vista morfoldgico, térmico e quimico.
3.2.1 - Calorimetria diferencial de varrimento

A calorimetria diferencial de varrimento (DSC) permite monitorizar e determinar os
efeitos térmicos associados as transi¢cdes de fase e reac¢des quimicas que ocorrem nos
materiais em funcdo da temperatura. Num sistema DSC, a diferenca entre o fluxo
térmico fornecido a amostra e ao material de referéncia é registada e expressa em
funcdo da temperatura, enquanto a substdncia em estudo e a referéncia sao
submetidas a um mesmo programa de aquecimento ou arrefecimento, rigorosamente
controlado. A referéncia pode ser um material inerte (ex: Alumina) ou um cadinho de
aluminio vazio. Deste modo é possivel extrair dados qualitativos e quantitativos
relacionados com processos endotérmicos e exotérmicos e por consequéncia
determinar alteracBes ao nivel das seguintes propriedades fisicas e/ou quimicas dos
materiais [324]:

e Temperatura de fusdo, cristalizagdo e transi¢ao vitrea.

e Grau de cristalinidade de polimeros.

e Diagramas de fase.

e Estabilidade térmica e oxidativa.

e Entalpias de transicao de fase e de reacgao.

A Figura 3.4 representa uma curva tipica de DSC de uma amostra polimérica.
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Figura 3.4: Curva tipica obtida a partir de uma analise DSC de um polimero.

No termograma indicado na Figura 3.4 encontra-se representado o valor do fluxo de
calor (ordenadas) em funcdo da temperatura a pressao constante. O valor do fluxo
térmico é proporcional ao calor especifico da amostra (quantidade de energia térmica
necessaria para obter um determinado aumento de temperatura). Cada transicdo de
fase, acompanhada por uma varia¢ao no calor especifico, produz uma descontinuidade
no sinal da alimentacdo [325]. Estas descontinuidades estdo associadas a variagdes
endotérmicas ou exotérmicas da entalpia, produzindo deste modo os picos que se
visualizam na Figura 3.4 e a partir dos quais se pode determinar a variagao total de
entalpia e a quantidade de material presente (estes valores sdo proporcionais ao valor
da drea abaixo de cada pico).

Existem dois tipos de equipamentos de DSC com principios de operacdo distintos
[325]: DSC de compensacao de energia e DSC de fluxo de calor. No primeiro caso, as
células onde sdo colocadas a amostra e a referéncia encontram-se equipadas com
sensores de resisténcia e resisténcias de aquecimento individuais (Figura 3.5). Este
sistema permite que, ao ser detectada uma diferenca de temperatura entre a amostra
e a referéncia, seja de imediato adicionada energia térmica a uma das células de modo
a manter um diferencial de temperaturas nulo entre ambas. Dado que essa quantidade

de energia é equivalente a quantidade de energia absorvida ou libertada pela amostra,
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o seu registo permite efectuar uma medida calorimétrica directa da energia associada

as diferentes transformacdes do material.

Figura 3.5: Representacdo esquematica de DSC de compensacao de energia [324].

No segundo tipo de DSC (fluxo de calor) é utilizado apenas um forno. No forno os
cadinhos sao dispostos sobre uma base de um metal altamente condutor, geralmente
platina (Figura 3.6). A amostra e a referéncia sao entao aquecidas pelo mesmo sistema
de fornecimento de energia. A diferenca de temperatura entre a amostra e a
referéncia é medida em fungdo da temperatura ou do tempo, sob condicdes de
temperatura controlada, sendo a diferenca de temperatura proporcional a variacao do
fluxo de energia térmica. Durante uma transformacao de fase a amostra pode libertar
ou absorver energia térmica provocando alteracdes ao fluxo de energia térmica e,
consequentemente, variagdes na diferenca de temperatura entre a amostra e a

referéncia permitindo assim estimar a entalpia associada a essa transformacao.

Figura 3.6: Representagdo esquematica de DSC por fluxo de calor [324].
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3.2.2 — Termogravimetria

Termogravimetria (TGA) é a técnica através da qual é possivel determinar variagGes de
massa de uma substancia em fung¢do da temperatura/tempo quando submetida a um
programa de aquecimento controlado. Para tal a amostra é colocada numa
microbalanga, que se encontra dentro de um forno. Em seguida estabelecem-se as
condicdes de aquecimento (temperaturas, regimes de temperaturas, taxa de
aquecimento, etc.). Os resultados obtidos podem ser apresentados na forma de uma
curva termogravimétrica (TG), na qual é reportada a variagdo de massa (em
percentagem) da amostra em funcgdo da temperatura/tempo, ou na forma de uma
curva termogravimétrica derivada (DTG), onde a primeira derivada da curva TG é

apresentada em fungdo da temperatura/tempo (Figura 3.7).

Figura 3.7: Termograma ilustrativo das curvas de TG (vermelho) e respectiva derivada
(azul).

O equipamento utilizado na andlise termogravimétrica é assim basicamente

constituido por uma microbalanca, um forno, termopares e um sistema de fluxo de gas

(Figura 3.8).
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Figura 3.8: Representacdo esquematica de um sistema de TGA [326].

O peso, a dimensdo e o modo de preparacdao da amostra podem influenciar de forma
muito significativa os resultados obtidos. Deste modo devem utilizar-se, tanto quanto
possivel, amostras com massa e dimensdes reduzidas de modo a evitar um desvio de
linearidade durante o aquecimento.

Esta técnica permite determinar a composicdo de misturas complexas (determinacao
do teor de volateis e cargas em materiais poliméricos), teor de residuos inorganicos,
estabilidade térmica de materiais, etc.

[327-328]
3.2.3 — Cromatografia de excluséGo por tamanho

O processo comum a todas as técnicas de cromatografia consiste na separacdo de
substancias organicas [329]. Para tal, as substdncias a serem separadas sao
transportadas por intermédio de uma fase médvel ao longo de uma outra fase
estaciondria. As substancias de uma determinada amostra irdo mover-se com maior ou
menor velocidade de acordo com o grau de afinidade que apresentarem com a fase

movel e estaciondria. No caso especifico da cromatografia de exclusdo por tamanho
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(SEC, do inglés Size Exclusion Chromatography), a separagdao dos constituintes da
amostra ocorre com base na dimens3do dos poros da fase estaciondria [330]. No caso
da cromatografia liquida, a fase mével é constituida por um liquido sendo a fase
estaciondria constituida por um gel polimérico ndo iénico com alta porosidade [330].
Normalmente a cromatografia liquida é efectuada por eluicdo, sendo a fase mével
eluida através de uma coluna contendo a fase estacionaria.

Na técnica de SEC a separacao ocorre exclusivamente por tamanho molecular de uma
substancia em solu¢ao (volume hidrodinamico), sendo o mecanismo de separagao
indicado na Figura 3.9. Neste caso a separacdo ocorre durante a passagem da fase
movel (contendo as substancias a separar) através da fase estaciondria. As moléculas
mais pequenas penetram mais facilmente dentro das particulas porosas (fase
estaciondria) comparativamente com as moléculas de maior dimensdo, permanecendo
deste modo mais tempo dentro das colunas do cromatégrafo. Apds serem separadas,
as moléculas sdo caracterizadas a saida das colunas por intermédio de um detector ou
uma série de detectores. Dependendo da escolha dos detectores, diferentes tipos de
calculos podem ser realizados de modo a obter informacdo sobre peso molecular
(Mw), distribuicdo do peso molecular, viscosidade intrinseca (IV), raio hidrodinamico
(Rh) e raio de giracdo (Rg). Os cromatografos de permeacdo em gel (GPC, do inglés Gel
Permeation Chromatography) consistem num sistema de entrega de solvente

(bombas), injector, colunas e detector (es) (Figura 3.10).

Figura 3.9: Seccdo transversal da estrutura porosa (fase estacionaria). Mecanismo de

separacao por SEC [330].
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Figura 3.10: Representacao esquematica de um sistema de GPC.

3.2.4 — Microscopia electronica de varrimento

A base de funcionamento de um microscépio electrénico de varrimento assenta na
utilizacdo dos sinais gerados pela interaccdo entre um feixe de electrées e uma
amostra para obter informagdes adicionais sobre os materiais. O feixe de electrdes
utilizado no SEM (5-50 KeV) varre a superficie do material produzindo raios-X,
electrées de retrodifusdao e electrdes secundarios que por sua vez sao detectados e
analisados por diferentes técnicas. O SEM possui o mesmo principio de funcionamento
do microscépio 6ptico, com a excepcao de utilizar electrées em vez de luz para
produzir a imagem e de recorrer a lentes magnéticas para focalizar o feixe no lugar de
lentes de vidro. Mediante a aplicacdo de uma diferenca de potencial variavel (0,5 a 30
KV) é gerado um feixe de electrées que é emitido através de um filamento capilar de
tungsténio (eléctrodo negativo). O feixe de electrdes gerado é posteriormente
acelerado dentro da coluna de alto vdcuo através da variacdo da diferenca de
potencial entre o catodo e o dnodo (0,3 e 30 KV). Este feixe é em seguida focalizado
sobre a amostra com recurso a uma lente objectiva. Acima desta lente existe um
conjunto de bobinas electromagnéticas que guiam o varrimento do feixe ao longo da
amostra. As lentes condensadoras sdo utilizadas para alinhar os feixes de electrées em
direccdo a objectiva. Na Figura 3.11 é apresentada uma representacao esquematica de
um SEM com o conjunto de componentes base descritos anteriormente.
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Figura 3.11: Representacdo esquemadtica de um SEM.

O sistema de espectroscopia de energia dispersiva de raios-X (EDS, do inglés Energy-
Dispersive X-ray Spectroscopy) é um acessério muito utilizado nos microscépios
electrénicos de varrimento, que permitem efectuar a analise elementar ou
caracterizacdo quimica da superficie de um material. O feixe de electrdes ao incidir
sobre um material promove a excitacdo dos electrbes constituintes do material
provocando a sua mudanca de nivel energético. Estes electrbes, ao retornarem a sua
posicdo inicial, libertam a energia previamente adquirida na forma de raios-X. Esta
energia é detectada por intermédio de um detector instalado na camara de vacuo do
SEM. A energia libertada pelos electrées estd directamente ligada com a estrutura
atémica do elemento a partir do qual estes electrdes foram emitidos. Deste modo, é
possivel determinar a composicao elementar da amostra. O sistema EDS permite ainda
efectuar o mapeamento da distribuicdo dos elementos quimicos constituintes do

material.
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3.2.5 - Microtomografia computorizada 3D

A microtomografia computorizada (uCT, do inglés Micro-Computed Tomography) é
uma area relativamente recente no campo da imagiologia ndo destrutiva. Os principios
tomograficos sdo aplicados de modo a obter a reconstru¢ao 3D de uma determinada
amostra. O termo “micro” é utilizado para evidenciar a elevada resolucdo destes
sistemas comparativamente com os equipamentos convencionais de uso clinico. O
principio fisico basico subjacente a um sistema de microtomografia consiste na
interacdo da radiagdao ionizada, nomeadamente radiagdao raios-X, com um
determinado material. A medida que os raios-X penetram no objecto, estes vio sendo
atenuados de acordo com o material presente na direccdo de penetracdo. Assim, uma
projeccdo de raios-X representa uma imagem que contém a soma de todas as
atenuacdes encontradas ao longo da direccdo de penetracdo do laser. De modo a
produzir uma imagem 3D de UCT, é necessario efectuar a aquisicdo de um conjunto de
projeccoes 2D. De modo geral, em uCT, estas projeccdes sdo obtidas utilizando
sistemas que possuem a fonte e o detector de raios-X em posi¢des fixas enquanto o

objecto é rodado ao longo do seu maior eixo (Figura 3.12).

Figura 3.12: Representacdo esquematica dos principais componentes de um sistema

de uCT [331].
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3.3 — Sumario

Para se testar e validar o dispositivo de fabricagdo do sistema BioCell Printing
introduzido no Capitulo 1 e descrito com detalhe no Capitulo 4, foram selecionados
como materiais o PCL, polimero sintético, biodegradavel e biocompativel, que alia a
elevada estabilidade térmica e quimica a uma excelente processabilidade, e a HA,
material ceramico utilizado para a obtencado de estruturas compésitas 3D com elevada
bioactividade e desempenho mecanico. As principais técnicas de caracterizagdo

utilizadas neste trabalho de investigacdo sdo igualmente apresentadas.
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As metodologias de produgao de scaffolds ou matrizes 3D para regeneracgao de tecidos
correspondem usualmente a processos complexos e descontinuos com elevada
intervencdo humana [332]. Este capitulo, que descreve um novo sistema de fabricacdo
para ET e encontra-se dividido em duas partes.

Na primeira parte descreve-se o sistema integrado e automadtico para producdo e
cultura celular in vitro, desenvolvido no ambito deste trabalho de investigacdo e
designado por BioCell Printing. Este sistema integra em 4 zonas distintas: um sistema
de fabricacao aditiva multi-material baseado no processo de extrusao, um sistema de
esterilizacdo, um dispositivo de deposicao celular e um bioreactor para cultura celular
dinamica (ndo considerado em termos de desenvolvimento neste trabalho).

Na segunda parte é reportado o trabalho efectuado ao nivel do design, concepcao e
validacdo dos componentes de software e hardware que compdem a zona de
construcdo do sistema, e que que constituiu o objectivo central deste trabalho de
investigacdo. Sdo também apresentados alguns exemplos de estruturas produzidas
pelo sistema BioCell Printing e que demonstram a versatilidade e reprodutibilidade do

sistema desenvolvido.

4.1 - Introducgao

A ET é muitas vezes descrita como uma area multidisciplinar, que combina as ciéncias
da vida e engenharia com o objectivo de produzir substitutos biolégicos capazes de
promover a regeneracao de tecidos ou érgdos [50]. O rapido crescimento desta area
deve-se em grande parte a incapacidade que as actuais terapéuticas clinicas possuem
em dar resposta as crescentes necessidades dos servicos de saude mundial [333]. Esta
incapacidade prende-se com diversos factores, nomeadamente a escassez de

doadores de 6rgdos ou tecidos para transplante, baixo desempenho de determinados
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dispositivos médicos, elevados custos associados e um aumento exponencial da
populacdo mundial [334-337].

Actualmente a ET apresenta um enorme potencial no desenvolvimento de novos
produtos capazes de colmatar as deficiéncias apresentadas pelas terapéuticas
convencionais. A metodologia mais utilizada pressupde a combinacgao de scaffolds com
células do proprio paciente de modo a promover a regeneragao do tecido danificado
[338]. Os scaffolds sao estruturas 3D que devem possuir caracteristicas quimicas,
mecanicas e bioldogicas muito especificas de modo a promover um adequado
crescimento do neo-tecido tanto in vitro como in vivo [339-340, 2], tal como se
descreve com detalhe no Capitulo 2.

As tecnologias de fabricacdo aditiva tém vindo a ser aplicadas com enorme sucesso na
producdo de scaffolds para ET [341-343]. Este facto deve-se a possibilidade de
conjugacdo destas técnicas com sistemas de imagiologia, CAD/CAE (CAE, do inglés
Computer Aided Engineering), para producdo rdpida de implantes personalizados com
geometrias complexas e elevada reprodutibilidade [344]. Apesar de todos os avancos
verificados nos ultimos anos, especialmente ao nivel da biologia celular, biomateriais e
tecnologias de producdo, a ET possui ainda claros constrangimentos que limitam a
aplicacao clinica de muitos dos seus produtos. Uma dessas limitacdes prende-se com o
facto de a principal metodologia de producdo de scaffolds para ET ser um processo
manual e descontinuo envolvendo diferentes etapas, nomeadamente a producgao de
scaffolds, deposicao e cultura celular [345] Obviamente, a inexisténcia de condi¢des
assépticas durante a fase de transferéncia das estruturas entre as diferentes etapas
(elevado risco de contaminagdo) associada ao processo manual de deposicdo celular
(baixa reprodutibilidade e elevados tempos de producdo), diminuem substancialmente
as possibilidades de aplicacdao clinica directa deste tipo de produtos. De modo a
ultrapassar estas limitacGes, foi objectivo central deste trabalho o desenvolvimento de
um sistema integrado e automatizado para produgdo e cultura celular in vitro de
implantes bioldgicos 3D, denominado BioCell Printing. Este sistema foi desenvolvido
no ambito de um projecto de investigacdo designado por BIOMAS (Biomanufacturing

and Engineering of Scaffolds) financiado pela Agéncia de Inovacao.
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4.2 - Sistema BioCell Printing

A BioCell Printing é um sistema integrado, automatizado e sincronizado, que permite a
producdo e cultura celular de implantes biolégicos 3D com reduzida intervencao

manual (Figura 4.1).

Figura 4.1: Sistema BioCell Printing. a) modelo CAD 3D; b) unidade protdtipo.

Tal como se encontra ilustrado na Figura 4.2, o sistema foi concebido para integrar
guatro zonas de operacao fundamentais. Na zona 1, sdo produzidas estruturas 3D,
com ou sem células encapsuladas, através da utilizacdo de um sistema de extrusdo
multimaterial. De seguida, e dependendo da estratégia utilizada (estruturas com ou
sem células), a plataforma de construcao desloca-se para a zona 2 onde as estruturas
sdo esterilizadas por intermédio de processos quimicos (6xido de etileno ou CO,
supercritico) ou fisicos (radiacao U.V, B ou y). A terceira fase contempla a deposicdo
celular homogénea através do uso de um sistema de deposicdo robotizado.
Finalmente, na quarta zona é realizada a cultura celular dindmica in vitro com recurso

a um bioreactor.
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Figura 4.2: Representacdo esquematica das 4 zonas da BioCell Printing. a) Construgao
de scaffolds (Zona 1); b) Esterilizacdo (Zona 2); ¢) Deposicao celular (Zona 3); d) Cultura

celular (Zona 4) [346].

As condic¢Oes éptimas de temperatura, humidade e CO, sdo asseguradas ao longo de
todo o processo através da introdu¢ao de uma camara de incubacao.

Actualmente a zona de esterilizacdo contempla apenas um sistema de luz U.V
composto por quatro lampadas dispostas na parte superior da estrutura (Figura 4.3). A
implementagao dos restantes sistemas de esterilizagdo serdo objecto de
desenvolvimento futuro que visara igualmente perceber o seu efeito nas propriedades

quimicas e bioldgicas do material.
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Figura 4.3: Sistema de esterilizacdo por lampadas U.V.

O sistema de deposicdo celular é constituido por uma bomba peristaltica, um
reservatério contendo células em suspensdo com terreno de cultura e um nozzle
(Figura 4.4). A deposigdo celular é controlada automaticamente através do software de
controlo do equipamento. Deste modo, é possivel definir estratégias de deposicdo
especificas para cada tipo de implante, aumentando a reprodutibilidade do processo
de deposicdo celular (bem como a homogeneidade da distribuicdo celular),
minimizando-se assim os erros associados ao operador.

Foi ainda concebido, mas ndo materializado, um bioreactor multifuncional que ira ser
acoplado a BioCell Printing (Figura 4.4). Este sistema de cultura dindmica integra dois

tipos de bioreactores diferentes:

> Perfusdo

» Rotacdo.

O bioreactor de perfusdo permite ainda a estimulagdo mecanica das estruturas através
da imposicao de ciclos continuos ou alternados de forcas de compressao ou tracgdo.
Deste modo passa a ser possivel, através de um Unico sistema multifuncional,
seleccionar o tipo de bioreactor a utilizar (perfusdo ou rotacdo), definir diferentes
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estimulos mecanicos e bioldgicos a aplicar, bem como realizar, simultaneamente,
cultura celular em diferentes estruturas de modo simultaneo (devido a existéncia de

multiplos bioreactores de perfusao e rotagao).

Figura 4.4: Representacdo do acoplamento do bioreactor multifuncional ao sistema

BioCell Printing.

De modo a garantir as adequadas condi¢Ges ambientais (humidade, temperatura, CO,)
ao longo de todo o processo de cultura celular, foi concebida uma incubadora com
duas zonas: zona de cultura celular e zona de armazenamento (Figura 4.5). A zona de
cultura celular é constituida por uma plataforma rotativa que serve de suporte aos
diferentes bioreactores. A rotacdo da plataforma permite um acesso privilegiado e
selectivo do operador ao bioreactor. A zona de armazenamento é o local onde sao
colocados e devidamente acondicionados os reservatdrios com terreno de cultura para
alimentar os bioreactores. Esta alimentacdo é efectuada através de bombas
peristalticas com controlo independente. Foram ainda colocadas cinco lampadas U.V
na parte superior da estrutura (trés na zona de cultura e duas na zona de
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armazenamento), de forma a permitir a esterilizacdo do ambiente apds o término da

cultura celular.

Figura 4.5: Representacdo esquematica do bioreactor multifuncional. As zonas A e B
indicadas na figura correspondem a zona de armazenamento de cultura celular,

respectivamente.

Tal como foi anteriormente referido, o sistema BioCell Printing assenta numa forte
componente de integracdao do processo de constru¢ao dos substitutos bioldgicos e
numa plataforma de comunicacdo e gestdo da informacdo que tem como principal
objectivo a regulacdo do trabalho entre diversos profissionais nomeadamente
médicos, engenheiros de materiais, engenheiros de processo, entre outros. Esta
plataforma encontra-se dividida em seis dominios distintos que permitem, de uma

forma integrada, o design e a producdo de bioimplantes para ET (Figura 4.6):

1- Pdgina do projecto;
2- Leitura e tratamento de dados imagioldgicos;
3- Modelagcdo CAD do bioimplante;
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4- Analise estrutural por elementos finitos;
5- Fatiamento e defini¢cdo de trajectérias de construcdo;

6- Reproducdo fisica do implante;

Figura 4.6: Interface da plataforma com ilustracao dos seis dominios de comunicacgao e

gestdo da informacao do sistema BioCell Printing.

Para além dos principais dominios anteriormente mencionados, a plataforma de
comunicacdo e gestdo de informacdao permite ainda o controlo remoto do processo de
producdo através da utilizacdo de diversas webcams instaladas nas diferentes zonas do
sistema Biocell Printing, bem como o acesso remoto ao servidor da plataforma. Na
Figura 4.7 encontram-se ilustrados as diferentes fases necessarias executar para

produzir bioimplantes com a BioCell Printing.
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Figura 4.7: llustracdo esquematica do processo de producdo de scaffolds utilizando a

plataforma de gestdo de informacdo associada a BioCell Printing.

A primeira etapa consiste na criacdo de um projecto. Nesta etapa, o médico
responsavel pelo projecto introduz os ficheiros imagiolégicos no sistema, define as
tarefas desejadas e coloca informacdo importante para a realizacdo do projecto, tal
como o prazos desejados, materiais pretendidos, etc. De seguida (fase 2) é efectuado o
tratamento e segmentacdo da imagem médica de modo a extrair a informacao
relevante e gerar as superficies e os sdélidos necessarios a execucao das fases
seguintes. Para implementacdo desta funcionalidade, os sistema de gestdo de
informagao e controlo da BioCell Printing utiliza o software comercial Mimics
(Materialise, Bélgica). Apds a sua criacdo o biomodelo é exportado em formato STL. Na
terceira fase, caso se justifique, pode ser efectuada a modelacdo tridimensional dos
implantes a serem utilizados e realizadas operacdes de modificacdo geométrica dos
mesmos. Para tal, o sistema utiliza o software de modelacdo CAD Unigraphics NX
(Siemens PLM Software, Alemanha). A quarta fase consiste na andlise estrutural dos

scaffold a produzir. Para tal foi desenvolvida no Centro para o Desenvolvimento Répido
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e Sustentado de Produto do Instituto Politécnico de Leiria uma ferramenta
computacional denominada CADS (Computer Aided Design of Scaffolds) utilizando a
linguagem Delphi (Figura 4.8). Esta é uma ferramenta computacional que faz a ponte
entre varias outras aplicacdes informaticas, ao relacionar sistemas de modelacdo 3D,

bases de dados e simulagdes numéricas.

Figura 4.8: Janela principal do software de Computer Aided design of Scaffolds (CADS)
[347-348].
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O software compreende quatro médulos fundamentais:

Mddulo 1: Evaluation of Scaffold’s Porosity;
Moddulo 2: Evaluation of Scaffold’s Modulus;

Maodulo 3: Material Database;

Y V VYV V

Modulo 4: FEA Simulations;

O Mddulo 1 e o Mddulo 2 permitem determinar a porosidade da estrutura em funcao
do médulo elastico e o médulo elastico em fun¢do da porosidade, respectivamente.
Ambos os valores (porosidade e modulo elastico) sdo determinados para um dado
material e uma dada configuracdo de unidade elementar constituinte do scaffold.
Deste modo, um scaffold é entendido como uma estrutura tipo Lego e, como tal,
formado pela associacdo de pequenas unidades elementares.

Os Mddulos 3 e 4 do software CADS permitem, no primeiro caso, o acesso a base de
dados de materiais e a sua respectiva actualizacdo enquanto no segundo caso podem
ser realizadas simulagdes computacionais para unidades elementares com variagdo das
dimensdes. Com a utilizacdo desta ferramenta, e possuindo na sua base de dados
diferentes unidades elementares com diferentes topologias de poros, materiais e
niveis de porosidade, é possivel prever o comportamento mecanico (Mddulo de
Elasticidade Longitudinal e Transversal) de scaffolds quando sujeitos a diferentes
estimulos provenientes do ambiente biomecanico nativo (tensdes de compressao,
traccdo, corte, etc).

Na fase cinco sdo efectuadas as operagdes de fatiamento e definicdo de estratégias de
deposicdo com recurso a uma ferramenta denominada CAMOS (Computer Aided
Manufacturing of Scaffolds) tal como se detalha na seccdo 4.3.2. Apds o
processamento da informacdo é enviado um ficheiro (cddigo G) para a BioCell Printing

contendo toda a informacdo necessdria para a reproducao fisica do modelo.
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4.3 - Sistema de fabricacao aditiva (Zona 1)

Tal como mencionado anteriormente, um dos principais objectivos deste trabalho de
investigacdo passou pelo design e concepc¢do de um sistema de fabricacdo aditiva
multimaterial para posterior incorporagao e sincronizagao com todo o sistema BioCell
Printing. A estratégia de trabalho passou por uma intervencdo a dois niveis
nomeadamente, desenvolvimento do hardware do sistema de extrus3ao e concepgao
de software de controlo. O sistema de fabricagdao selecionado para implementar no
sistema BioCell Printing é baseado na extrusdao de materiais termoplasticos através da
utilizacdo de um fuso accionado por um motor DC (DC, do inglés Direct Current). Esta
escolha prende-se com o facto de existir no Centro para o Desenvolvimento Répido e
Sustentado de Produto do Instituto Politécnico de Leiria um forte conhecimento ao
nivel dos sistemas de bioextrusdo, bem como com a necessidade de processar
materiais altamente viscosos, como é o caso dos compdsitos polimero/ceramico
considerados neste trabalho de investigacdo [349]. Por outro lado, os sistemas
baseados na extrusdo sdo relativamente econdmicos, de simples operacdo, elevada
precisdo e reprodutibilidade.

Nesta seccao sdo apresentadas e devidamente justificadas as opgdes tomadas ao nivel
do desenvolvimento do hardware e software da zona de construcdo do sistema de

biofabricacao proposto.
4.3.1 — Hardware

A zona de producdo de scaffolds (zona 1) é constituida por uma plataforma de
deposicdo e um sistema de extrusao multi-material. O sistema de extrusao representa
o elemento central da zona de producdo. O seu design e concepgdo foram efectuados
de modo a permitir a producdao de scaffolds multimaterial utilizando materiais
altamente viscosos, aplicando diferentes estratégias de deposicdo, diferentes
diametros de filamentos, diferentes niveis de porosidade e garantindo 100% de
interconectividade dos canais internos dos scaffolds. Adicionalmente, a colocacdo de
duas extrusoras podera também permitir a deposicdo de materiais de suporte as
estruturas a construir e que poderdao ser removidos a posteriori. Os principais

parametros de design, processo e do sistema que podem ser manipulados através do
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software de controlo da BioCell Printing (ver seccdo 4.3.2) ou directamente no sistema

sdo indicados na Tabela 4.1.

Tabela 4.1: Parametros de processo, sistema e design.

Parametros de Processo Parametros do Sistema Parametros de design
Velocidade de deposi¢ao Temperatura Distancia entre filamentos
Espessura das camadas Velocidade rotagao Angulos de deposicio

Diametro do nozzle

O sistema de extrusdo é constituido por duas cabecas de extrusdo acopladas a um
carro eixo que se desloca segundo o eixo y (Figuras 4.9 e 4.10). O accionamento do
carro eixo é efectuado por intermédio de um sistema constituido por porcas de esferas
(Ref.: RNCT 1003A3.5, NSK, Japao) e fuso de esferas (Ref.: RS 1003A L777, NSK, Japao)
ligado a um motor de passo (Ref.: 5718 M-05, Lin Engineering, E.U.A) (Ver Anexo A.1).

Figura 4.9: llustragdo do carro e sistema de suporte das extrusoras.
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a) b)

Figura 4.10: Sistema de extrusao multi-material composto por duas cabecas de

extrusdo. a) modelo CAD 3D; b) modelo fisico.

Acoplado as cabecas de extrusdo encontram-se dois depdsitos independentes de
material, revestidos por resisténcias eléctricas helicoidais. Os depdsitos em aluminio
apresentam um volume de 25 mL. A transferéncia do material fundido entre os
depdsitos e a cabeca de extrusao é efectuado por ar comprimido. Na base do corpo de
extrusdo, no qual estd inserido o fuso, encontra-se um nozzle que pode facilmente ser
substituido de acordo com as dimensdes dos filamentos a produzir. O fuso foi
produzido em acgo inoxidavel e posteriormente nitrurado (para reduzir o desgaste) e
apresenta um comprimento de 60,33 mm, didmetro de 10 mm, passo 5 mm e filete de

2,5 mm tal como se indica na Figura 4.11.

Figura 4.11: Representacdo esquematica da seccdo transversal do fuso do sistema de

extrusdo. Todas as medidas estdo reportadas em milimetros.
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O accionamento do fuso é realizado através de um motor Bosh DC com uma
velocidade mdaxima de rotacdo de 90 rpm a 24 Volts. A opcdo de utilizar um fuso
relativamente curto para auxiliar o processo de extrusao, baseou-se na necessidade de
extrudir com elevada precisdo e velocidade materiais termoplasticos e compésitos
altamente viscosos. Relativamente aos nozzles, e por uma questdao econdmica e de
esterilidade, optou-se por utilizar bicos de seringa com diametro variavel (entre 0,1
mm e 1 mm) (Ref.: 561126, Silgal, Portugal). A fixagdao dos nozzles ao corpo de extrusao
é efectuado através de um sistema roscado especialmente desenvolvido para esta

aplicacdo (Figura 4.12).

Figura 4.12: llustracdo detalhada do sistema de extrusao.

- 100 -



Capitulo 4 - Desenvolvimento de um novo conceito de biofabricagdo - Sistema
BioCell Printing

O controlo do motor de accionamento do fuso é efectuado por intermédio de uma
fonte de alimentacdo (Ref.: HY3005D, Hangzhou Huayi Electronics Industry Co., Ltd.,
China) (Ver Anexo A.1). Através da variacdo da voltagem é possivel controlar a
velocidade de rotagdo do fuso e deste modo promover um aumento/diminui¢cdo do
fluxo de material extrudido. O sistema possui ainda um controlador de temperatura de
3 zonas equipado com um sistema PID (PID, do inglés Proportional—Integral-Derivative
controller) por cada zona. Deste modo é possivel controlar com elevada precisdo a
temperatura nos depdsitos de material, corpo de extrusdo e plataforma, reduzindo os
tempos de arranque do equipamento e garantindo uma temperatura constante ao

longo do processo produtivo (Figura 4.13).

a) b)

Figura 4.13: Controlador de temperatura de 3 zonas (a) e fonte de alimentacgao (b).

A deposicao do material fundido e consequente producgdo dos scaffolds é efectuada
numa plataforma mével projectada e construida em aluminio (Figura 4.14), accionada
por intermédio de um motor de passo (Ref.: 5718M-05, Lin Eengineering E.U.A) ligado
a um sistema constitutido por porcas de esferas (Ref.:RNCT 1003A3.5, NSK, Japdo) e
fuso de esferas (Ref.:rs1404A L1000, NSK, Japdo) (Ver Anexo A.1). A plataforma
movimenta-se segundo o eixo x e z e é guiada através de duas guias lineares de esferas
colocadas em posicdo diagonalmente oposta (Ref.: W14 (2xL392), INA, Alemanha) (Ver

Anexo A.1). A opc¢do de colocar o movimento em x na plataforma e em y na cabeca de
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extrusdo prende-se com a necessidade de a plataforma se deslocar entre as diferentes

zonas da BioCell Printing (sempre ao longo do eixo x).

a) b)

Figura 4.14: Plataforma modvel de construcdo. a) modelo CAD; b) modelo real.

O accionamento dos motores de passo responsdveis pela movimentacdo da
plataforma de construcdo e sistema de extrusdo é efectuado através de um
controlador MAXNC (Figura 4.15). Tal como se encontra representado na Figura 4.15,
este sistema permite controlar de forma precisa os motores associados aos eixos x, y e
z da zona de produgao, bem como o movimento do dispositivo de deposicao celular ao

longo do eixo y (Y').

Figura 4.15: Esquema de funcionamento do controlador MAXNC.
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4.3.2 — Software

A zona de producdo de scaffolds (zona 1) da BioCell Printing é constituida por um
sistema de fabrica¢do aditiva (extrusao) baseado no principio de constru¢ao camada a
camada. Este tipo de sistemas requerem a conversdo de ficheiros STL (descrevendo
uma pega com uma determinada geometria) numa sequéncia de instrugdes a serem
enviadas a maquina para reproducdo fisica da peca em causa. Deste modo foi
desenvolvida uma ferramenta informatica especifica em Matlab (MathWorks, USA)
para leitura e processamento de ficheiros STL para a BioCell Printing. Esta ferramenta
denominada CAMOS possui um interface que permite ao operador, de forma simples,
executar diversas operacdes nomeadamente, a abertura do ficheiro STL, fatiamento do
ficheiro STL, definicdo das trajectdrias de deposicdo, manipulacdo de parametros de

processo e criagao do ficheiro de processamento (Figura 4.16).

Figura 4.16: Interface do software de controlo CAMOS.
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O interface da aplicacdo compreende 3 areas de visualizacdo (areas 6, 7 e 8 na Figura
4.16) e um painel contendo diversos grupos de controlos (areas 1, 2, 3, 4 e 5 na Figura
4.16). As trés areas de visualizagdo, nomeadamente Model view, Slice view e Path
view, podem ser rodadas clicando e arrastando o rato, mantendo-as sempre
sincronizadas.

A utilizacdo do software CAMOS compreende a leitura (upload) do modelo 3D em
formato STL. Para tal deve selecionar-se o ficheiro através da op¢ao Load que se
encontra no painel Model. O modelo selecionado é entdo apresentado no painel de
visualizacdo Model view e as informac¢des contidas no ficheiro sdo descritas na caixa
info. Apds leitura do ficheiro STL, é possivel realizarem-se varias operacdes sobre o
modelo através do painel de controlo Transform settings (drea 2 na Figura 4.16),
nomeadamente alteracGes de orientacdo (X Rot e Y Rot) e escala da peca (Scale). Em
seguida procede-se ao fatiamento do modelo recorrendo ao painel Slice settings. Esta
operacao é realizada através da definicdo do nimero de camadas (Num. Slices) ou do
espacamento entre camadas que constituem a peca (S/. Thickn.). O modelo fatiado
pode ser observado no painel de visualizagdo, Slice view (area 7 na Figura 4.16).

A definicdo da estatégia de deposicdo para cada uma das camadas a construir é
efectuada através do painel de controlo Path Settings. Para tal foram desenvolvidas
trés diferentes estratégias de deposicdo (contorno, varrimento e contorno mais

varrimento) tal como se indica Figura 4.17.

a) b) C)

Figura 4.17: Diferentes estratégias de varrimento. a) contorno; b) varrimento; c)

contorno e varrimento.
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Para cada camada, é ainda possivel definir-se o nimero maximo de linhas (Num.
Slices), os angulos de deposicdo (Angles — expresso em graus e na forma de um vector)
e o espacamento entre linhas (Fil. Dist.). Dependendo do numero de angulos de
deposicdo, podera haver necessidade de se proceder a alguns ajustamentos finais ao
numero de linhas de modo que a pecga seja completamente preenchida por filamentos.
A manipulacdo destes parametros permite modelar as propriedades mecanicas,
morfoldgicas e bioldgicas das estruturas. E de realcar que a distancia entre linhas de
varrimento corresponde na realidade a distancia entre centros de filamentos a
extrudir. Variando o angulo de deposicdo e a distancia entre linhas é possivel variar a
geometria e a dimensdo dos poros das estruturas, respectivamente. A velocidade de
deposicdo deve ser igualmente ajustada com a velocidade de rotacdo do fuso de modo
a obter filamentos com diametro equivalente ao do nozzle utilizado.

Uma vez definidos os parametros de operacdo é gerado um ficheiro em cédigo “G”
contendo toda a informacdo previamente definida e necessaria para a reproducdo
fisica do modelo através da BioCell Printing. A configuracdo do ficheiro de fabricacdo é
efectuada no painel Output Settings, podendo ter diferentes extensdes em func¢do da
maquina (.prn ou .nc). O utilizador deverd indicar o nome do ficheiro a gerar utilizando
a opcdo Filename, definir a velocidade de deposicdo pretendida (Depos. Speed) e
seleccionar a opgdo Save para guardar a informacdo fornecida. O ficheiro pode entdo
ser exportado para o software de programacao do controlador MAXNC (Figura 4.18).
Este software permite fazer a leitura do cddigo “G” gerado através do CAMOS,
visualizar/editar o cédigo de fabricagdo e enviar as instru¢des de producdo para o
sistema BioCell Printing através de uma porta paralela do computador. Adicionalmente
é ainda possivel uma pré-visualizacdo do processo de deposicdo, movimentar
manualmente os eixos, estabelecer o zero de cada eixo, definir o sistema de unidades,

entre outras opgdes.
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Figura 4.18: Software de programacao do controlador — Mach3.

4.3.3 — Validagdo

A validagao do sistema de fabricacao aditiva que constitui a zona 1 do sistema BioCell
Printing incidiu essencialmente na producdo e consequente andlise morfoldgica de
diferentes matrizes de suporte. A primeira fase consistiu na avaliacdao da capacidade
do sistema em reproduzir fisicamente estruturas porosas com formas geométricas
relativamente simples. Para tal foram produzidos scaffolds quadrados, em PCL, com
dimensdes de 30 mm (largura) x 30 mm (comprimento) x 8mm (altura) (Figura 4.19).
Os parametros considerados para a producdo de tais estruturas estdo indicados na

Tabela 4.2.
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Tabela 4.2: CondicGes de processamento utilizadas na producao de scaffolds em PCL.

Condigoes de Processamento

Temperatura do depésito de material 80 2C
Pressdao do depdsito de material 5 bar
Velocidade de rotacdo do fuso 30 rpm
Temperatura do corpo de extrusao 80 2C
Diametro do nozzle de extrusao 0.30 mm
Velocidade de deposi¢cao 10 mm/s
Distancia entre filamentos 0.650 mm
Angulos de deposicdo 0/902
Incremento em z 0.28 mm

Os parametros indicados na Tabela 4.2 foram seleccionados apds um trabalho prévio
de avaliacdo de janelas de processamento de estruturas em PCL [20]. No entanto
houve necessidade de efectuar pequenos ajustes, nomeadamente a nivel da
velocidade de rotacdo do fuso e velocidade de deposicdo, visto o sistema de extrusao

apresentar caracteristicas mecéanicas diferentes comparativamente com a Bioextruder.

Figura 4.19: Modelo CAD 3D do scaffold utilizado na validacdo do sistema BioCell
Printing. A, L e C representam as dimensdes tedricas do scaffolds (A-altura, L-largura e
C-comprimento).

Tal como se indica na Figura 4.20, as estruturas produzidas apresentam uma geometria
externa regular de forma quadrada. Ao nivel macroscopico é possivel observar que ndo
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existem aglomeracdes de material, que os filamentos sdo regulares e que os scaffolds

possuem poros quadrados com uma distribuicdo espacial homogénea.

Figura 4.20: Scaffold em PCL com dimensdes de 30 mm x 30 mm x 8mm.

As estruturas produzidas foram igualmente analisadas do ponto de vista morfoldgico
através de SEM com objectivo de avaliar a dimens3do e geometria dos poros, didmetro
dos filamentos e adesao entre camadas. Os resultados obtidos sdo apresentados na
Figura 4.21, sendo possivel observar-se que os scaffolds apresentam poros de
geometria quadrangular (de acordo com o angulo de deposicdo definido), dimensdes
de ~350 um (em concordancia com a distancia entre filamentos definida de 650 um) e
com uma distribuicdo espacial homogénea de poros. E ainda possivel observar que os
filamentos possuem uma forma circular com uma dimensdo de ~300 um de acordo
com o nozzle utilizado. E ainda de realcar a boa ades3o entre filamentos de camadas
adjacentes (visivel no angulo superior esquerdo da Figura 4.21). Este factor é de

extrema importancia no bom comportamento mecanico das estruturas produzidas.
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VacMode Mag WD HV Spot Pressure - 1.0mm
Low vacuum 100x 9.2 mm 12.5kV 4.0 0.60 Torr Centre for Advanced Microsco

Figura 4.21: Imagem SEM de scaffold em PCL (vista de topo). Detalhe ilustrativo da

adesdo entre filamentos de camadas adjacentes (canto superior esquerdo).

Para validacdo da zona de construcao foram ainda produzidas estruturas porosas em
PCL com geometrias externas mais complexas (cilindro oco e de um disco semicircular)
mantendo a mesma arquitectura interna (geometria dos poros), tal como se indica na

Figura 4.22.
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a) b)

Figura 4.22: Estruturas em PCL produzidas com a BioCell Printing. a) Cilindro oco; b)
disco semi-circular.
As estruturas ilustradas na Figura 4.22 foram produzidas no ambito dos projectos de
investigacdo em colaboracdo com a Universidade de Queensland e destinam-se a
regeneracdo de defeitos 6sseos a nivel da tibia (Figura 4.22 a) e fusdo espinal (Figura

4.22 b).

4.4. Sumario

Neste capitulo foi apresentado um novo conceito, integrado e automatizado, de
producao e cultura celular in vitro de scaffolds para ET, denominado BioCell Printing.
Este sistema é constituido por quatro zonas distintas, onde de forma sequencial se
procede a producdo de scaffolds (zona 1), esterilizacdo (zona 2), deposicao celular
(zona 3) e cultura celular (zona 4).

No ambito deste trabalho de investigacdo, concebeu-se e implementou-se o sistema
de fabricacdo que consistiu no desenvolvimento do respectivo hardware e software. A
zona de construcdao é constituida por duas cabecas de extrusao, dois depdsitos de
material e uma plataforma mével de construgdo. Devido a incorporacdo de um fuso
accionado por um motor DC, é possivel extrudir com elevada precisdo e velocidade
controlada materiais de elevada viscosidade. A possibilidade e facilidade de mudanca
de nozzles confere ao sistema uma elevada flexibilidade produtiva expressa através da

extrusao de filamentos com didmetros muito variaveis.
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Os resultados de validagdo, mostram ainda que o sistema BioCell Printing permite a
producdo de estruturas com geometrias externas bastante diferentes e de elevada
complexidade. Esta versatilidade geométrica aliada a elevada reprodutibilidade do
sistema (tal como verificado através das analises morfolégicas SEM) permite a
producdo de implantes que podem ser customizados de acordo com o defeito, local de
implantacao e paciente.

Com o objectivo de se validar o sistema anteriormente descrito, é efectuada no
capitulo seguinte um estudo sobre o efeito das condicdes de processamento sobres as
estruturas produzidas e avaliada o efeito da influéncia da geometria e dimensao dos

poros no comportamento mecanico e bioldgico de scaffolds em PCL.
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5.1 - Introducgao

A introducdo das tecnologias de fabricacao aditiva no campo da ET veio permitir a
producdo customizada de scaffolds 3D com geometrias altamente complexas,
arquitecturas internas/externas reprodutiveis e, de um modo geral, 100%
interconectadas. Os requisitos que os scaffolds devem cumprir sdo muito variados e
incluem factores quimicos, morfolégicos, mecanicos e biolégicos, bem como a sua
variacdo ao longo do tempo (ver Capitulo 2). Apesar de tudo, é hoje amplamente
reconhecido que a microestrutura dos scaffolds, mais especificamente a dimensdo e
geometria dos poros, desempenha um papel crucial no processo de adesdo,
proliferacdo e diferenciacdo celular, bem como no grau de vascularizacdo e
crescimento dos tecidos [59-63, 350-351]. A dimensao ideal dos poros pode variar de
acordo com o tipo de célula ou tecido a regenerar, tal como reportado por diferentes
grupos de investigacdo [64, 352]. No caso especifico do tecido dsseo verificou-se que
poros com dimensGes de 100-400 pum possuem uma elevada capacidade de
osteoconducdao enquanto poros com dimensdes superiores a 300 pm sdo
recomenddveis para promover a formacdo ossea através da vascularizacdo.
Adicionalmente, poros inferiores a 100 um podem nao possuir dimensdo suficiente
para garantir um adequado transporte de massa e migracdo celular, induzindo deste
modo a formacdo de tecido osteocondral [353]. A grande variabilidade de resultados
obtidos e reportados na literatura, relacionados com a dimensao de poro e nivel de
porosidade, ideais para a regeneracdo de tecido dsseo, esta intrinsecamente ligada aos
métodos de processamento de scaffolds utilizados e por consequéncia com a

incapacidade de produzir estruturas com geometrias internas/externas bem definidas
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e reprodutiveis. Como tal, torna-se necessario desenvolver novas metodologias que
permitam de uma forma sistematica e com elevada precisdo determinar a influéncia
destes parametros (dimensdo/geometria de poro e porosidade) estruturais nas
propriedades biomecanicas das estruturas produzidas.

O principal objectivo do presente trabalho, passa pelo estudo da influéncia da
dimensdo e geometria dos poros nas propriedades biomecanicas de scaffolds em PCL,
produzidos através de uma nova tecnologia de fabricacdo aditiva baseada na extrusao,
denominada BioCell Printing. Os scaffolds com diferentes dimensGes e geometrias de
poros foram obtidos através da variagcdo da distancia entre filamentos e angulos de
deposicdo, respectivamente. As propriedades mecanicas foram determinadas através
de ensaios mecanicos estaticos realizados no estado seco. As diferentes respostas

bioldgicas dos scaffolds foram determinadas com recurso a células hMSC.

5.2 — Materiais e métodos

5.2.1 - Design e producgdo de scaffolds

Para o estudo da influéncia da dimensdo e geometria dos poros nas propriedades
biomecanicas de PCL produzidas no sistema BioCell Printing (Capitulo 4), foram
preparadas estruturas com a configuracdo de prismas rectangulares com dimensoes
externas de 30 (comprimento) x 30 (largura) x 8 mm (altura), desenhadas no software
SolidWorks (Dassault Systemes, Franca), utilizando um nozzle de 300 um. Impondo um
angulo de deposicdo constante de 0/902 e variando a distancia entre filamentos (FD,
do inglés Filament Distance) entre 750 um e 550 um, foi possivel produzir scaffolds
com poros quadrados de diferentes dimensdes, niveis de porosidade e poros 100%

interconectados (Figura 5.1)
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Figura 5.1: Representacdo esquematica de scaffolds com angulo de deposicao de
0/90¢. a) Vista da secg¢do transversal com indicagdo dos parametros geométricos,
nomeadamente diametro do filamento (RW, do inglés Road Width), distancia entre
centros de filamentos (FD, do inglés Filament Distance), espacamento entre filamentos
ou dimensao de poro (FG, do inglés Filament Gap), espacamento entre camadas (LG,

do inglés Layer Gap) e slice thickness (ST). b) Modelo CAD 3D.

Em termos de geometria de poros, foram adoptados trés angulos de deposicdo
diferentes, 0/902, 0/60/1202 e 0/45/90/1352, mantendo um FD constante igual a 650
um, resultando em scaffols com geometrias quadrangulares, triangulares e poligonais

complexas (Figura 5.2).

Figura 5.2: Representacdo esquematica dos scaffolds produzidos com diferentes

angulos de deposicdo. a) 0/909. b) 0/60/120¢2. c) 0/45/90/135¢2.

-114 -



Capitulo 5 - Estudo da influéncia da dimensdo e geometria dos poros nas
propriedades biomecdnicas de scaffolds em Policaprolactona (PCL) produzidos com a
BioCell Printing

Os parametros operatérios utilizados na producdo de todas as estruturas sao indicados

na Tabela 5.1.

Tabela 5.1: Parametros de processo e sistema utilizados para a extrusao dos scaffolds
através da BioCell Printing. Os parametros representados referem-se a velocidade de
deposicdo (DV, do inglés Deposition Velocity), slice thickness (ST), temperatura de
fusdo (LT, do inglés Liquefier Temperature), pressdao de extrusdo (EP, do inglés

Extrusion Pressure) e velocidade de rotacdo do fuso (SRV, do inglés Screw Rotation

Velocity).
Parametros de processo/sistema
DV (mm/s) ST (um) LT (2C) EP (bar) SRV (rpm)
10 280 80 5 30

Todas as estruturas foram posteriormente cortadas em blocos de menores dimensdes

de acordo com as analises a realizar.
5.2.2 — Caracterizagdo de scaffolds

Microscopia electrénica de varrimento (SEM)

A morfologia dos scaffolds foi estudada recorrendo a microscopia electréonica de
varrimento (SEM, FEI Quanta 600F). De modo a avaliar a integridade macroestrutural,
distribuicdo espacial, interconectividade e adesdo entre camadas adjacentes, foram
obtidas micrografias de topo e sec¢ao transversal. Optou-se igualmente por utilizar um
método de operacdao do SEM em condicdes de baixo vacuo, voltagem de 12.5 kV e
uma pressdao de 0.6 Torr, evitando deste modo a necessidade de efectuar o
revestimento dos scaffolds com ouro. As micrografias obtidas foram utilizadas para
verificar se os valores dos parametros obtidos, nomeadamente o RW, FG, LG, e

porosidade eram consistentes com os valores tedricos pré-definidos (ver Tabela 5.2).
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Tabela 5.2: Valores tedricos pré-definidos para a construcado dos scaffolds.

Angulo FD RW FG LG Porosidade
Deposicao (um) (um) (um) (um) (%)
(®)
750 300 450 280 64
0/90¢ 650 300 350 280 61
550 300 250 280 58
0/60/1202 650 300 350 280 61
0/45/90/135¢ 650 300 350 280 61
Porosidade

Os valores de porosidade tedrica, apresentados na Tabela 5.2, foram retirados
directamente do SolidWorks (Dassault Systemes, Franca). A porosidade das estruturas

produzidas foi avaliada através da seguinte metodologia:

(1) Medigao da massa e volume de cada amostra,
(2) Célculo da densidade aparente dos scaffolds de PCL,

(3) Aplicacdo da seguinte equacdo matematica:

Porosidade = (1 -2 ) x 100 (5.1)

Psub

onde p* representa a densidade aparente da estrutura celular (scaffold) e psu
corresponde a densidade do material original (psub=1.145g/cm3). Para cada morfologia
de scaffold foram medidas 5 amostras.

Calorimetria diferencial de varrimento (DSC)

A analise calorimétrica dos materiais, pré e pods processamento, foi efectuada com
recurso a calorimetria diferencial de varrimento (DSC Q2000, TA Instruments) com o
objectivo de determinar possiveis variagdes nas propriedades térmicas do material,

induzidas pelo método de processamento (extrusdo). Todas as amostras foram
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pesadas (2-3 mg), colocadas em cdpsulas de aluminio e devidamente seladas. As
andlises foram realizadas em atmosfera controlada, contendo nitrogénio (fluxo de
nitrogénio de 50 mL/min). As amostras foram submetidas a um primeiro aquecimento
desde 202C até 110°C, a uma taxa de aquecimento de 5°C min?, sendo de seguida
arrefecidas até 20°C com uma taxa de arrefecimento de 52C min™. O segundo
aquecimento foi efectuado desde 202C até 1102C a uma taxa de aquecimento de 52C
min’. As temperaturas de fusdo (T¢) foram determinadas a partir dos picos das curvas
endotérmicas de fusdo. Por sua vez, as entalpias de fusdo (AH¢) foram obtidas
directamente a partir das areas abaixo dos picos. Todos os valores foram retirados a
partir das curvas relativas ao segundo aquecimento. O equipamento foi previamente
calibrado com um padrdo de indio.

Cromatogradfia liquida de alta eficiéncia (HPLC)

As possiveis variacdes ao nivel do peso molecular e indice de polidispersividade das
amostras de PCL, induzidas pelas tensdes de corte inerentes ao processo de extrusao,
foram determinadas através de cromatografia liquida de alta eficiéncia (HPLC, do
inglés High Performance Liquid Chromatography). O sistema utilizado é composto por
um desgasificador e uma bomba WellChrom Maxi-Star k-1000 (Knauer), ligados a um
detector LS (detector evaporativo de luz PL-EMD 960) e duas colunas (Polymer
Laboratories, Mixed C 5um). Todo o sistema foi mantido a temperatura ambiente. O
solvente utilizado foi cloroférmio (CHCl3), tendo sido aplicado um fluxo de ImL/min. As
amostras (PCL granular e scaffold de PCL) e os padrdes de PS (474; 4 290; 19 880; 30
300; 52 220; 66 350; 96 000; 200 000 Da) foram dissolvidos no solvente em proporgdes
de 4 a 6 mg/mL.

Andlises mecdnicas

Para se determinar a influéncia da distancia entre filamentos (FD) e angulos de
deposicdo sobre as propriedades mecanicas dos scaffolds foram realizados testes
mecanicos em regime de compressao. Os scaffolds foram inicialmente cortados em
blocos com comprimento (c) de 5 mm, largura (/) de 5 mm e altura (h) de 8 mm. Todos
os testes foram efectuados em scaffolds no estado seco a uma taxa de compressao de

1 mm/min até um valor maximo de extensdo de 0,5 mm/mm, utilizando um sistema
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INSTRON 5566 equipado com uma célula de carga de 1 kN. A tensdo aparente o foi
determinada a partir da forgca F medida pela célula de carga a dividir pela drea total da

secgdo transversal aparente do scaffold (A = c*/):

o=t (5.2)

A extensdo foi definida como o quociente entre a variagao da altura do scaffold (Ah) e
a sua altura inicial (hg)

_h
hO

& (5.3)

Andlises bioldgicas — Adesdo, proliferagcdo e diferenciagdo celular

Os testes de adesdo, proliferacdo e diferenciacdo celular foram realizados utilizando
células estaminais mesenquimais humanas extraidas a partir de medula éssea (hMSC,
Clonetics, Itdlia) com o objectivo de determinar o efeito da dimensdo e geometria dos
poros na viabilidade, adesdo, proliferacdo e diferenciacdo celular. As células, apds a
quarta passagem, foram colocadas em meio de cultura modificado por a-Eagle (a-
MEM) (Bio-Whittaker, Belgica) contendo 10% (v/v) de soro fetal bovino, 100 U/ml de
penicilina e 0.1 mg/ml de estreptomicina (HyClone, UK), e mantidas em atmosfera
controlada a 37°C e 5% CO,. As estruturas utilizadas para a cultura celular foram
cortadas em blocos circulares para utilizagdo em placas de cultura de 12 pogos,
esterilizadas numa solucdo de etanol/agua (70% v/v) durante 24 horas, lavadas
extensivamente em solugdo tampéo fosfato-salino (PBS, do inglés Phosphate Buffered
Saline) 0,01 M pH 7.4, expostas a luz UV durante 40 min e por fim colocadas em meio
de cultura durante 2 horas. Posteriormente, as células (17 x 10°) re-suspensas em 200
puL de meio de cultura foram depositadas directamente sobre os scaffolds de PCL. A
ades3o e proliferacdo celular foram avaliadas através do teste de Alamar Blue™. Este
teste baseia-se nas reac¢des de reducdo-oxidacdo que ocorrem na mitocondria das
células. O produto resultante desta reacc¢do é transportado para o exterior das células
(meio de cultura) onde pode ser calculado por espectrofotometria. O numero de
células viaveis pode ser directamente correlacionado com a magnitude de reducdo do
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corante e expresso em percentagem de reducdo de Alamar Blue™ [354]. Para tal, em
intervalos de tempo pré-determinados (7, 14 e 21 dias), os conjuntos scaffolds-células
foram retirados das incubadoras, lavados em PBS (Sigma-Aldrich, Italia) e, para cada
amostra, foram adicionados 200 uL de meio de Dulbecco / Modificado de Eagle (D-
MEM) sem vermelho de fenol (HyClone, UK), contendo 10% (v/v) de Alamar Blue™
(AbD Serotec Ltd, UK). Apds 4 horas de incubagdao em atmosfera de 5% CO, e 379C de
temperatura, foram retirados 100 uL da solucdo e transferidos para uma placa de 96
pocos. A densidade Optica foi medida de imediato através de um espectrofotémetro
(Sunrise; Tecan, Mannedorf, Zurique, Suica) utilizando comprimentos de onda de 540 e
600 nm. A expressdo osteogénica das células hMSC foi avaliada através da medicdo da
Fosfatase Alcalina (ALP, do inglés Alkaline Phosphatase), que é um marcador da
diferenciacdo osteogénica inicial das células. Para tal os scaffolds foram depositados
com uma densidade apropriada de células (17 x 10°). Em intervalos de tempo pré-
determinados as amostras foram retiradas da incubadora e lavadas duas vezes com
PBS. De seguida os scaffolds foram submersos em 1 mL de solucdo tampao de lise
celular, centrifugados, e o sobrenadante recolhido e utilizado para o calculo da ALP
através do método do p-nitrofenil fosfato (p-NPP) (SensolLyte® pNPP Alkaline
Phosphatase Assay Kit) (Ver Anexo A.2). A actividade da ALP foi de seguida
normalizada com a quantidade de DNA, detectada e quantificada utilizando o kit
Quant-iT™ PicoGreen ~ (Ver Anexo A.2). A morfologia celular (7, 14, e 21 dias) foi
investigada com recurso a um microscépio confocal de varrimento por laser (Zeiss LSM
510/ConfoCor 2). Para tal, apds a permeabilizacdo das estruturas com Triton X-100,
estas foram incubadas com uma solucdo de PBS 0,01 M e Faloidina durante 45 minutos
a temperatura ambiente. Apds incubacdo, os scaffolds foram lavados com PBS,
montados em lamelas de vidro para observacdo no microscépio. As imagens de
microscopia confocal referentes a cada tipologia de amostra foram também
devidamente analisadas com recurso ao software Image J de modo a determinar o

factor geométrico das células (shape factor), definido como:

-119 -



Capitulo 5 - Estudo da influéncia da dimensdo e geometria dos poros nas
propriedades biomecdnicas de scaffolds em Policaprolactona (PCL) produzidos com a
BioCell Printing

OA
©=57 (5.4
onde O representa uma constante geométrica de valor igual a 4t dado no instante
inicial as células terem uma forma circular, A representa a area e P o perimetro da
célula. Considerando que objectos circulares possuem um maior quociente
area/perimetro, entdo um factor geométrico de 1 representa um circulo perfeito.

Contrariamente, um objecto com aspecto filamentar apresentard um factor

geométrico muito baixo, com tendéncia para zero [355].

5.3 Resultados e discussao

A colonizacdo de scaffolds e matrizes 3D dependente de varios factores
nomeadamente, aspectos relacionados com a arquitectura interna das matrizes de
suporte (dimensdo e geometria de poros), interconectividade, porosidade e topografia
superficial. E amplamente reconhecida a influéncia da dimens3o e geometria dos
poros na adesdo/proliferacdo celular e crescimento de tecidos, tanto in vitro como in
vivo. A elevada heterogeneidade dos resultados obtidos e disponiveis na literatura ndo
possibilitam contudo retirar conclusGes assertivas quanto a dimensdo de poro
adequada para a adesdo e diferenciacao de diferentes tipos de células. O presente
estudo tem como objectivo demonstrar a capacidade do sistema BioCell Printing
(Capitulo 4) na producdo de scaffolds com elevada precisdo geométrica e dimensional,
reprodutibilidade, e estabilidade estrutural. A flexibilidade do equipamento em
produzir estruturas com diferentes arquitecturas internas e niveis de porosidade,
através da simples manipulacdo de alguns parametros de processo/design, é
claramente evidenciada neste trabalho. O efeito destes parametros de design
(dimensdo e geometria de poro) no comportamento mecanico e bioldgico das
estruturas é estudado e reportado. Por fim é discutido o potencial da BioCell Printing
como ferramenta complementar para a producao de scaffolds com o objectivo de
estudar de modo preciso e sistematico as interac¢des entre células/tecidos e scaffolds

[58, 62, 64, 353, 356-360].
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Microscopia electrénica de varrimento (SEM)

Através da variacdo dos parametros de design, nomeadamente a distancia entre
filamentos e o angulo de deposicdo, foi possivel produzir scaffolds com diferentes
dimensbes e geometrias de poro. As imagens de SEM obtidas a partir das andlises
efectuadas aos scaffolds de PCL, produzidos com um angulo de deposicdo constante

de 0/902 e diferentes distancias entre filamentos (750, 650 e 550 um), indicam-se na

Figura 5.3.

Figura 5.3: Imagens SEM de scaffolds em PCL com diferentes valores de FD. a) vista de
topo FD = 750 um; b) vista seccdo transversal FD = 750 um; c) vista de topo FD = 650
um; d) vista seccdo transversal FD = 650 um; e) vista de topo FD = 550 um; f) vista

secgdo transversal FD = 650 um.
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Figura 5.3 (continuag¢do): Imagens SEM de scaffolds em PCL com diferentes valores de

FD. e) vista de topo FD = 550 um; f) vista seccdo transversal FD = 650 um.

Através da andlise destas micrografias é possivel verificar que os scaffolds possuem
uma estrutura interna bem definida com poros quadrados e de dimensdes varidveis
entre 245 um e 433 pm.

As principais caracteristicas morfoldgicas dos scaffolds produzidos sdo indicadas na
Tabela 5.3, sendo possivel observar uma elevada consisténcia entre os valores tedricos
pré-definidos e os valores experimentais obtidos para o didametro de filamento (RW),

espacamento entre filamentos (FG), espacamento entre camadas (LG) e porosidade.

Tabela 5.3: Caracteristicas morfolégicas dos scaffolds extrudidos com angulo de

deposicdo 0/902 e diferentes valores de FD.

FD RW FG LG Porosidade
(um) (um) (um) (um) (%)
750 30043 433+13 22548 57

650 31318 333%12 249114 55
550 294124 24512 261+37 49
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Relativamente a geometria de poros, foram considerados trés angulos de deposicdo
distintos (0/902, 0/60/1202 e 0/45/90/1352), mantendo um FD constante de 650 um,

resultando em scaffolds com geometrias de poro quadrangular, triangular e poligonal

complexa (Figura 5.4).

Figura 5.4: Imagens SEM de scaffolds em PCL com diferentes angulos de deposicdo. a)
vista de topo com dngulo de 0/90¢; b) vista seccdo transversal com dngulo de 0/90¢; c)
vista de topo com angulo de 0/60/1209; d) vista sec¢do transversal com dngulo de

0/60/120¢.
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Figura 5.4 (continuacdo): Imagens SEM de scaffolds em PCL com diferentes angulos de
deposicdo. e) vista de topo com angulo de 0/45/90/1359; f) vista secgdo transversal

com angulo de 0/45/90/135¢°.

Aumentando o nimero de angulos de deposicdo considerados na definicdo geométrica
dos scaffolds de dois (0/902) para quatro (0/45/90/1352), é possivel observar-se um
aumento da complexidade geométrica dos poros. Contudo, este aumento ndo se
traduz numa variacdo do nivel da porosidade, que se mantém constante e de valor

médio de ~55% (ver Tabela 5.4)

Tabela 5.4: Caracteristicas morfoldgicas dos scaffolds extrudidos com FD constante de

650 um e angulo de deposicado varidvel.

Angulo RW FG LG Porosidade
Deposicado (um) (um) (um) (%)
(@)
0/902 313+8  333%+12  249+14 55
0/60/1202  298+10  350+13  509+13 55
0/45/90/1352  318+1  358+8 87447 54
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Independentemente da dimensdo ou geometria dos poros, todas as estruturas
apresentam uma elevada consisténcia geométrica e dimensional com canais internos
(poros) interconectados. E ainda possivel observar-se a existéncia de uma boa adesio
entre filamentos de camadas adjacentes, o que confere as estruturas uma boa

estabilidade estrutural.

Calorimetria diferencial de varrimento (DSC)

A validacdo do sistema BioCell Printing, do ponto de vista térmico, foi efectuada com
recurso a técnica DSC. Para tal foram analisadas as propriedades térmicas do material
ndo-processado (material granular) e processado (scaffold). Os resultados encontram-

se indicados na Tabela 5.5.

Tabela 5.5: Propriedades térmicas relativas ao material (PCL) processado e ndo-
processado. Os simbolos Tg, AHg e Xc correspondem a temperatura de fusdo, entalpia

de fusdo e grau de cristalinidade, respectivamente.

Amostra T: (9) AH: (J/g) Xc (%)
N3o-processado 58.43 82.24 59.0
Processado 59.64 82.50 59.1

A partir da Tabela 5.5, verifica-se que os valores relativos a temperatura de fusao e
grau de cristalinidade ndo sofrem variacdes considerdveis. A temperatura de fusdo do
material processado e nao-processado manteve-se praticamente inalterada com um
valor aproximado de 562C. Por sua vez os valores do grau de cristalinidade do material
ndo-processado e processado foram de 59%. Estas observagdes permitem-nos concluir
que o processo de extrusdo, nomeadamente as temperaturas, pressdes e tensdes de
corte envolvidas ndo alteram as propriedades térmicas do material. De notar que a
temperatura de fusdo é um parametro importante para a definicdo das condicOes de
processamento e que a cristalinidade determina as propriedades mecéanicas e a

cinética de degradacdo. A temperatura de fusdo estd igualmente intimamente
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associada a cristalinidade das estruturas obtidas na medida em que corresponde a
temperatura que é necessario fornecer ao material para destruir as zonas cristalinas
altamente ordenadas criando um fundido amorfo. Para além do fluxo que impde uma
certa orientagdo nas cadeias poliméricas, o mecanismo de cristalizagdo durante o

processo de extrusdo depende da duracao do ciclo de arrefecimento.

Cromatogradfia liquida de alta eficiéncia (HPLC)

A potencial degradacdao do material, causada pelo processo de extrusdao, mais
concretamente pelas tensdes de corte induzidas pelo fuso, foi analisada por HPLC. Os
valores relativos ao peso molecular médio (Mn) e indice de polidispersividade
(Mw/Mn) dos materiais processados e ndo- processados encontram-se indicados na
Tabela 5.1. Os resultados obtidos indicam um ligeiro aumento do peso molecular
médio (Mn) e indice de polidispersividade (Mw/Mn) das amostras processadas
relativamente as ndo-processadas. No entanto esta variacdo é muito ligeira e pouco
significativa. Através da analise dos valores obtidos é possivel concluir que o material
polimérico apresenta uma elevada estabilidade quando submetido as condigbes de

processamento indicadas na Tabela 5.6.

Tabela 5.6: Distribuicdo dos pesos moleculares das amostras processadas e ndo

processadas.
Amostra Mw Mn Mw/Mn
N3ao-processado 115980 89 333 1,30
Processado 117 188 89 405 1,31

Andlises mecdnicas

Os testes mecanicos a compressdao foram realizados em todos as tipologias de
scaffolds com o objectivo de determinar a influéncia da dimensdo e geometria dos
poros nas propriedades mecanicas das estruturas. Todos os testes foram realizados no

estado seco a uma taxa de compressdo de 1 mm/min até uma extensdo maxima de 0,5

-126 -



Capitulo 5 - Estudo da influéncia da dimensdo e geometria dos poros nas
propriedades biomecdnicas de scaffolds em Policaprolactona (PCL) produzidos com a
BioCell Printing

mm/mm. Nas Figuras 5.5 e 5.6 encontram-se ilustradas as curvas tipicas de
tensdo/extensdo obtidas para scaffolds com dimensdo de poro e geometria variavel,
respectivamente. Estas curvas demonstram o efeito destes dois parametros
morfolégicos (dimensdo e geometria de poro) nas propriedades mecanicas das

estruturas.

Figura 5.5: Efeito da variacdo da distancia entre filamentos (FD) no comportamento
mecanico dos scaffolds 3D. Curvas de tensdo/extensdo obtidas a partir da compressio
de scaffolds produzidos com dngulo de deposicdo constante (0/902) e FD variavel (750

pm, 650 pum e 550 um).
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Figura 5.6: Efeito da variacdo dos angulos de deposicdo no comportamento mecanico
dos scaffolds 3D. Curvas de tensdo/extensdo obtidas a partir da compressdo de
scaffolds produzidos com FD constante (650 um) e angulo de deposicdo variavel

(0/90¢, 0/60/12092, 0/45/90/135¢9).

Os resultados obtidos revelam que os scaffolds apresentam um comportamento
mecanico similar ao das espumas flexiveis [361-362]. As curvas sdo caracterizadas por
trés zonas distintas: uma primeira zona linear elastica de elevada resisténcia mecanica,
seguida por uma zona de menor resisténcia (dominio plastico) e finalmente por uma
terceira zona de alta resisténcia mecanica tipica do processo de densificacdo das
espumas flexiveis [361]. Relativamente a segunda zona da curva de tensdo/extensdo, é
possivel verificar, que ao contrario das espumas flexiveis, os scaffolds 3D produzidos
por extrusdo ndo apresentam um plateau (declive da curva igual a zero). No entanto,

esta regido, tal como no caso das espumas flexiveis, continua a ser caracterizada por
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uma resisténcia mecanica inferior as outras duas regides [363]. Os valores do mddulo
eldstico bem como da tensdao maxima de compressao apresentam-se na forma de valor
médio * desvio padrdo nas Tabelas 5.7 e 5.8. De notar que o médulo elastico aparente

(E’) foi calculado com base no declive da curva da regido linear elastica.

Tabela 5.7: Efeito da variagdo do FD nas propriedades mecanicas dos scaffolds. Angulo

de deposicdo constante (0/902) e FD variavel (750 um, 650 um e 550 um).

Distancia entre Mddulo elastico aparente Tensao mMaxima Opmay
filamentos FD (um) E’ (MPa) (MPa)
750 23.1+2.8 2705
650 34.2+3.8 56%+0.2
550 525+45 87+1.2

Tabela 5.8: Efeito da variacdo do angulo de deposicdo nas propriedades mecanicas dos
scaffolds. FD constante (650 um) e angulo de deposi¢do variavel (0/902, 0/60/120¢,
0/45/90/1359).

Angulo de deposi¢io Mddulo elastico aparente Tensdao maxima Opay
(2) E’ (MPa) (MPa)
0/90° 342+3.8 5.6+0.2
0/60/120° 30.5+45 5.0+0.6
0/45/90/135° 19.1+2.8 49+0.3

Tal como esperado, o comportamento mecanico de scaffolds 3D produzidos com
angulo de deposicdo e parametros de processo constantes, é altamente afectado pela
variacdo da distancia entre filamentos (FD). A medida que o FD aumenta de 550 pm
para 750 um (a porosidade aumenta de 49% para 57%) o mddulo elastico e a tensdo
maxima de compressdao diminuem de 52.5 + 4.5 MPa para 23.1 £+ 2.8 MPa e de 8.7
1.2 MPa para 2.7 + 0.5 MPa, respectivamente (Tabela 5.7). Os resultados obtidos estdo
de acordo com a literatura e confirmam a dependéncia directa entre a porosidade e as

propriedades mecanicas [90, 361, 364]. Relativamente as estruturas produzidas com
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FD e parametros de processo constantes, foi possivel observar a influéncia do angulo
de deposicao (geometria de poro) nas propriedades mecanicas dos scaffolds. Tal como
indicado na Tabela 5.8, os scaffolds produzidos com angulo de deposi¢do de 0/90¢9 (2
angulos) apresentam valores de médulo eldstico aparente (E'=34.2 + 3.8 MPa) e tensao
maxima de compressdo (0max=5.6 + 0.2 MPa) superiores aos scaffolds caracterizados
por angulos de deposi¢cdo de 0/60/12092 (3 angulos) e 0/45/90/1352 (4 angulos). Nesta
situacdo é possivel verificar que a diminuicdo da amplitude dos angulos de deposicdo
entre filamentos de camadas adjacentes (com consequente aumento da area de
fusdo/contacto) conduziu a uma diminuicdo da tensdo local suportada pelos scaffolds
[90]. Como tal, quando as estruturas sdo solicitadas a compressdo, os filamentos
depositados com menor amplitude angular (0/45/90/1359) tendem a deslizar mais
facilmente uns sobre os outros, aumentando substancialmente a deformabilidade
global dos scaffolds [364]. No caso de aplicacOes dsseas, caracterizadas por elevados
esforcos mecanicos, os scaffolds 3D devem possuir a capacidade de resistir as tensdes
mecanicas, tanto in vitro como in vivo, durante um determinado periodo de tempo, de
modo a garantir uma adequada estabilidade estrutural (dimensdo de poro e
interconectividade) necessdria para a correcta adesao, proliferacdo e diferenciacao
celular, vascularizagdao e crescimento tecidual. Adicionalmente, os scaffolds devem
apresentar propriedades mecanicas semelhantes as do tecido nativo (osso) de modo a
evitar fendmenos de reabsorcdo 6éssea (scaffold com propriedades mecanicas
superiores ao o0sso) ou até mesmo falha mecéanica/estrutural da estrutura
(incapacidade do scaffold suportar as cargas fisioldgicas) [63]. Tal como reportado por
Yang [65] os valores médios da tensdo de compressdao e modulo elastico do osso
trabecular humano sdao 4-12 MPa e 0,02-0,5 GPa, respectivamente. A andlise e
comparacdo destes valores permitem concluir que os scaffolds de PCL produzidos pelo
sistema BioCell Printing apresentam um enorme potencial, do ponto de vista

mecanico, para aplicacdo em regeneracdo de tecido ésseo.
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Andlises bioldgicas — Adesdo, proliferagédo e diferenciagdo celular

O principal objectivo dos scaffolds para ET é mimetizar o ambiente dos tecidos nativos,
fornecendo estimulos quimicos, fisicos e biolégicos adequados para a adesao,
proliferagdo e diferenciagao celular. Os requisitos dos scaffolds, tais como dimensao de
poro, geometria e porosidade, podem variar de acordo com o tipo de célula. Deste
modo é necessario que o design e a produgdo das estruturas seja suficientemente
flexivel de forma a acomodar e promover o crescimento de linhas celulares especificas
[63]. Adicionalmente, o processo de coloniza¢do celular dos scaffolds é altamente
dependente da capacidade que as células apresentam de criar pontes entre os poros e
migrar para o interior do scaffold. Caso a dimensdo dos poros ndo seja adequada
(demasiado grande ou demasiado pequena) as células ndo irdo apresentar a
capacidade de migrar e colonizar de forma homogénea os scaffolds. Assim, torna-se
necessario definir a dimensdo (ou intervalo de dimensdes) ideal para suportar a
adesdo e consequente crescimento celular [356].

Neste sentido, foram realizados testes biolégicos em scaffolds de PCL utilizando células
hMSC, com o objectivo de determinar o efeito da dimensao e geometria dos poros na
adesdo, proliferacdo, diferenciacdo e morfologia celular. As células (17 x 10° re-
suspensas em 200 uL), independentemente da dimensdo e geometria de poro, foram
depositadas directamente sobre os scaffolds de PCL e cultivadas in vitro durante 21
dias. Em periodos pré-determinados de 7, 14 e 21 dias, os scaffolds/células foram
retirados da incubadora, e os testes quantitativos de viabilidade e proliferacdo
realizados com recurso a Alamar Blue™™. Os resultados obtidos demonstram uma clara
influéncia da dimensdo e geometria dos poros na viabilidade e proliferacdo celular

(Figuras 5.7 e 5.8).
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Figura 5.7: Percentagem de reduc¢ao de Alamar Blue™ em funcdo da dimensao de

poro utilizando células hMSC.

Através da analise dos resultados apresentados na Figura 5.7 é possivel verificar-se
gue, independentemente da dimensdo dos poros, todas as estruturas revelaram boa
capacidade de promover a viabilidade e proliferacdo celular. Esta observagao é
suportada pelo aumento da percentagem de reducio de Alamar Blue™ ao longo do
periodo de incubacdo (21 dias). Adicionalmente, os resultados sugerem um aumento
do numero de células vitais (relacionado com a percentagem de reducdo de Alamar
Blue™) com o aumento da distancia entre filamentos (dimens3o de poro). De forma
mais concreta, é possivel verificar que os scaffolds com FD igual a 750um (poro de 450
pum) possuem um maior numero de células vitais (maior adesdo e proliferacao celular)
nos dias 7, 14 e 21, comparativamente com os scaffolds de menor FD (650 um e 550
pum). Este facto podera estar relacionado com a maior area superficial que os scaffolds
com poros de dimensGes superiores (maior porosidade) apresentam, e que lhes
permite acomodar um maior niumero de células. Adicionalmente, canais com maior
dimensdo permitem um transporte de oxigénio e nutrientes (elementos essenciais

para a vitalidade celular) muito maiores e mais eficazes. Um outro aspecto bastante
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relevante, estd relacionado com o elevado potencial de aplicacdo de células hMSC para
regeneracdo de tecido dsseo, essencialmente devido a facilidade de extracgao a partir
da medula dssea e consequente expansdo e diferenciacdo osteogénica in vitro. Neste
contexto tém sido reportadas dimensdes optimas de poros, variando no caso da
regeneracdo 6ssea entre 100 um e 400 um [64].

Relativamente a influéncia da geometria dos poros na viabilidade e proliferagao
celular, os resultados apresentados na Figura 5.8 indicam um aumento da viabilidade
celular com a diminuigcdo do nimero de angulos de deposicdo (de 0/45/90/1352 para

0/902) ao longo dos 21 dias de incubagao.

Figura 5.8: Percentagem de reducdo de Alamar Blue™ em funcdo da geometria de

poro utilizando células hMSC.

Tal como anteriormente mencionado, os scaffolds produzidos com maior niumero de
angulos de deposicdo resultam em estruturas com arquitecturas de poro mais
complexas (0/90° - geometria quadrangular; 0/60/1202 - geometria triangular;
0/45/90/1352 - geometrias poligonais complexas). Com base nos resultados obtidos, é
possivel verificar que esta complexidade geométrica ndo favorece a viabilidade e

proliferacdo das células hMSC. Teoricamente, devido ao facto de todas estruturas
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possuirem canais interconectados, iguais dimensdes de poros e porosidade, seria de
esperar uma equitativa coloniza¢ao dos scaffolds independentemente do angulo de
deposicdo. Na realidade, as diferencas detectadas podem estar relacionadas com a
maior ou menor acessibilidade que as células tém para migrarem para o interior dos
scaffolds através dos poros. Ao passar de uma geometria de poro quadrangular, com
uma amplitude angular entre filamentos de camadas adjacentes de 902, para uma
geometria poligonal complexa com uma amplitude angular de 459, a distancia angular
diminui e por consequéncia a acessibilidade das células ao interior dos poros também
diminui. Deste modo as células tendem a aderir nas camadas mais superficiais das
estruturas, apresentando uma reduzida migracdo e colonizacdo celular dos scaffolds.
Hoque [365] realizou um trabalho similar utilizando células musculares lisas extraidas
de ratos (rSMC) e depositadas directamente em scaffolds de PCL e PCL_PEG (PEG —
Polietilenoglicol) com diferentes geometrias de poros. Os resultados obtidos apds trés
semanas de incubagdo em meio estatico ndo revelaram diferengas relevantes em
termos de proliferacao celular entre as diferentes geometrias utilizadas. Os autores
relacionaram estes resultados com o facto de todas as estruturas apresentarem uma
rede de canais internos completamente aberta e interconectada, favorecendo deste
modo o fluxo de nutrientes e oxigénio para as células. Apesar destes resultados
parecerem contraditorios relativamente aos obtidos no presente estudo, existem
factores relevantes que diferenciam os dois trabalhos e que podem ter influéncia
directa nas observacdes reportadas. O trabalho conduzido por Hoque contemplou o
uso de células hSMC, ou seja, uma linha celular completamente diferente daquela
utilizada no presente estudo (hMSC). Por consequéncia o comportamento bioldgico
das células, nomeadamente em termos de adesdo, proliferacdo e diferenciacao é
completamente diferente e impossivel de ser comparado. Adicionalmente, os
materiais utilizados (PCL e PCL_PEG) também apresentam propriedades quimicas,
bioldgicas e mecanicas, diferentes daquelas do PCL utilizado neste trabalho. Estas
propriedades dos materiais sdo facilmente detectadas pelas células que por
consequéncia exibem respostas bioldgicas diferentes de acordo com o substrato onde

sdo depositadas. Finalmente é importante referir que apesar dos angulos de deposicao
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utilizados serem iguais, as distancias entre filamentos (FD) aplicadas por Hoque foram
mais elevadas, resultando em poros de maiores dimensdes e também de maior
acessibilidade.

A diferenciacdo osteogénica das células hMSC foi avaliada através da actividade da
Fosfatase Alcalina (ALP) normalizada. A actividade da ALP é provavelmente um dos
marcadores osteogénicos mais utilizados e assume-se que reflicta o grau de
diferenciacdo osteogénica. De um modo geral a actividade da ALP apresenta um pico
maximo apds um determinado periodo de tempo, seguindo-se uma diminui¢do da
actividade de ALP com posterior mineralizagdo. Os resultados obtidos em termos de
actividade da ALP para os scaffolds com diferentes dimensdes de poros sdao indicados

na Figura 5.9.

Figura 5.9: Actividade da ALP relativa as células hMSC depositadas em scaffolds com
diferentes dimensdes de poros e cultivadas ao longo de 21 dias. Os dados encontram-

se reportados na forma de valor médio * desvio padrao e normalizados por ng de DNA.

Tal como é possivel observar a partir da Figura 5.9, todas as estruturas,
independentemente da dimensdo de poro, apresentam um aumento significativo da

actividade de ALP entre os dias 7 e 14. Estes resultados evidenciam a capacidade que
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todas as estruturas apresentam de promover a diferenciacdo osteogénica das células
hMSC. Entre o dia 14 e o dia 21, tal como esperado, verifica-se um decréscimo
acentuado da actividade da ALP, relacionado com o processo de mineralizacdo. Este
fendmeno resulta da actividade celular (esta associado ao processo osteogénese) e é
consequéncia da formacdo de complexos de célcio que inibem a medicdo da actividade
da ALP. Adicionalmente, é possivel verificar que os scaffolds com menor dimensado de
poro (FD =550 um) apresentam um maior nivel de actividade de ALP, nos dias 7 e 14,
comparativamente com os scaffolds de maior dimensdo de poro (FD=650 um e FD=750
pum). A explicacdo para este comportamento reside no facto de os scaffolds com
menor dimensdo de poro (menor porosidade) possuirem menos area disponivel para
as células aderirem e proliferarem, promovendo deste modo um maior contacto
intercelular e por consequéncia um maior nivel de diferenciagdo celular.
Contrariamente, os scaffolds com maior dimensdo de poro (porosidade), apresentam
maior area superficial, conduzindo a uma maior adesao e proliferacdo celular antes do
processo de diferenciacdo. Esta observacdao é suportada pelos resultados de Alamar
Blue™ (Figura 5.7), onde é visivel que os scaffolds com maior dimensdo de poro
apresentam um maior indice de viabilidade e proliferagdo celular.

De uma forma geral, tal como foi anteriormente mostrado, os dados relativos a
proliferacio celular (Alamar Blue™) estdo em linha com os dados relativos a
diferenciacao celular (actividade de ALP). No caso de estruturas produzidas com igual
FD (dimensdo de poro e porosidade semelhantes) e angulos de deposicdo diferentes
(seometria de poro diferente), os resultados da actividade de ALP sdo apresentados na
Figura 5.10. Tal como se mencionou anteriormente para o caso de scaffolds com igual
dimensado de poro, todas as estruturas apresentam um nivel crescente de actividade
de ALP ao longo do periodo de incubacgdo. O nivel maximo de ALP, independentemente
da geometria, é obtido apds 14 dia de incubacao, seguindo-se uma redugao drastica ao
21 dia devido ao processo de mineralizacdo das estruturas. Estes dados, revelam a
capacidade das estruturas 3D em PCL, com diferentes geometrias de poro, em

suportar e promover a diferenciacdao osteogénica das células hMSC.
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Figura 5.10: Actividade da ALP relativa as células hMSC depositadas em scaffolds com
diferentes geometrias de poro e cultivadas ao longo de 21 dias. Os dados encontram-

se reportados na forma de valor médio * desvio padrao e normalizados por ng de DNA.

Os resultados relativos a diferenciacdo celular (Figura 5.10) estdo em linha com os
dados fornecidos pelas andlises de proliferacdo celular (Figura 5.8), isto é, os maiores
valores de diferenciacdo celular (actividade de ALP) foram obtidos para estruturas com
menor proliferacdo celular. Tal significa que, no caso especifico de estruturas
produzidas com diferentes angulos de deposicdo (0/902, 0/60/1202 e 0/45/90/1359), a
diferenciacdo de células hMSC é maior em scaffolds com poros geometricamente mais
complexos (poros poligonais complexos). Uma possivel explicacdo reside na menor
acessibilidade que as células possuem de penetrar e proliferar no interior de scaffolds
com poros de maior complexidade geométrica. Devido a esta incapacidade, as células
ao serem depositadas nos scdaffolds, aderem em maior nimero na superficie dos
mesmos, estabelecendo facilmente ligacdes intercelulares que as conduzem a um
rapido processo de diferenciacdo. Os resultados obtidos permitiram verificar que o
aumento da complexidade geométrica dos poros (de quadrangulares para poligonais
complexos) conduzia, por um lado, a uma reducdo da adesdo e proliferacdo celular, e

por outro a um aumento da diferenciacdo osteogénica.
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A andlise da morfologia celular foi efectuada em todas as estruturas,
independentemente da sua dimensdo ou geometria de poro, através de microscopia
confocal a laser. Os resultados qualitativos obtidos revelam uma evolugao clara em
termos de adesao celular ao longo do periodo de incubagdo. No entanto nao foram
detectadas diferencas significativas na morfologia das células depositadas e cultivadas
nas diferentes tipologias de scaffolds. Esta homogeneidade morfoldgica entre
estruturas com geometrias e dimensdes de poros diferentes pode estar relacionada
com o facto de os materiais, tecnologia de processamento e parametros de processo
utilizados terem sido mantidos constantes ao longo do trabalho. Como tal decidiu-se
apenas reportar as imagens relativas a uma tipologia de scaffold em diferentes

periodos de tempo, nomeadamente 7, 14 e 21 dias (Figura 5.11).

a) b) C)

Figura 5.11: Imagens de microscopia confocal obtidas a partir de estruturas
scaffold/células. Nas imagens sdo evidenciados os filamentos de actina das células
(colorados a vermelho por faloidina) que aderiram ao longo dos filamentos dos
scaffolds de PCL. A barra de escala tem a dimensdo de 100 um. a) dia 7; b) dia 14; c)
dia 21.

Os resultados qualitativos das analises bioldgicas realizadas as estruturas de PCL vém
confirmar os dados quantitativos obtidos por Alamar Blue™. Tal como é possivel
observar através da Figura 5.11, todas as estruturas demonstraram uma clara

capacidade de promover o aumento da adesdo e proliferacdo das células hMSC ao
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longo do periodo de incubacio. E ainda visivel observar-se a partir da Figura 5.11 que,
do dia 7 para o dia 21, o numero de células aumentou significativamente recobrindo
quase por completo os filamentos dos scaffolds (Figura 5.11c). A morfologia celular
também variou ao longo do periodo de incubagdo, passando de uma geometria
circular (com poucas ramificacdes) (Figura 5.11a) para uma geometria filamentar
homogénea (com um elevado numero de ramificagdes celulares) (Figura 5.11c). Esta
variacdo indica um aumento dos pontos de contacto scaffold-célula e célula-célula,
com consequente aumento da adesdo celular. Com base nas imagens obtidas a partir
de microscopia confocal, foram realizados estudos complementares de adesao celular
com o objectivo de determinar o factor geométrico das células (shape factor). O
calculo do factor geométrico foi efectuado para todas as tipologias de scaffolds com
base na Equacdo 5.4. Visto ndo se terem verificado diferencas relevantes a nivel do
factor geométrico celular entre as diferentes tipologias de scaffolds, decidiu-se
reportar apenas o resultado obtido para os scaffolds com poros quadrangulares e FD=
750 um. Neste sentido, os valores obtidos para os dias 7, 14 e 21 encontram-se

reportados na Figura 5.12 na forma de valor médio + desvio padrao.

Figura 5.12: Factor geométrico celular calculado a partir de células depositadas em

scaffolds com FD de 750 um e angulo de deposi¢do de 0/909.
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Os valores indicados na Figura 5.12 indicam uma reducdo do valor do factor
geomeétrico celular ao longo dos 21 dias de incubacgdo. Estes resultados permitem-nos
correlacionar a diminuicdo do valor do factor geométrico celular com o aumento do
grau de adesdo das células, e por consequéncia com o aumento da drea de adesdo
celular. De facto, tal como é possivel observar-se a partir da Figura 5.11, as células
passam de uma geometria circular pouco ramificada e pouco alongada (Figura 5.11c)
apos 7 dias de incubacdo, para uma geometria filamentar, alongada e com varias
ramificacdes, com consequente aumento da 4rea de adesdo celular (area ocupada pela

célula no substrato).

5.4 — Sumario

Este capitulo descreve o estudo da influéncia da dimensao e geometria dos poros nas
propriedades biomecanicas dos scaffolds em PCL produzidos através do sistema
BioCell Printing. Numa primeira fase foi avaliada a capacidade do sistema em produzir
scaffolds sem alteracdo das propriedades térmicas, quimicas e biolégicas iniciais dos
materiais (PCL). Os resultados obtidos a partir das analises térmicas (DSC) e quimicas
(HPLC) efectuadas aos materiais ndo-processados e processados revelaram que as
condicdes de processamento utilizadas ndo induzem alteragdes significativas nas
propriedades térmico-quimicas dos mesmos. Do ponto de vista bioldgico, os
resultados obtidos a partir dos testes de Alamar Blue™, confirmam a manutenc3o da
biocompatibilidade dos materiais apds processamento (scaffolds), bem como um
aumento significativo da viabilidade e proliferacao das células hMSC ao longo de todo
o periodo de cultura in vitro (21 dias). A conjugacdo destes factores permitem validar e
confirmar o potencial de aplicacdo do sistema BioCell Printing na producdo de
scaffolds para ET. A segunda fase deste trabalho consistiu na avaliacao da influéncia da
geometria e dimensdo de poros nas propriedades morfoldgicas, mecanicas e bioldgicas
das estruturas 3D em PCL. As micrografias obtidas a partir de SEM revelaram que,
independentemente do angulo de deposicao ou distancia entre filamentos utilizados,
todas as estruturas produzidas apresentam uma rede de canais internos

interconectados, homogénea distribuicdo espacial de poros, boa adesdo entre
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filamentos de camadas adjacentes, e elevada consisténcia entre os valores tedricos
pré-definidos (FD, RW, FG e LG) e os valores reais obtidos. No caso especifico de
estruturas produzidas com angulo de deposicdo constante de 0/902 e distancias entre
filamentos (FD) varidveis entre 550 um e 750 um, foi possivel confirmar a obteng¢do de
estruturas com poros quadrangulares, com dimensdes entre 245-433 um e porosidade
de 49-57%. Por outro lado, adoptando trés angulos de deposigdo diferentes de 0/909,
0/60/1202 e 0/45/90/1352, mantendo um FD constante de 650 um, foi possivel obter
scaffolds com geometrias de poro quadrangular, triangular e poligonal complexa,
respectivamente. As andlises mecanicas realizadas a compressdao no estado seco
revelaram, que aumentando a dimensdo dos poros (porosidade) ou o numero de
angulos de deposicao (geometrias mais complexas), as estruturas apresentavam uma
diminuigao das suas propriedades mecanicas. Apds 21 dias de cultura celular estatica,
as células hMSC revelaram diferentes comportamentos em termos de adesdo,
proliferacdo e diferenciacao celular, de acordo com a dimensao e geometria dos poros.
Do ponto de vista da proliferacdo celular foi possivel observar que estruturas com
maior dimensdo de poro (FD=750 um) e geometrias menos complexas (0/909)
promoveram um aumento significativo da proliferacdo e vitalidade celular. Por outro
lado, a diferenciacdo osteogénica das células hMSC, tal como comprovado pelos
resultados da actividade de ALP, é superior em scaffolds com menor dimensdo de poro
(FD=550 um) e geometrias mais complexas (0/45/90/1352). Tal como previamente
mencionado, este facto permite-nos concluir que, de uma forma geral, a proliferacdo
celular é inversamente proporcional a diferenciacdo celular. Independentemente
destas variacOes, todas as estruturas revelaram uma clara capacidade de suportar e
promover a adesdo, proliferacdo e diferenciacao celular. Do ponto de vista da
morfologia celular, apesar de ndo se terem verificado variaces significativas entre as
diferentes tipologias de scaffolds, foi possivel observar uma variagdo no nimero e na
forma das células ao longo do periodo de incubacgdo. Inicialmente (dia 7), o nUmero de
células que aderiram na superficie dos filamentos é reduzido e com uma geometria
circular. Com o aumento do tempo de incubacdo (14 e 21 dias) o niumero de células

aumentou passando também estas a apresentar uma forma filamentar homogénea
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(com maior numero de ramificacdes celulares). Esta variacdo na forma das células foi
confirmada pela variagdo do factor geométrico, que diminuiu ao longo dos 21 dias de
cultura. Esta diminuicdo reflecte o aumento da area de adesdo celular bem como do
grau de adesdo das células hMSC. Com base neste estudo foi possivel demonstrar o
elevado potencial da BioCell Printing na modulacdo precisa da arquitectura
interna/externa de scaffolds em PCL, através da simples manipulagdo dos parametros
de design, com o objectivo de cumprir os requisitos biomecanicos necessarios para a
correcta adesdo, proliferacdo e diferenciacdo osteogénica de células hMSC. A
flexibilidade e precisdao do sistema oferece ainda a possibilidade de, futuramente,
estender o trabalho ja realizado a outros scaffolds com materiais e arquitecturas
diferentes, utilizando linhas celulares e condi¢des de cultura diversas (cultura celular
dinamica in vitro ou in vivo). Deste modo sera possivel obter dados relevantes que nos
permitam aumentar o nosso conhecimento a nivel da interac¢do entre materiais,

células e tecidos, e por consequéncia criar novas oportunidades na area de ET.
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A producdo de scaffolds com propriedades biomecanicas adequadas para a
regeneracdo Ossea depende de inumeros factores, nomeadamente do material
utilizado, dimensdo e geometria dos poros, interconectividade das estruturas,
tecnologias de producgdo, etc. Tal como verificado no Capitulo 5, o comportamento
mecanico dos scaffolds de PCL bem como a adesdo, proliferacdo e diferenciacdo de
células hMSC sdo altamente influenciados pela geometria e porosidade das estruturas
produzidas. O PCL apesar de ser um material biocompativel, biodegradavel e
facilmente processdvel, apresenta uma baixa capacidade de promover a adesao,
proliferacdo e diferenciacdo celular, essencialmente devido as suas caracteristicas
hidrofébicas. Adicionalmente, as propriedades mecanicas dos scaffolds de PCL
produzidos por extrusdo sdo bastante inferiores as propriedades do osso nativo
(Capitulo 5). Por este motivo a producdo de scaffolds compésitos bifasicos a base de
fosfatos de calcio tem vindo a ganhar um enorme interesse por parte da comunidade
cientifica. A similaridade quimica e estrutural existente entre a HA e a fase mineral do
0sso nativo conferem uma elevada osteocompatibilidade, osteocondutividade e
osteoindutividade as estruturas compdsitas produzidas, aumentando a estabilidade do
implante e diminuindo o risco de imuno-rejeicao. No entanto, a adicdao de HA ou
outros fosfatos de calcio ndo garantem por si sé o cumprimento dos requisitos
bioldgicos e mecanicos essenciais para a correcta regenera¢do do tecido dsseo. A
natureza e granulometria dos fosfatos de calcio tém igualmente um contributo
decisivo no desempenho mecanico e biolégico dos implantes. Assim, por exemplo,
caso a dimensdo dos graos de HA seja demasiado elevada, pode ocorrer a formacao de
zonas de tensdo localizadas que conduzem a diminuicdo da resisténcia mecéanica dos
scaffolds. Do ponto de vista bioldgico, a localizacdao de particulas de HA de elevadas

dimensdes a superficie dos scaffolds, com consequente variacdo da topografia
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superficial (aumento da rugosidade) pode limitar igualmente a proliferacdo celular
bem como a sua diferenciacdo (que depende dos contactos intercelulares). Por estes
motivos torna-se essencial efectuar um estudo preciso que nos permita determinar
com elevado grau de confianca qual a natureza e extensdo da influéncia da
granulometria da HA no comportamento biomecanico de scaffolds para engenharia de
tecido dsseo. Neste capitulo é descrito o procedimento adoptado para a producado de
scaffolds bioactivos de base polimérica (PCL) contendo nano e micro particulas de HA.
O objectivo deste estudo consistiu em determinar o efeito da adicdo de HA e da sua
granulometria nas propriedades mecanicas e biolégicas dos scaffolds produzidos. Para
tal foram considerados dois tipos de HA (ver seccdo 6.2), uma com dimensdes médias
de 200 nm e outra com dimensdes de 5 um. As misturas de PCL/HA (25% em massa de
HA) foram preparadas por melt blending utilizando um sistema de mistura comercial

(Brabender® GmBH & Co. KG, Alemanha).

6.1 — Introducao

A criacdo de um ambiente com propriedades biomecanicas adequadas ao crescimento
celular tridimensional, é um factor crucial no processo de regeneracao éssea. Deste
modo, os requisitos dos scaffolds e dos materiais utilizados na sua producdo, tém
vindo a mudar ao longo dos anos, passando de sistemas bioinertes para sistemas
bioactivos capazes de integrar biomoléculas e/ou células e interagindo de forma mais
eficaz com os tecidos [53, 366]. No caso especifico da regeneracdo éssea, os materiais
devem ser preferencialmente osteoindutivos (capazes de promover a diferenciacao
osteoblastica de células indiferenciadas), osteocondutivos (suportando e promovendo
o crescimento ésseo) e osteointegradores (através da integracdo com os tecidos
nativos adjacentes). A pesquisa e aplicacdo de materiais para producdo de implantes
0sseos capazes de substituir (pelo menos parcialmente) os habituais implantes
autogénicos e alogénicos tem sido muito intensa e vasta [367-369]. Ao longo dos
ultimos 20 anos tém sido reportados, com maior ou menor sucesso, estudos realizados
com base na utilizacdo de materiais ceramicos e poliméricos para a producdo de
scaffolds para regeneracdo ossea [370-373] Dentro da classe dos materiais poliméricos

biodegraddveis destacam-se o PCL, acido polilactico (PLA) e acido poliglicélico (PGA),
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sobretudo devido a sua biocompatibilidade e facilidade de processamento [374-376].
O PCL apresenta de facto propriedades muito interessantes que o tornam um material
extremamente atractivo na producdo de scaffolds para regeneragdo Oéssea,
nomeadamente devido a sua baixa taxa de degradacdo (2 a 4 anos in vivo), elevada
estabilidade térmica e quimica, boa biocompatibilidade e baixo custo [377-379]. No
entanto a sua utilizacdo encontra-se algo limitada devido a baixa bioactividade,
impedindo uma boa fixacdo entre o implante e o tecido nativo. Desta forma, a
utilizacdo de materiais cerdmicos, nomeadamente fosfatos de calcio, torna-se
extremamente importante na produgao de scaffolds bioactivos [380-382]. A HA e o
TCP sdo componentes inorganicos que apresentam uma composicdo quimica muito
semelhante a fase mineral do osso nativo. Esta similaridade quimica é determinante
no processo de deposicdo de apatita (in vitro e in vivo), adsor¢do de proteinas e
subsequente regeneracdo 6ssea [383]. Contudo a sua utilizacdo é bastante limitada
devido ao seu comportamento mecanico fragil e baixa resisténcia a traccdo. Estes
aspectos sdo altamente limitadores em aplicacdes ésseas onde o scaffold se encontra
sujeito a elevados esfor¢os mecanicos, nomeadamente de torcao e flexao [384]. Por
sua vez os materiais compdsitos bifasicos (organico-inorganico) possuem a capacidade
de conjugar a boa resisténcia mecanica dos polimeros com a elevada resisténcia a
compressdo dos ceramicos, mimetizando assim as propriedades biomecéanicas do osso
nativo [385]. Através da manipula¢dao das quantidades e natureza dos constituintes da
estrutura compdsita é possivel criar scaffolds bioactivos com elevado desempenho
mecanico e apropriada cinética de degradacao.

De uma forma geral os resultados reportados na literatura demonstram um aumento
das propriedades mecanicas e bioldgicas das estruturas devido a introducdo de
fosfatos de calcio [386-388]. No entanto, continuam a ser raros ou inexistentes os
trabalhos onde se investiga o efeito da granulometria dos fosfatos de célcio no
comportamento mecanico e na actividade celular dos scaffolds. Este facto pode dever-
se a dificuldade que existe na obtencdo de materiais ceramicos comerciais (devido ao
elevado custo e variabilidade no cumprimento dos requisitos impostos pela Food and
Drug Administration) bem como a complexidade inerente a preparacdo e obtencdo de

compositos poliméricos com particulas ceramicas homogeneamente distribuidas [389].
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Deste modo, o trabalho reportado neste Capitulo teve como objectivo central o estudo
da influéncia da granulometria das particulas de HA nas propriedades biomecanicas
dos scaffolds. De acordo com a pesquisa bibliografica efectuada, a presente
dissertacdo corresponde ao primeiro estudo comparativo realizado in vitro, onde é
avaliada a influéncia da dimensao das particulas de HA no comportamento mecanico e
biolégico (adesdo, proliferacdo e diferenciacdo celular) de scaffolds a base de PCL.
Importa ainda realgar que, contrariamente a outros estudos, o método utilizado para a
preparacdo das misturas de PCL/HA (melt blending) ndo requer o uso de solventes
organicos com elevado potencial de toxicidade para as células. Os resultados obtidos
podem vir a melhorar de forma substancial o nosso conhecimento relativamente ao
comportamento mecanico e biolégico de nano e micro compdsitos, permitindo

optimizar o design e producao de scaffolds para regeneragdo dssea.

6.2 — Materiais e Métodos

6.2.1 - Preparag¢do de misturas PCL/HA

Para a producdo de scaffolds compdsitos foram inicialmente preparadas duas misturas
a base de PCL utilizando dois tipos de HA com granulometrias distintas (Capitulo 3):
nano particulas de HA (PCL_HA_S) e micro particulas de HA (PCL_HA_F). As misturas
PCL/HA (25% em massa de HA) foram preparadas por melt belnding utilizando uma
misturadora PIastograph® EC (Brabender® GmBH & Co. KG, Alemanha). Numa primeira
fase foram pesadas as quantidades adequadas de HA, colocadas num vidro de relégio
e secas numa estufa a 1002C durante 2 horas. Posteriormente o PCL granular foi
pesado e colocado no Brabender a 1002C e 40 rpm durante 10 minutos. Em seguida foi
adicionada a HA ao PCL e a mistura foi mantida no Brabender durante mais 30 minutos
a 1002C e 40 rpm de forma a promover a completa homogeneizacdo do sistema
composito. Por fim as misturas foram retiradas do Brabender e colocadas numa prensa
hidraulica com o objectivo de obter filmes de PCL/HA. Apds a sua obtencdo, os filmes
foram cortados em pellets, colocados num exsicador e submetidos a vacuo durante 24
horas para total remocao de humidade. Este procedimento foi adoptado para a

preparacao de todas as misturas independentemente da granulometria da HA.
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6.2.2 — Design e producdo de scaffolds de PCL/HA

A producdo de scaffolds de PCL e PCL/HA (PCL_HA_S e PCL_HA_F) foi realizada no
sistema BioCell Printing descrito no Capitulo 4. Para tal foram desenhados num
software de CAD (SolidWorks, Dassault Systémes S.A.) prismas rectangulares com
dimensdes externas de 30 (comprimento) x 30 (largura) x 8 mm (altura). De seguida,
independentemente do material utilizado foram impostos um angulo de deposicao e
uma distancia entre filamentos (FD) constantes de 0/902 e 750 um, respectivamente. A
escolha dos angulos e da FD foi baseada nos resultados mecanicos e bioldgicos
indicados no Capitulo 5. Os pardmetros de processo utilizados na producdo das
estruturas sao indicados na Tabela 6.1. Todas as estruturas foram posteriormente

cortadas em blocos de menores dimensodes de acordo com as analises a realizar.

Tabela 6.1: Parametros de processo e sistema utilizados para a extrusdo de scaffolds
compositos de PCL/HA. Os parametros representados referem-se a velocidade de
deposicdo (DV), slice thickness (ST), temperatura de fusdo (LT), pressdo de extrusdo

(EP) e velocidade de rotacdo do fuso (SRV).

Parametros de processo/sistema

DV (mm/s) ST (um) LT (2C) EP (bar) SRV (rpm)

10 280 90 5 30

6.2.3 — Caracteriza¢do dos scaffolds

Microscopia electrénica de varrimento (SEM)

A morfologia dos scaffolds foi estudada recorrendo a microscopia electréonica de
varrimento (SEM, FElI Quanta 600F). As imagens de topo e sec¢do transversal dos
scaffolds foram obtidas em condicées de baixo vacuo, voltagem de 12.5 kV e uma
pressdo de 0.6 Torr. As micrografias obtidas foram utilizadas para verificar e validar a
integridade micro-estrutural dos scaffolds, distribuicao espacial dos poros, adesdo
entre camadas adjacentes e consisténcia entre valores tedricos pré-definidos (Tabela
6.2) e experimentais. As imagens obtidas foram também utilizadas para observar e
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determinar a homogeneidade da distribuicdo das nano e micro particulas de HA na
superficie e no interior dos filamentos. A composicdo quimica elementar da superficie
das estruturas foi determinada através de espectroscopia por energia dispersiva de
raios-x (EDS, do inglés Energy-dispersive X-ray Spectroscopy), utilizando um sistema
Oxford INCAx-sight. Os dados obtidos permitiram determinar, de forma qualitativa, a

presenca de HA na superficie dos scaffolds.

Tabela 6.2: Valores tedricos pré-definidos para a construcdo de scaffolds em PCL e

PCL/HA.

Angulo FD RW FG LG Porosidade
Deposicdo (um) (um) (um) (um) (%)
(@)
0/90¢° 750 300 450 280 64

Microtomografia computorizada 3D (u-CT)

A microtomografia computorizada 3D (UCT) foi realizada com recurso a um sistema
SkyScan 1072 (Aartselaar, Bélgica), aplicando incrementos rotacionais de 0,92 ao longo
de um angulo total de 1802. As sec¢les transversais e os modelos 3D dos scaffolds
foram posteriormente reconstruidos utilizando os softwares do equipamento SkyScan
bem como os softwares Image J (National Institutes of Health, E.U.A), Mimics
(Materialise, Bélgica) e RapidForm (INUS Technology, Inc, Alemanha). As
microtomografias obtidas permitiram determinar o grau de interconectividade das
estruturas bem como o nivel de porosidade das mesmas. O calculo da porosidade e

interconectividade foi efectuado de acordo com os seguintes modelos matematicos:

Porosidade = Yolporos x 100 (6.1)

VolporostVolscasf

onde Volpyros corresponde ao volume total ocupado pelos poros e Vols.g corresponde

ao volume total de material do scaffold.
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.. Vol
Interconectividade = Povosinter x 100 (6.2)
Volporosinter+VO0lporosFech

em que VOolporosinter cOrresponde ao volume total de poros interconectados e Volporosrech

corresponde ao volume total de poros fechados (ndo interconectados).

Andlise termogravimétrica (TGA)

A andlise termogravimétrica foi efectuada utilizando um sistema STA 6000 (Perkin
Elmer) e teve como objectivo a determinacdo experimental da massa de HA presente
nos scaffolds compdsitos. Para tal foram inicialmente pesadas trés amostras de cada
material (com massas semelhantes), nomeadamente PCL ndo processado
(PCL_Granular), PCL processado (PCL) e scaffolds de PCL/HA (PCL_HA S e PCL_HA_F).
As amostras foram sucessivamente colocadas no sistema TGA, mantidas a uma
temperatura constante de 159C durante 1 minuto e de seguida aquecidas até 600°C a
uma taxa de aquecimento de 102C/min. O tratamento grafico dos resultados obtidos e
a determinacdo do residuo inorganico foi efectuado por recurso ao software do
equipamento (Pyris R10) e ao software SigmaPlot (SigmaPlot 11.0, Systat Software

Inc).

Andlises mecénicas

A determinacdo da influéncia da granulometria da HA nas propriedades mecanicas dos
scaffolds de PCL foi efectuada através de ensaios mecanicos realizados a compressao.
As amostras referentes aos scaffolds a caracterizar foram inicialmente cortadas em
blocos com comprimento (c) de 5 mm, largura (/) de 5 mm e altura (h) de 8 mm. De
seguida foram comprimidas no estado seco a uma taxa de compressdo de 1 mm/min
até um valor maximo de extensdo de 0,5 mm/mm, utilizando um sistema INSTRON
5566 equipada com uma célula de carga de 10 kN (Figura 6.1). A tensdo aparente c e a

extensdo € foram determinadas tal como descrito no Capitulo 5.
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Figura 6.1: Scaffold 3D submetido a compressao utilizando uma INSTRON 5566

equipada com uma célula de carga de 10 kN.

Andlises bioldgicas — Adesdo, proliferacdo e diferenciagdo celular

Os testes bioldgicos foram realizados utilizando células mesenquimais estaminais
humanas extraidas a partir medula éssea (hMSC, Clonetics, Italia), e tiveram como
objectivo determinar a influéncia da presenca e dimensdo das particulas de HA no
processo de adesdo, proliferacdao e diferenciacdo celular. O protocolo utilizado para a
expansao das células hMSC e para a esterilizacdo dos scaffolds foi descrito com detalhe
no Capitulo 5. A adesdo e proliferacao celular foram determinadas quantitativamente

através do método de Alamar Blue™. Para tal, as células (17 x 103) foram colocadas
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em 200 plL de meio de cultura e depositadas directamente sobre os scaffolds de PCL,
PCL_HA_S e PCL_HA_F. O numero de células viaveis foi determinado, em intervalos de
tempo pré-determinados de 7, 14 e 21 dias, através da correlagdo directa com a
magnitude de reducdo do corante e expresso em percentagem de reducao de Alamar
Blue™ (ver descricdo apresentada no Capitulo 5).

A determinacdo do grau de expressdo osteogénica das células hMSC foi realizada
através da medicdo da actividade da Fosfatase Alcalina (ALP), em intervalos de tempo
pré-determinados de 7, 14 e 21 dias, aplicando o protocolo descrito no Capitulo 5.

A variacdo da morfologia celular, fungdo da presenca de HA e da sua granulometria, foi
avaliada com recurso a um microscépio confocal de varrimento por laser (Zeiss LSM
510/ConfoCor 2). As imagens foram obtidas ao 7, 14 e 21 dia de incubagdo (ver
protocolo apresentado no Capitulo 5). A variacdo do grau de adesdo celular ao longo
do periodo de incubacdo (21 dias) foi determinado através do calculo do factor

geomeétrico celular (Capitulo 5).

6.3 Resultados e discussao

Microscopia electrénica de varrimento (SEM)

As micrografias dos scaffolds de PCL, PCL_HA_S e PCL_HA_F produzidas com angulo de

deposicdo de 0/902 e FD de 750 um sdo indicadas na Figura 6.2.
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0,367 mm

| 0,351 mm

0.73% mm

I 0.38) mm

Figura 6.2: Imagens SEM de scaffolds em PCL, PCL_HA_S e PCL_HA_F. a) vista de topo
PCL; b) vista seccao transversal PCL; c) vista de topo PCL_HA_S; d) vista secc¢do
transversal PCL_HA_S; e) vista de topo PCL_HA _F; f) vista seccdo transversal

PCL_HA _F.
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A partir das micrografias apresentadas na Figura 6.2 é possivel verificar que todas as
estruturas apresentam uma distribuicdo espacial regular de poros quadrados. Através
da andlise das imagens da secg¢do transversal é também possivel observar a existéncia
de uma boa adesdo entre filamentos de camadas adjacentes. Este é um factor de
extrema importancia para a manutencdo da elevada estabilidade estrutural e
mecanica das estruturas, tanto in vitro como in vivo. Na Tabela 6.3 indicam-se os
valores reais obtidos para o diametro de filamento (RW), espagamento entre
filamentos (FG) e espacamento entre camadas (LG). Os resultados mostram existir uma
boa correlagdo entre os valores tedricos pré-definidos e os valores reais obtidos. No
entanto, o valor relativo ao diametro dos filamentos extrudidos (RW) é ligeiramente
superior ao didmetro interno do nozzle utilizado (300 um). Este facto deve-se a
necessidade que houve em se aumentar a temperatura de fusdo (LT) de 802 para 902
de modo compensar o aumento da viscosidade do compdsito PCL/HA
comparativamente ao PCL. O aumento da temperatura traduziu-se numa reduc¢ao da
viscosidade do material a processar e consequentemente no aumento do didmetro dos

filamentos extrudidos.

Tabela 6.3: Caracteristicas morfoldgicas dos scaffolds compdsitos extrudidos com

angulo de deposicdo 0/902 e FD de 750um.

Scaffold RW (um) FG (um) LG (um)

PCL 3608 356+11 140+11
PCL_HA_S 37318 37843 156+11
PCL_HA_F 381+14 371+22 157+14

Através de SEM foi também possivel avaliar qualitativamente a distribuicdo das
particulas de HA a superficie e no interior dos filamentos dos scaffolds (Figuras 6.3 a

Figura 6.6).
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Figura 6.3: Vista de topo do filamento de PCL_HA_S obtida por SEM. Canto superior

direito: ampliagdao 5000x.

VacMode Mag WD HV  Spot Pressure 100.0pm

Low vacuum 714x 14.1 mm 12.5kV 4.0 0.60 Torr  Centre for Advanced Microscop

Figura 6.4: Vista de topo do filamento de PCL_HA_F obtida por SEM. Canto superior

direito: ampliagdo 5000x.

- 154 -



Capitulo 6 - Desenvolvimento de scaffolds bioactivos a base de Policaprolactona e
Hidroxiapatita.

Mag WD HV  Spot Pressure 100.0pm
cuum 714x 15.1 mm 12.5kV 4.0 0 Centre for Advanced Microscopy

Figura 6.5: Vista seccdo transversal do filamento de PCL_HA_S obtida por SEM. Canto

superior direito: ampliagao 10000x.

VacMode Mag WD HV  Spot Pressure
Low vacuum 714x 11.4 mm 12.5kV 4.0 0.60 Torr  Centre for Advanced Microscopy

Figura 6.6: Vista sec¢do transversal do filamento de PCL_HA_F obtida por SEM. Canto

superior direito: ampliagao 10000x.
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A partir das micrografias da superficie (Figuras 6.3 e 6.4) e seccdo transversal (Figuras
6.5 e 6.6), é possivel verificar que o processo de mistura utilizado na preparacdo dos
compositos de PCL/HA (melt blending) permitiu obter scaffolds com uma distribuicdo
muito homogénea das particulas de HA ao longo da matriz de PCL (superficie e interior
do filamento). Contudo, apesar de ambas as misturas se apresentarem bastante
homogéneas, é notdria uma distribuicdo mais fina das particulas ceramicas nos
scaffolds de PCL_HA_S. Esta observagdo é confirmada pelas ampliagGes presentes nas
Figuras 6.3 a 6.6. Nestas Figuras é visivel que as particulas de HA_F (micro HA) formam
agregados de dimensGes muito superiores as particulas de HA_S (nano HA). Deste
modo, os scdaffolds PCL_HA F apresentam uma distribuicdo mais heterogénea e
grosseira (maiores dimensdes) das particulas de HA comparativamente aos scaffolds
de PCL_HA _S. Os resultados das andlises EDX realizadas aos scaffolds de PCL e PCL/HA
sdo indicados nas Figuras 6.7 a 6.9. Estes resultados validam as andlises realizadas por
SEM e confirmam a presenca de HA na superficie dos scaffolds compdsitos. Os picos
referentes ao cdlcio e fésforo indicados nas Figuras 6.8 e 6.9, demonstram a existéncia
de uma fase apatitica. Por outro lado, é ainda possivel observar-se a existéncia de dois
picos de maior intensidade correspondentes aos elementos Carbono (C) e Oxigénio (O)
caracteristicos da matriz de PCL. No caso de scaffolds de PCL nao se observa, tal como

esperado, a presenca de Ca e P.

Figura 6.7: Analise qualitativa dos picos referentes aos elementos Carbono (C) e

Oxigénio (O) caracteristicos do PCL presente na superficie dos scaffolds de PCL.
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Figura 6.8: Andlise qualitativa dos picos referentes aos elementos Fésforo (P) e Calcio

(Ca) caracteristicos da HA presente na superficie dos scaffolds de PCL_HA_S.

Figura 6.9: Andlise qualitativa dos picos referentes aos elementos Fésforo (P) e Calcio

(Ca) caracteristicos da HA presente na superficie dos scaffolds de PCL_HA F.

Microtomografia computorizada 3D (u-CT)

As reconstru¢cdes 3D dos scaffolds de PCL e PCL/HA foram efectuadas por
microtomografia computorizada 3D (u-CT) e indicam-se na Figura 6.10. Os resultados,
comprovam que independentemente do material utilizado, todos os scaffolds
apresentam uma estrutura de canais internos totalmente interconectados (100% de
interconectividade) com um nivel de porosidade muito semelhante e com um valor

médio de 58% (Tabela 6.4)
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Tabela 6.4: Valores experimentais de porosidade e interconectivadade relativos aos

scaffolds de PCL e PCL/HA.

Scaffold Porosidade Interconectividade
(%) (%)
PCL 58 100
PCL_HA_S 58 100
PCL_HA_F 58 100

I min .?.
oy —lf-:l;:“—g.aru,;— el

NS

Figura 6.10: Reconstrugdo 3D obtida a partir microtomografias de scaffolds de PCL e
PCL/HA. a) Vista lateral scaffold PCL; b) Vista lateral scaffold PCL_HA_S; c) Vista lateral
scaffold PCL_HA_F; d) Vista de topo scaffold PCL; e) Vista de topo scaffold PCL_HA_S;

Vista de topo scaffold PCL_HA _F.
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Andlise termogravimétrica (TGA)

A termogravimetria foi utilizada para determinar a percentagem de HA existente nos
scaffolds compésitos e por consequéncia a eficacia da técnica de preparagdo das
misturas. As amostras, com peso médio de 10 mg foram retiradas a partir de
diferentes pontos dos scaffolds, de forma completamente aleatdria. De seguida, as
amostras foram aquecidas desde 159C até 6002C com uma taxa de aquecimento de
102C/min. Os resultados obtidos apresentam-se na Figura 6.11 e ilustram as curvas
caracteristicas do PCL ndo processado (PCL_Granular), PCL processado (scaffold de
PCL), scaffolds compésitos (PCL_HA_S e PCL_HA_F). A temperatura de degradacao das
amostras foi determinada directamente a partir das curvas obtidas, no ponto
correspondente a 1% de perda de massa. A percentagem de residuo inorganico foi
determinada a temperatura de 5502C de forma a garantir a total inexisténcia de

material polimérico.

Figura 6.11: Curvas termogravimétricas correspondentes ao PCL ndo processado
(PCL_Granular), PCL processado/scaffold (PCL), scaffold nano compésito (PCL_HA_S) e
scaffold micro compésito (PCL_HA_F).
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Através da comparacdo da percentagem de residuo presente nas amostras é possivel
verificar-se que, independentemente da granulometria, a percentagem em massa de
HA presente nos scaffolds compdsitos é inferior ao teoricamente definido (25%). Isto
significa que durante o processo de preparacao das misturas por melt belnding houve
uma perda de massa de HA. Esta perda pode estar associada a massa de HA que aderiu
ao recipiente utilizado para efectuar a transferéncia ou entdo a HA que se depositou
no interior do Brabender.

Os resultados obtidos permitem ainda verificar que a utilizacdo de HA de maior
granulometria permite uma maior percentagem de carregamento (19,2% em massa no
caso de scaffolds PCL_HA_F e 15,62% em scaffolds PCL_HA_S). Tal pode ser devido ao
facto de com o aumento da granulometria, as particulas tornam-se mais pesadas e por
consequéncia mais faceis de serem transferidas sem sofrerem perdas substanciais ao
longo do processo. Relativamente a temperatura de inicio de degradacdo (Tp)
verificou-se que todas as amostras apresentam valores muito similares (~3152C)
excepto os scaffolds PCL_HA_F. A diminuicdo da temperatura de degradacdo (~2002C)
pode estar relacionada com algum agente quimico utilizado pelo fornecedor aquando
da preparacao da HA.

Apesar das perdas verificadas ao longo do processo, as misturas apresentam
percentagens de HA muito constantes, o que revela uma boa homogeneidade da
mistura.

Andlises mecdnicas

O comportamento mecanico das estruturas 3D foi avaliado a compressdo, em estado
seco, a uma taxa de compressdo de 1 mm/min até uma extensdo maxima de 0,5
mm/mm. O principal objectivo destes testes foi determinar a influéncia da adi¢do de
HA as matrizes de PCL bem como o efeito da granulometria da HA nas propriedades
mecanicas dos scaffolds. Todas as amostras testadas apresentavam dimensoes
externas iguais com comprimento (c), largura (/) e altura (h) de 5 mm, 5 mm e 8 mm
respectivamente. As estruturas testadas possuiam a mesma arquitectura interna, com
poros de geometria quadrada totalmente interconectados, e uma porosidade de 58%.
As curvas de tensdo/extensdo obtidas para os scaffolds de PCL e PCL/HA encontram-se

ilustradas na Figura 6.12. Estas curvas demonstram claramente o efeito da adicdo de
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HA as matrizes de PCL bem como a influéncia da granulometria dos fosfatos de calcio

no comportamento mecanico das estruturas.

Figura 6.12: Efeito da adicdo e variacdo da granulometria das particulas de HA no
comportamento mecanico dos scaffolds 3D. Curvas de tensdo/extensdo obtidas a
partir da compressao de scaffolds produzidos com angulo de deposicdo e FD

constantes de 0/902 e 750 um, respectivamente.

As curvas representadas na Figura 6.12 s3ao muito similares as curvas obtidas para os
scaffolds de PCL com diferentes geometrias e dimensdes de poros (Ver Capitulo 5),
sendo também possivel distinguir trés zonas com comportamentos mecanicos
distintos: existéncia de uma regido linear elastica (elevada resisténcia) seguida de uma
regido plastica (menor resisténcia) e finalmente uma regido de densificacdo (elevada
resisténcia). O comportamento dos scaffolds compdsitos volta a apresentar
caracteristicas muito semelhantes ao das espumas flexiveis com excepcao da auséncia

de um patamar na regido plastica. O mddulo elastico aparente (E’) foi calculado com
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base no declive da curva da regido linear elastica. Os valores do mdédulo eldstico bem

como da tensdo mdaxima de compressao sao indicados na Tabela 6.5.

Tabela 6.5: Efeito da adicdo e granulometria de HA nas propriedades mecanicas dos

scaffolds compdsitos a base de PCL.

Scaffold Mddulo elastico aparente Tensao maxima Opay
E’ (MPa) (MPa)
PCL 105.5+£11.2 16.5+1.4
PCL_HA S 119.3+13.1 14.7+1.1
PCL_HA F 219.6 £ 26.5 184 +1.2

Os resultados obtidos mostram que a adicdo de HA aumenta significativamente as
propriedades mecanicas das estruturas, nomeadamente o médulo eldstico aparente
(E’). A adigdo de 25% em massa de HA promove o aumento do E’ dos scaffolds de PCL
gue passa de 105.5 + 11.2 MPa para 119.3 + 13.1 no caso dos scaffolds de PCL HA S e
219.6 * 26.5 nos scaffolds de PCL_HA_F. Estes resultados estdo de acordo com a
literatura, onde se justifica o aumento das propriedades mecanicas das estruturas
compdsitas com a excelente resisténcia a compressao dos materiais ceramicos [385,
389-391]. E ainda possivel observar-se que os scaffolds de PCL_HA_F possuem um
maior E’ comparativamente com os scaffolds de PCL HA S. Teoricamente seria
expectavel que a distribuicdo mais homogénea das nano particulas de HA nos scaffolds
de PCL_HA_ S bem como a sua dimensdo, promovessem o aumento da resisténcia
mecanica no dominio eldstico [392-393]. Contudo, os resultados obtidos demonstram
o efeito contrdrio. Uma possivel explicacdo para este facto reside nas diferencas de
percentagens reais de HA presentes nos scaffolds de PCL_HA_S (15,62%) e PCL_HA_F
(19,2%), e que podem ter ofuscado o efeito real da granulometria dos fosfatos de
calcio (ver Figura 6.11). Relativamente as tensdes maximas de compressao verificou-se
que os scaffolds de PCL_HA_F apresentam valores ligeiramente superiores (18.4 + 1.2)
guando comparados com os scdffolds de PCL (16.5 + 1.4) e PCL_HA S (14.7 + 1.1). Esta
ligeira superioridade pode ser justificada pela maior percentagem de HA. No entanto é
importante realcar o esbatimento da diferenca ao nivel das tensGes méaximas de
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compressdo entre os scaffolds contendo micro e nano particulas de HA bem como o
facto da resisténcia mecanica dos scaffolds de PCL_HA S ser inferior a resisténcia dos
scaffolds de PCL. Tal pode estar relacionado com o facto de ndo existir uma ligagao
quimica efectiva entre as particulas de HA e o polimero (PCL), tal como existe entre a
fase mineral do osso e o colagénio (através de ligantes carboxilicos), conduzindo deste
modo a uma diminuicdo da resisténcia mecanica das estruturas [394]. Adicionalmente,
a descontinuidade existente na matriz polimérica (PCL) devido a introdu¢do das
particulas de HA pode ter levado a criacdo de zonas de tensdo localizadas que
conduziram a redugao da tensdo maxima de compressao.

Andlises bioldgicas — Adesdo, proliferagéo e diferenciagdo celular

O design/producdo de scaffolds para regeneracdo dssea envolve multiplos factores de
origem quimica, mecanica e biolégica que devem ser devidamente analisados de
forma a obter scaffolds com propriedades biomecanicas adequadas, capazes de
proporcionar o correcto crescimento tecidual. Tal como verificado no Capitulo 5, a
dimensao e geometria dos poros, conjuntamente com a interconectividade dos canais
internos desempenham um papel crucial no processo de regeneracdao tecidual,
assegurando a manutencdo de um ambiente biomecéanico adequado para a adesdo e
diferenciacdo das células bem como para a criacao do sistema de vasculariza¢do. No
entanto, estes requisitos por si s6 sdo insuficientes para garantir o sucesso dos
bioimplantes a base de PCL. Isto deve-se a baixa bioactividade que o material possui e
gue limita consideravelmente a capacidade das estruturas em recrutar células dos
tecidos adjacentes (quando implantadas in vivo), bem como de promover a adesdo,
proliferacdo e diferenciagdo celular in vitro. Por estes motivos, a producao de scaffolds
compositos bifasicos onde se combinam as boas propriedades mecanicas dos
polimeros com a excelente bioactividade dos ceramicos tem vindo a ganhar enorme
importancia. Apesar de tudo, poucos estudos tém dedicado a devida atencdo ao efeito
da granulometria dos fosfatos de cdlcio no comportamento biomecanico dos
implantes 3D.

Neste sentido procedeu-se a realizacdo de analises biolégicas com o objectivo de
determinar quantitativamente e qualitativamente, o efeito da adicdo de HA bem como

da sua granulometria no comportamento biolédgico de células hMSC. Para tal, foram
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depositadas iguais densidades de células hMSC (17 x 10%) directamente sobre os
scaffolds (independentemente da sua composicdo) e colocados em cultura estatica
durante um periodo total de 21 dias. Em intervalos de tempo pré-determinados de 7,
14 e 21 dias, as estruturas foram retiradas da incubadora e analisadas relativamente a
adesdo, proliferacao e diferenciagao celular. Os resultados quantitativos de viabilidade

e proliferacdo realizados com recurso ao método Alamar Blue™ sdo indicados na

Figura 6.13.
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Figura 6.13: Percentagem de reducdo de Alamar Blue™ em func3o da presenca e

granulometria de HA.

Os resultados obtidos demonstram a capacidade que todas as estruturas analisadas
possuem em promover a viabilidade e proliferacdao de hMSC ao longo do periodo de
incubacdo. Comparando os valores de reducdo de Alamar Blue (212 dia) obtidos para
os scaffolds de PCL e PCL_HA_S, n3do nos é possivel afirmar que a presenca de HA
aumente de forma clara o nivel de viabilidade e proliferacdo celular. Resultados
semelhantes foram obtidos e reportados por Shor [390], que n3do detectou diferencas
significativas ao nivel da proliferacao celular de osteoblastos bovinos depositados e
cultivados em scaffolds de PCL e PCL/HA (25% de HA em massa). Ja no que se refere a

granulometria das particulas de HA, e no mesmo periodo (212 dia), é possivel verificar
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gue os scaffolds contendo nano particulas de HA apresentam uma maior proliferacao
celular comparativamente com os scaffolds contendo micro particulas de HA. Este
comportamento pode estar relacionado com a topografia superficial das estruturas.
Tal como verificado nas imagens SEM, os scaffolds PCL_HA_F apresentam a formacao
de aglomerados de HA de dimensdes elevadas na superficie dos filamentos, que
podem impedir o estabelecimento de ligacdes intercelulares e consequente a
proliferagdo celular.

A actividade osteogénica das células hMSC foi determinada quantitativamente através
da medicdo da actividade da Alcalina Fosfatase (ALP). Os resultados obtidos para as
diferentes estruturas em periodos de 7, 14 e 21 dias encontram-se representados na

Figura 6.14.
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Figura 6.14: Actividade da ALP relativa as células hMSC depositadas em scaffolds de
PCL, PCL_HA_S e PCL_HA_F e cultivadas ao longo de 21 dias. Os dados encontram-se

reportados na forma de valor médio + desvio padrdao e normalizados por ng de DNA.

Os resultados obtidos confirmam a capacidade de todas as estruturas em promover a
diferenciacdo osteogénica das hMSC ao longo do periodo de incubacdo. A actividade
da ALP aumenta durante os primeiros 14 dias sofrendo de seguida uma quebra

acentuada, relacionada com a deposicdo de uma matriz mineral por parte das células.
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Adicionalmente é ainda possivel observar que a introducdo de nano particulas de HA
(PCL_HA_S) promove um aumento significativo da diferenciacdo celular
comparativamente com os scaffolds de PCL. E ainda possivel verificar-se que os
scaffolds PCL_HA_F apresentam uma capacidade de promover a diferenciacdo celular
substancialmente inferior aos restantes scaffolds. De facto, apesar de teoricamente a
HA ser um agente bioactivo com propriedades osteocondutoras, osteoindutivas e
osteocondutivas, a sua granulometria pode promover efeitos completamente
adversos. Neste caso em concreto, a elevada granulometria das particulas de HA
presentes nos scaffolds de PCL_HA_F parece ter impedido o estabelecimento de
conexdes entre células vizinhas e deste modo inibido a diferenciacdo osteogénica das
hMSC.

A morfologia celular bem como a sua variagdao temporal foram analisadas através de
microscopia confocal a laser (Figura 6.15). Os resultados qualitativos obtidos revelam
uma evolucdo clara em termos de adesao celular ao longo do periodo de incubacgao (7,
14 e 21 dias). Adicionalmente é ainda possivel visualizar o efeito da granulometria da
HA na morfologia das hMSC que aderiram na superficie dos filamentos. Os resultados
revelam igualmente uma diferenca morfoldgica das células no 72 dia de incubacao.
Apesar do numero ndo ser muito elevado, é possivel observar que as células hMSC que
aderiram nos filamentos dos scaffolds de PCL e PCL HA S ja apresentam uma
morfologia filamentar, com um numero consideravel de ramifica¢gdes, enquanto nos
scaffolds de PCL_HA_F as células possuem ainda uma geometria circular. Este facto
revela uma maior capacidade dos scaffolds de PCL e PCL_HA S de promover a adesdo
celular comparativamente aos scaffolds de PCL_HA_F. Do 72 para o 212 dia existe uma
clara evolucdo morfoldgica das células, passivel de ser correlacionada com os dados de
proliferacdo celular (Alamar Blue) e com a topografia superficial. Os scaffolds de
PCL_HA_S sdo os que apresentam um maior nimero de células com uma morfologia
filamentar homogénea, comparativamente com os scaffolds de PCL e PCL_HA_F. Isto
significa um aumento dos pontos de contacto scaffold-célula e célula-célula, com
consequente aumento da adesdo, proliferacio e diferenciacdo celular (dados
confirmados por Alamar Blue e ALP). Adicionalmente verifica-se que a morfologia das

células presentes nos scaffolds contendo micro particulas de HA ndo evolui,
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mantendo-se sempre circular (baixa adesdo). Estas estruturas também ndo evidenciam
contactos intercelulares suficientes para aumentar a proliferacdo e diferenciacao
osteogénica das células. E assim possivel concluir-se que a topografia superficial,
definida pela granulometria das particulas de HA tem um efeito relevante na
morfologia celular. Os scaffolds contendo nano particulas de HA parecem apresentar
uma topografia mais adequada a adesdo, proliferacdo e diferenciacdo das células

hMSC quando comparados com os scaffolds contendo micro particulas.

Figura 6.15: Imagens de microscopia confocal obtidas a partir de estruturas
scaffold/células. Nas imagens sdo evidenciados os filamentos de actina das células
(colorados a vermelho por faloidina) que aderiram e proliferaram ao longo dos
filamentos dos scaffolds de PCL, PCL_HA S e PCL_HA_F. A barra de escalatem a

dimensdo de 100 pm.
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A partir das imagens de microscopia confocal foi ainda possivel determinar o factor
geomeétrico das células (ver Capitulo 5) para os dias 7, 14 e 21. Os valores obtidos sdo

apresentados na Figura 6.16.
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Figura 6.16: Factor geométrico celular calculado a partir de células depositadas em
scaffolds de PCL, PCL_HA S e PCL_HA_F com FD de 750 pum e angulo de deposicao de
0/90¢.

Os resultados obtidos indicam uma reducdo do valor do factor geométrico celular ao
longo dos 21 dias de incubacdo independentemente da composicao dos scaffolds. No
entanto os scaffolds contendo nano particulas de HA s3o os que apresentam menor
valor de factor geométrico celular comparativamente com as outras duas estruturas.
Isto significa um aumento do grau de adesdo das células, e por consequéncia da area
de adesdo celular. Estes resultados confirmam as andlises morfoldgicas efectuadas (ver

Figura 6.15).
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6.4 — Sumario

A crescente utilizacdo de fosfatos de calcio na producdao de implantes bifdsicos para
regeneracdo Ossea requer a realizacdo de estudos sistemdticos que nos permitam
determinar com precisdo as vias através das quais estes materiais ceramicos
influenciam/alteram o comportamento bioldgico e mecanico dos dispositivos médicos.
Neste Capitulo avaliou-se da adi¢do de nano e micro particulas de HA em scaffolds de
PCL. O sistema BioCell Printing, descrito no Capitulo 4 foi utilizado com sucesso para a
producdo de scaffolds caracterizados por uma rede interna de canais quadrangulares
100% interconectados, geometria externa bem definida e elevada estabilidade
estrutural. Os scaffolds bifasicos (PCL/HA) produzidos apresentam elevado potencial
mecanico e bioldgico para aplicacdo em engenharia de tecido ésseo. Assumindo um
compromisso entre as propriedades mecanicas e bioldgicas, os resultados obtidos
permitem concluir que os scaffolds contendo nano particulas de HA sao de facto sérios

candidatos para passar a fase de testes in vivo e futuramente aplicagao clinica.
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Neste capitulo sdo apresentadas as principais conclusGes relativas aos resultados
obtidos neste trabalho de investigacdo, bem como perspectivas e recomendacdes para

trabalhos futuros.

7.1 — Conclusoes

O principal objectivo deste trabalho de investigacdo consistiu no design e producao de
scaffolds bioactivos para regeneracdo de tecido désseo. Para tal foi projectado e
concebido um novo sistema de fabricacdo aditiva multimaterial denominado BioCell
Printing. Os scaffolds produzidos através deste sistema de extrusdao foram
caracterizados do ponto de vista quimico, morfoldgico, mecéanico e biolégico de modo
a determinar o efeito dos parametros de design (dimensdo e geometria dos poros) e
do material sobre as propriedades biomecanicas das estruturas produzidas. As
conclusdes finais deste trabalho sdo de seguida reportadas de acordo com os

objectivos indicados no Capitulo 1.

O conceito fundamental subjacente a ET prevé a combinacdo de um scaffold
incorporando células ou moléculas biologicamente activas de modo a obter-se um
bioimplante capaz de promover a reparacdo e/ou regeneracao de tecidos e érgaos. Da
matriz de suporte é esperado o cumprimento de diversas funcdes, nomeadamente a
capacidade de suportar a adesdo, proliferacao e diferenciagao celular. Deste modo, o
design de scaffolds para ET em geral e para regeneracdo dssea em particular, deve
contemplar iniUmeros requisitos de origem quimica, mecanica e bioldgica. A
guantidade e diversidade desses mesmos requisitos aumentam de forma substancial a
complexidade associada a tarefa de producdo de scaffolds. De forma a reduzir essa
mesma complexidade, tém vindo a ser desenvolvidas e implementadas em ET
diferentes tecnologias de fabricacdo aditiva capazes de produzir estruturas com
elevada definicdo geométrica. Actualmente é possivel obter scaffolds anatdmicos
através da combinacdo de sistemas de CAD, imagiologia médica e sistemas avancados

de fabricacdo aditiva. Conjuntamente com os avangos verificados ao nivel dos
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biomateriais, a possibilidade de fabricar scaffolds de forma automatica, manipulando e
prevendo as suas propriedades fisicas, tem-se tornado uma area de rapido
crescimento e objecto de grande atengao por parte comunidade cientifica.

Deste modo, ao longo do Capitulo 2 procedeu-se a uma revisao detalhada da biologia
do osso bem como das vantagens/desvantagens das actuais terapéuticas clinicas
aplicadas no tratamento de defeitos e lesdes dsseas. O potencial da ET e em especial
da aplicacdo de scaffolds em conjunto com células para regeneracdao dssea foi
reportado, evidenciando os diferentes requisitos que estas estruturas devem possuir.
As diferentes tecnologias de fabricacdo aditiva, nomeadamente aquelas desenvolvidas
especificamente para ET foram revistas e descritas em detalhe (ver Capitulo 2),
demonstrando as suas vantagens e desvantagens de acordo com os materiais a
processar e tecido/orgdo a regenerar. Das diferentes classes de biomateriais utilizadas
em ET, foi dada especial atencdo aos polimeros sintéticos e materiais ceramicos,
nomeadamente PCL e HA (ver Capitulo 3). Estes sdo materiais aprovadas pela FDA que
quando conjugados na forma de compdsitos bifdsicos (organico-inorganico)
apresentam propriedades mecanicas, bioldgicas e bioactivas superiores a outros
materiais frequentemente utilizados em engenharia de tecido ésseo.

No Capitulo 4 descreve-se o trabalho efectuado ao nivel do desenvolvimento e
validacao do sistema de biofabricacao aditiva multimaterial, baseado no principio da
extrusdo. Este sistema foi concebido de modo a ser constituido por quatro zonas de
operacao distintas onde, de forma sequencial, é realizada a produgdo de scaffolds
(zona 1), esterilizacdo (zona 2), deposicdo celular (zona 3) e cultura celular dindmica in
vitro (zona 4). Com excepc¢do da zona 4, que serd objecto de trabalhos futuros, todas
as restantes zonas foram devidamente projectadas e implementadas. O sistema
concebido no ambito deste trabalho de investigacdo permite assim a integracdo das
fases de pré e pds processamento de scaffolds, reduzindo os riscos de contaminacao
associados a transferéncia das estruturas entre sistemas, diminuindo os erros do
operador e os tempos de producdo, aumentando desta forma as possibilidades de
transferéncia das tecnologias e produtos da fase laboratorial para a aplicacdo clinica. O
sistema foi validado através da producdo e subsequente andlise morfoldgica de

diferentes estruturas poliméricas em PCL. Os resultados obtidos permitiram-nos
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confirmar o elevado potencial do sistema de fabricagdo aditiva para producdo de
scaffolds com elevada precisdo dimensional e estabilidade estrutural bem como a
grande flexibilidade geométrica que proporciona.

No Capitulo 5 descreve-se o estudo efectuado sobre a influéncia da dimensdo e
geometria dos poros no comportamento biomecanico de scaffolds em PCL produzidos
pelo sistema BioCell Printing. Através da variagdao das distancias entre filamentos (FD)
e angulos de deposicao foi possivel obter-se scaffolds com diferentes porosidades e
arquitecturas de poros. Estas estruturas foram posteriormente testadas

mecanicamente e os resultados obtidos permitiram retirar as seguintes conclusdes:

» A resisténcia mecanica dos scaffolds depende directamente do nivel de
porosidade das estruturas. Aumentando o valor de FD e consequentemente
a porosidade reduz-se o médulo eldstico aparente (E’) e a tensdo mdaxima de
compressao (Oyax)-

» 0O aumento do numero de angulos de deposi¢cdo resulta na diminui¢do das
propriedades mecanicas das estruturas produzidas. Este facto esta
directamente relacionado com o aumento da area de fusdo entre filamentos
de camadas adjacentes (aumento dos planos de tensdo) e consequente
reducdo da resisténcia mecanica dos scaffolds. Deste modo, as estruturas
com angulo de deposicio de 0/90° (poros quadrados) sdo as que

apresentam melhores propriedades mecanicas.

Foram também efectuadas andlises bioldgicas quantitativas e qualitativas utilizando
células estaminais mesenquimais humanas (hMSC). Do ponto de vista da
proliferacdo celular os scaffolds com maior dimensdo de poro (FD=750 um) e menor
complexidade geométrica (0/902) sdo os que apresentam melhores resultados.
Contudo, no que concerne a diferenciacdo osteogénica os resultados obtidos sdo
completamente opostos. Efectivamente, os resultados mostram que a diminuicao
da porosidade e o aumento da complexidade geométrica promovem o aumento do
contacto célula-célula conduzindo a uma maior diferenciacao celular em detrimento

da proliferacdo e migracdo. A morfologia celular apresentou alteracdes significativas
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ao longo do periodo de incuba¢do sendo que ndo foram detectadas diferencas
assinaldveis entre as diferentes estruturas.

Com base nos resultados obtidos no Capitulo 5 foram desenvolvidas metodologias
para preparac¢do e producgao de scaffolds compdsitos bioactivos a base de HA (25%
em massa de HA) para regeneracdo éssea. O principal objectivo do trabalho passou
por determinar o efeito da adicdo da HA e sua granulometria nas propriedades
mecanicas e bioldgicas dos scaffold. As analises de TGA revelaram contudo que o
método de preparagdao das misturas (melt blending) necessita ainda de ser
optimizado. No entanto este processo apresenta algumas vantagens importantes
relativamente a outros processos normalmente utilizados (por exemplo solvent
casting), nomeadamente a auséncia de solventes organicos toxicos, simplicidade do
processo, baixo tempo de produc¢do e possibilidade de upscale para um ambiente
industrial. Apesar das quantidades tedricas ndo corresponderem as quantidades
reais de HA presentes nas misturas, os resultados de SEM permitiram confirmar uma
distribuicdo muito homogénea das particulas ceramicas a superficie e no interior
dos filamentos dos scaffolds. As micrografias obtidas possibilitaram ainda observar
uma distribuicdo mais fina (sem aglomerados) das nano particulas de HA nas
matrizes de PCL comparativamente com as micro particulas de HA. Os testes
mecanicos realizados em compressao permitiram confirmar que a adicdo de HA
aumenta consideravelmente a resisténcia mecanica das estruturas produzidas.
Contudo, relativamente ao efeito da granulometria no comportamento mecanico
dos scaffolds, ndo foi possivel retirar conclusdes definitivas visto a quantidade de
nano e micro particulas de HA presentes nas amostras ser consideravelmente
diferente. Futuramente, o processo de preparacao de misturas devera ser objecto
de melhoramento de modo a obterem-se compdsitos com igual percentagem de
nano e micro particulas de HA, permitindo assim determinar-se assertivamente o
efeito da granulometria dos fosfatos de calcio na resisténcia mecanica dos scaffolds.
Ainda no que respeita ao comportamento mecanico, os scaffolds compdsitos
apresentam valores de mdodulo elastico aparente e tensdo maxima de compressao
préoximos do osso trabecular nativo o que permite validar do ponto de vista

mecanico a sua utilizacdo em engenharia de tecido ésseo.

-173 -



Capitulo 7 - Conclusdées e trabalhos futuros

Ao nivel da proliferagao celular os resultados obtidos por Alamar Blue indicam
claramente que os scaffolds nano compdsitos (scaffolds com nano particulas de HA)
possuem uma capacidade muto superior de suportar a proliferacdo das células
hMSC comparativamente com os scaffolds micro compdsitos. A medicao da
actividade da ALP revelou uma maior capacidade de promocdo da diferenciacao
osteogénica por parte dos scaffolds nano compdsitos. Estes resultados, em
conjugacdo com os dados relativos a morfologia celular, permitem concluir que, as
micro particulas de HA depositadas na superficie dos filamentos dos scaffolds,
inibbem o estabelecimento de contactos entre as células conduzindo a uma
diminuicdo da proliferacao e diferenciagao celular. Deste modo, é possivel concluir
gue a adicdo de nano particulas de HA as matrizes de PCL é particularmente
importante quer do ponto de vista mecanico quer do ponto de vista bioldgico, para

aplicacdo em regeneracao ossea.

7.2 — Trabalhos futuros

Nos ultimos anos temos assistido a um crescimento econdmico relacionado com o
desenvolvimento e aplicacdo de novos produtos provenientes da ET. Diversos sistemas
baseados no uso de scaffolds tém vindo a ser aplicados clinicamente com sucesso na
regeneracdo de 0sso, pele e cartilagem.

No entanto, as terapéuticas baseadas no uso de scaffolds falharam em larga escala,
guer de uma perspectiva econdmica quer clinica. Apesar de estes novos produtos
apresentarem caracteristicas semelhantes ou até mesmo superiores aqueles ja
existentes no mercado, a sua eficiéncia e eficdcia ndo foram suficientes para
justificarem os elevados custos de producdo associados. O processo manual de
deposicdo e cultura celular é altamente dependente do operador, semi-eficiente,
moroso e como tal torna-se economicamente e logisticamente pouco viavel para
alcancar a fase de aplicacdo clinica a escala econdmica.

Algumas das desvantagens particulares do actual paradigma da ET estdo relacionadas

com:
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Processo de deposicdo celular dos scaffolds;
Incapacidade de mimetizar a organizacao celular dos tecidos nativos;

Upscale para aplicagdo clinica (economicamente viavel);

vV V V V

Resolugao do problema da vascularizagao das estruturas;

As tecnologias de fabricacdo aditiva possuem a capacidade de resposta a estes
requisitos através da incorporacao de células no processo automadtico de producdo.
Deste modo, passa a ser possivel a criagdo de estruturas organicas compostas por
células encapsuladas em matrizes poliméricas (Figura 7.1). A premissa fundamental
desta nova metodologia assenta no facto da deposicdo espacial controlada de células
ou agregados celulares (conjuntamente com a sua ME artificial) poder melhorar o
processo de crescimento tecidual comparativamente com a utilizacao isolada de
scaffolds. Esta técnica, denominada por bioimpressdo ou impressao directa de drgdos
(ver seccao 2.4.2 — Inkjet Printing), apesar de ainda se encontrar numa fase muito
inicial de desenvolvimento, parece apresentar um enorme potencial na criacdo de
novas solucdes clinicas a longo prazo, nomeadamente em areas onde as técnicas
baseadas no uso de scaffolds tém vindo a falhar.

Em termos de perspectivas futuras o sucesso da ET e dos respectivos produtos
associados ird passar pela capacidade que os diversos grupos a nivel mundial
apresentarem ao nivel do desenvolvimento de solu¢des para aplicacdo em duas
grandes areas, nomeadamente, convergéncia de técnicas/tecnologias e automacio

das fases de pré e pds-processamento de estruturas (scaffolds/matrizes).
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Figura 7.1: Representacdo esquematica do principio de fabricacdo aditiva de tecidos. a)
MRI de um peito; b) Produgdo simultanea de scaffold (material termopldstico
biodegraddvel) e deposicao de células encapsuladas em hidrogéis: pré-adipdcitos em
ME artificial (gel biomimético) e células musculares em ME artificial (gel biomimético);

c) sistema neo-tecido 3D produzido; d) Implante.

Convergéncia de técnicas/tecnologias

Todas as técnicas de fabricacdo aditiva possuem as suas vantagens e desvantagens
especificas (Tabela 2.3, Capitulo 2), particularmente no que se refere ao
processamento de determinados biomateriais. Até a data, e de uma forma geral, os
engenheiros tém vindo a trabalhar no desenvolvimento de novos sistemas de
fabricacdo aditiva capazes de processar a maior quantidade possivel de biomateriais
comercialmente disponiveis. Paradoxalmente, os investigadores no dominio dos
materiais tém tentado desenvolver novos biomateriais capazes de serem utilizados
pelos sistemas comerciais de fabricacdo aditiva. No futuro, é previsivel e essencial que
exista uma convergéncia de conhecimento e técnicas de forma a colocar a fabricacado

aditiva num nivel superior.
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Como exemplo, a combinagdo de um sistema de extrusdao com um sistema
estereolitografico podera vir a permitir a construcdo de estruturas a base de hidrogéis
com ou sem encapsulamento de células com melhores propriedades estruturais e
bioldgicas. De forma resumida, o sistema de extrusdo, mais especificamente a cabeca
de extrusdo, poderia ter acoplado um sistema laser que permitisse de forma continua
a deposicdo automdtica de material e consequente reticulagdo do hidrogel. Desta
forma poderia ser possivel aumentar ou diminuir o grau de reticulacdo das matrizes
poliméricas promovendo a variagao localizada das propriedades mecanicas.

Uma outra possibilidade, esta relacionada com modificacdes pds-processamento das
estruturas, com vista a criacdo de canais internos em blocos de hidrogel através do uso
de lasers. Estes canais poderiam servir para a perfusdo do meio de cultura durante o
processo de cultura celular ou entdo como sistemas de neovascularizagado. Este ultimo
poderia ser alcancado através da deposicdo ou co-cultura de células endoteliais e
fibroblastos no interior das paredes dos canais.

O desenvolvimento de sistemas de fabricacdo hibridos podera igualmente aumentar o
potencial das tecnologias de fabricacdo aditiva, colmatando as desvantagens
intrinsecas de cada tecnologia. Por exemplo, a combina¢do de técnicas de extrusao,
capazes de produzir estruturas com elevada precisdo a escala micrométrica,
combinadas com técnicas de produgcdo manométricas (electrospinning) podem vir a
permitir a producdo de scaffolds hibridos com caracteristicas optimizadas em termos
de proliferagao e vascularizagdo. Deste modo sera possivel produzir filamentos com
ordem de grandeza micrométrica revestidos com nanofilamentos do mesmo material
(ou de outro material diferente, com ou sem introducdo de farmacos) de modo a
aumentar a drea superficial das estruturas e consequentemente a adesdo e

proliferacdo celular.

Automacgdo das fases de pré e pds-processamento

Se o objectivo da producdo automadtica de substitutos bioldgicos é promover a
passagem da ET para uma fase de aplicacdo pratica e clinica, entdo serd importante
que a fase de producao de scaffolds esteja integrada com a fase de deposicao celular,

tal como é proposto nesta dissertacao, reduzindo-se deste modo a interven¢cdo manual
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do operador. E igualmente importante que, para além, da automatizacdo de
processos, 0s equipamentos conhecam um processo de upscale de modo a permitirem
a sua utilizacdo em ambiente clinico. Além da automacao das fases antes mencionadas
é também extremamente importante que a fase de cultura celular possa ser
automatizada, para além de totalmente integrada com as duas fases anteriores

(producdo e deposicdo de células nos scaffolds).

Durante o trabalho de investigacao desenvolvido foram abertas questGes que importa
ver respondidas através de trabalhos a realizar na sequéncia do presente estudo.
Algumas das propostas visam dar resposta as exigéncias futuras de
integragdo/convergéncia e automatizagdo antes mencionadas. Assim, como trabalhos

futuros devera proceder-se a:

» Optimizacdo do hardware e software da zona de fabricagdo do sistema BioCell
Printing com o objectivo de produzir estruturas com gradiente funcionais
através da deposicao diferencial de materiais e manipulacdo de parametros
de design;

» Integracdo e sincronizacdo do dispositivo de fabricacdo aditiva multimaterial
com todas as outras zonas de operac¢ao do sistema BioCell Printing;

» Extensdo do estudo descrito no Capitulo 5 através da utilizacdo de diferentes
materiais e linhas celulares de modo a alargar-se a janela de operagao do
sistema BioCell Printing. Este estudo permitird igualmente, para uma gama
mais alargada de materiais, definir matrizes de caracteristicas mecanicas e
bioldgicas de scaffolds fungdo das suas caracteristicas topoldgicas e das
condicGes de processamento;

» Optimizacdo do processo de obten¢do de misturas compdsitas bifasicas de
forma a ser possivel avaliar-se o efeito da granulometria das particulas de HA
sobre o comportamento biomecanico das estruturas.

» Realizacdo de estudos in vivo utilizando scaffolds nano compdsitos (com HA
ou TCP) com o objectivo de perceber o processo de remodelacdo dssea em

funcdo da percentagem de fosfatos de calcio.
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» Producdo de scaffolds 3D bioactivos que possam funcionar também como
veiculos para entrega controlada de farmacos. A este nivel deverd ser
explorada a afinidade quimica existente entre a HA e bisfosfanatos para
produzir um sistema capaz de libertar, de forma controlada, um dos farmacos
mais utilizados no tratamento da osteoporose.

» Extensdo da utilizagdo do sistema BioCell Printing ao processamento de
hidrogéis poliméricos com células encapsuladas sem comprometer a
vitalidade e expressdao do fendtipo celular. Para tal, a zona de construgao
concebida no ambito desta dissertacdo deverd ser ligeiramente modificada
através do acoplamento de fibras Opticas as cabecas de extrusdo que
permitirdo mecanismos adicionais de reticulacdo dos hidrogéis. A extrusdo
dos hidrogéis com células encapsuladas sera efectuada através de um émbolo
accionado por um motor de passo. Este sistema pode vir a ter uma aplicacdo
relevante na producdo de estruturas biomiméticas para a regeneracdo da
cartilagem.

» Producdo de um bioreactor operando em modo dindmico para acoplamento
ao sistema BioCell Printing e desenvolvimento de um software que permita o
controlo de parametros como, fluxo de meio de cultura, O, estimulos

mecanicos, etc.
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» DiAmetr Diametro e Capacidade de Carga Folga : = Dlmensogs d~a Porca .ADlmensao da haste o
Cadigo da ) Passo B.C.D. d Dinamica | Estatica ; D.E.[|Comp.| Dimensao Projecéo do Dia. da -| Dia. Comp. da Cadigo da
Nominal das esferas e Axial " | Vedacdes |
Porca Voltas kgf kgf Méx. da rosca Tubo vedacao min. haste haste
d | Dw dn Can Ca D| L M Bl|U|[VI|IR|S |T dr Is
RNCT1003A3.5 10 3 2,381 10,65 35x1 385 685 0,10 20| 38 |M18x1,0[ 10| 15| 15| 7 - - | Néo 8 400 800 RS 1003A
RNCT1404A35 14 4 | By | w5 | ssx1| s 1100 | 010 | 25| 43 [M24x10|10| 19|20 | 7 | - | - |Nao |115| 500 1000 RS 1404A
RNCT1405A2.5 14 5 3(11/;)5 145 25x1 535 990 0,10 30| 45 [M26x15[10 | 22 | 21 8 - — | Nao | 11 500 1000 RS 1405A
RNCT1808A3.5 4,762 - - | Nao
RNCT1808A3.55 18 8 (3/16) 18,5 35x1 1350 2630 0,15 34| 58 |M32x15|12 | 27 | 27 | 14 285 | 25 | Sim 13,5| 500 1000 1500 RS 1808A
RNCT2005A2.5 3,175 - - | Nao
RNCT2005A2 55 20 5 (u8) 20,5 25x1 650 1450 0,10 40| 48 |M36x15| 12| 28| 27 | 10 295 | 25 | Sim 17 500 1000 2000 RS 2005A
RNCT2505A5 3,175 - - | Nao
RNCT2505A55 25 5 ws) 25,5 25x2 1310 3710 0,10 42| 69 |M40x15( 15| 28| 31 | 10 345 | 25 | Sim 22 1000 2000 2500 RS 2505A
RNCT2510A5 6,350 - — | Nao
RNCT2510A55 25 10 (/4 26 25x2 3240 7170 0,20 44| 92 |M42x15| 15| 34| 37 | 17 385 | 25 | Sim 19 1000 2000 2500 RS 2510A
RNCT2806A5 3,175 - — | Nao
RNCT2806A55 28 6 ws) 285 25x2 1380 4140 0,10 50| 79 [M45x15| 15| 33| 34 | 10 375 | 25 | Sim 25 1000 2000 2500 RS 2806A
RNCT3210A5 6,350 - — | Nao
RNCT3210A5S 32 10 (v/4) 33,75 25x2 3640 9410 0,20 55| 97 [M50x 15|18 | 39 | 42 | 17 455 | 25 | Sim 27 1000 2000 3000 RS 3210A
RNCT3610A5 6,350 - - | Nao
RNCT3610A5S 36 10 (va) 37 25x2 3890 10400 0,20 60| 98 |M55x2,0| 18 | 42 | 46 | 17 505| 3 | Sim 30 1000 2000 3000 RS 3610A
RNCT4010A7 6,350 - - | Nao
RNCT4010A7S 40 10 (1/4) 41,75 35x2 5460 16800 0,20 65| 125 [M60x2,0| 25 | 44 | 50 | 20 545| 3 | Sim 35 2000 3000 4000 RS 4010A
RNCT4512A5 7,144 - - | Nao
RNCT4512A5S 45 12 (9/32) 46,5 25x2 5060 15000 0,23 70 | 124 ([M65x2,0|{ 30 | 47 | 55 | 20 605| 3 |Sim 39 2000 3000 4000 RS 4512A
RNCT5010A7 6,350 - - | Nao
RNCT5010A7S 50 10 (1/4) 51,75 35x2 6060 21000 0,20 80| 140 [M75x2,0| 40 | 52 | 59 | 20 645| 3 | Sim 45 2000 3000 4000 RS 5010A
RNCT5016A5 9,625 - - | Nao
RNCT5016A5S 50 16 (i8) 52 25x%x2 10200 29900 0,23 85| 158 |[M80x2,0{ 40 | 57 | 63 | 25 685| 3 | Sim 42 2000 3000 4000 RS 5016A




1.8° SIZE 23

5718

g LIN ENGINEERING

Step Motor Specialists

High Torque
High Resolution
Custom Windings Available (No Additional Cost)

m SPECIFICATIONS

BIPOLAR od : - Ohm/F . 0 b d
5718X-01S 1.40 100.0 0.71 2.8 5.6 0.70 1.05 4
5718X-01P 2.80 100.0 0.71 0.7 1.4 0.70 1.05 4
L4 | 5718X-05S 0.70 100.0 0.71 10.0 16.8 0.70 1.05 4
44.2mm | 5718x_05p 1.40 100.0 0.71 2.5 4.2 0.70 1.05 4
5718X-155 2.10 100.0 0.71 1.2 1.6 0.70 1.05 4
5718X-15P 4.20 100.0 0.71 0.3 0.4 0.70 1.05 4
5718M-025 2.10 173.0 1.29 1.8 5.2 1.50 1.50 4
5718M-02P 4.20 173.0 1.29 0.5 1.4 1.50 1.50 4
5on 5718M-04S 0.70 173.0 1.29 14.0 42.3 1.50 1.50 4
55.9mm | 5718M-04pP 1.40 173.0 1.29 3.5 10.6 1.50 1.50 4
5718M-05S 1.40 173.0 1.29 3.6 10.0 1.50 1.50 4
5718M-05P 2.80 173.0 1.29 0.9 2.5 1.50 1.50 4
5718L-01S 1.40 294.0 2.08 4.5 15.3 2.60 2.20 4
5718L-01P 2.80 294.0 2.08 1.1 3.8 2.60 2.20 4
308" | 5718L-035 2.10 294.0 2.08 2.4 7.0 2.60 2.20 4
78.2mm | 5718).03p 4.20 294.0 2.08 0.6 1.8 2.60 2.20 4
5718L-04S 3.30 294.0 2.08 1.0 5.2 2.60 2.20 4
5718L-04P 6.50 294.0 2.08 0.3 1.3 2.60 2.20 4

UNIPOLAR [l ° od Amp orque  Resistance Incluctance ertia ~ oero
A Phase 0 O Phase Phase 0 D d
5718X-01 2.00 72.0 0.51 1.4 1.4 0.70 1.05 6
441.'271"”1 5718X-05 1.00 72.0 0.51 5.0 4.2 0.70 1.05 6
5718X-15 3.00 72.0 0.51 0.6 0.4 0.70 1.05 6
5718M-02 3.00 130.0 0.92 0.9 1.4 1.50 1.50 6
g | 5718M-04 1.00 130.0 0.92 7.0 10.6 1.50 1.50 6
5718M-05 2.00 130.0 0.92 1.8 2.5 1.50 1.50 6
5718L-01 2.00 210.0 1.48 2.3 3.8 2.60 2.20 6
og8 | s7181-03 3.00 210.0 1.48 1.2 1.8 2.60 2.20 6
5718L-04 4.67 210.0 1.48 0.5 1.3 2.60 2.20 6

Please complete our application data sheet for different windings.

Power supply voltage can be any value as long as the driver output current is controlled at the rated current.

Call Lin Engineering for additional bipolar torque curves.

Performance, use, and appearance specifications of the products listed here are subject to change without notice.
For operating temperatures, see page 94.
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Torque (0z-in)

Torque (oz-in)

Torque (0z-in)

Torque (0z-in)

TORQUE CURVES

5718X-01S 24vDC, 1.4 Amps/Phase, Bipolar Series, 1/2 Stepping
5718X-01P 24vDC, 2.8 Amps/Phase, Bipolar Parallel, 1/2 Stepping

100 0.70
o 5718X-01P
—o— 5718X-01S | 0.60
80 -
L 050
g " 040
mk ° - 030
s i L 0.20
20| 7
L 0.10
0 L L L L L 0.00
0 2000 4000 6000 8000 10,000 12,000
Speed (pps, 1 pulse = 0.9°)
0 5 10 15 20 25 30
Speed (rps)
5718X-15S 24vDC, 2.1 Amps/Phase, Bipolar Series, 1/2 Stepping
5718X-15P 24vDC, 4.2 Amps/Phase, Bipolar Parallel, 1/2 Stepping
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L _
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60 -
I 0.40
50 -
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~a.
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5718M-04S 24vDC, 0.7 Amps/Phase, Bipolar Series, 1/2 Stepping
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5718X-05S 24vDC, 0.7 Amps/Phase, Bipolar Series, 1/2 Stepping
5718X-05P 24vDC, 1.4 Amps/Phase, Bipolar Parallel, 1/2 Stepping
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——o-——- 5718X-05P
D
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o
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DC Power Supply

Feature:

*High-stabilized constant voltage and current. Voltage & current can be adjusted from zero to certain value.

*Current restricted protection and short-circuit protection is provided

*Double power can be used both series and parallel connection, series voltage or parallel current is the sun value of

double power and 3-1/2 digit 0.5 inch display or analogue display is contained.

Two 3-1/2 digit LCD Display, accuracy: Voltage +/- 1% + 2 digits, Current: +/- 1.5% + 2digits

Size: 291 X 158 X 136mm

Weight: 3-6 Kg

HY3002D |HY3003D |HY30050
Input Voltage 110V/220V +/- 10% AC
Output Voltage 0 - 30V
Output Current [0 - 2A o - 3a o - 5v
Source Effect < =0.02% + TmV
Load Effect < =0.01% + 5mV
Ripple & Noise < = TmVms




DC Power Supply

HY3002D-2/HY3003D-2/HY3005D-2

Four 3-1/2 digit LCD Display, accuracy: Voltage +/- 1% + 2 digits, Current: +/- 1.5% + 2digits

HY3002D-2 [HY3003D-2 [HY3005D-2
Input Voltage 110V/220V +/- 10% AC
Output Voltage 2 x0 - 30V
Output Current  [2 x 0 - 2A 2 x 0 - 3A [2x0 -5V
Source Effect < =0.02% + TmV
Load Effect < =0.01% + 5mV
Ripple & Noise < = TmVms

HY3002D-3/HY3003D-3/HY3005D-3

Four 3-1/2 digit LCD Display, accuracy: Voltage +/- 1% + 2 digits, Current: +/- 1.5% + 2digits

HY3002D-3 [HY3003D-3 [HY3005D-3
Input Voltage 110V/220V +/- 10% AC

Output Voltage 2 x0 - 30V

Output Current  [2x0-2A [2x0-3A  [2x0 -5V

Source Effect < =0.02% + TmV
Load Effect < =0.01% + 5mV
Fixed Output 5V/3A

Ripple & Noise < = TmVms
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ANAGPEC SensolLyte® pNPP Alkaline Phosphatase Assay
Kit *Colorimetric*

Catalog # 72146

Kit Size 500 Assays (96-well plate)
@ Optimized Performance: This kit is optimized to detect alkaline phosphatase activity
@ Enhanced Value: It provides ample reagents to perform 500 assays in a 96-well format.

@ High Speed: The entire process can be completed in one hour.

@ Assured Reliability: Detailed protocol and references are provided

Kit Components, Storage and Handling

pNPP, colorimetric alkaline phosphatase

Component A substrate 25 mL
Component B 10X Assay buffer 50 mL
Component C Stop solution 25 mL
Component D Triton-X-100 500 pL
Component E Alkaline Phosphatase Standard, Calf Intestine 10 pg/mL, 50 uL

Other Materials Required (but not provided)

e 96-well microplate: Clear microplate provides better signal to noise ratio
e Absorbance plate reader: Capable of detecting absorbance at 405 nm.

Storage and Handling

e Store all components at 4°C.
e Keep Component A away from light.

©AnaSpec, Inc. « 34801 Campus Dr. ¢« Fremont, CA 94555
Tel. 800-452-5530 « 510-791-9560 e« service@anaspec.com ¢ Www.anaspec.com



Introduction

Changes in alkaline phosphatase level and activity are involved in a variety of
physiological and pathological events, such as bone development,! bone-related diseases,’
gestation related diseases,’ inflammatory bowel disease,* post-parathyroidectomy stage,” and
drug toxicity.® Alkaline phosphatase is widely used in ELISA for conjugation with secondary
antibody and as a reporter for gene expression studies.

The SensoLyte® pNPP Alkaline Phosphatase Assay Kit provides a convenient
colorimetric assay for detecting alkaline phosphatase in biological samples and in ELISA with
alkaline phosphatase conjugated secondary antibody or streptavidin by using colorimetric pNPP
(p-Nitrophenyl phosphate) phosphatase substrate. Upon dephosphorylation, pNPP turns yellow
and can be detected at absorbance=405 nm.

25 4
2.0
15

1.0

Abs 405nm

0.5

Alkaline Phosphatase (ng)

Figure 1. Detection of alkaline phosphatase with the SensoLyte® pNPP Alkaline Phosphatase Assay Kit.

The alkaline phosphatase enzyme at each dilution was mixed with pNPP substrate, and then incubated at room
temperature for 1 hr. Absorbance was recorded at 405 nm (Ultra Microplate Reader EL808, Bio-Tek Instruments,

Inc).

©AnaSpec, Inc. « 34801 Campus Dr. ¢« Fremont, CA 94555
Tel. 800-452-5530 « 510-791-9560 e« service@anaspec.com ¢ Www.anaspec.com



Protocol

Note 1: Warm all kit components to room temperature before starting the experiment.
Note 2: Please use Protocol A or B based on your needs.

Protocol A. Detecting alkaline phosphatase activity in biological samples

1. Prepare working solutions.
Note: For preparation of biological samples containing alkaline phosphatase, please refer to Appendix I.

-
[EEN

pNPP alkaline phosphatase substrate (Component A): Ready to use.

=
[N

Prepare alkaline phosphatase dilution buffer: Dilute 10X assay buffer (Component B) to
1X Assay buffer with deionized water. Add bovine serum albumin to 1 mg/mL.
Note: Bovine serum albumin is not included in the Kit.

(BN
w

Alkaline phosphatase standard: Dilute alkaline phosphatase standard (10 pug/mL -
Component E) to 0.2 pg/mL (1:50) in dilution buffer. Then make two-fold serial
dilutions to get the concentration of 100, 50, 25, 12.5, 6.2, 3.1, and 0 ng/mL of alkaline
phosphatase solution.

Note: Unused portion of diluted alkaline phosphatase solution should be discarded.

2. Set up the enzymatic reaction.

2.1 Add 50 uL/well of biological samples containing alkaline phosphatase. Use alkaline
phosphatase dilution buffer (Step 1.2) to dilute samples.

2.2 Set up alkaline phosphatase standard (optional): Add 50 uL of serially diluted alkaline
phosphatase standard solution from 200 to 0 ng/mL to the wells. The final amounts of
alkaline phosphatase standard are 10, 5, 2.5, 1.2, 0.6, 0.3, 0.15, and 0 nanogram/well.

3. Detect alkaline phosphatase activity.

3.1 Add 50 pL of pNPP substrate solution into each well. Mix the reagents by gently
shaking the plate for 30 sec.

3.2 Measure absorbance:

e  For kinetic reading: Immediately start measuring absorbance at 405 nm and
continuously record data every 5 min for 30 to 60 min.

e  For end-point reading: Incubate reaction at the desired temperature for 30-60 min.
Optional: Add 50 uL of Stop Solution (Component C) into each well. Shake the
plate on a plate shaker for 1 min before the reading. Measure absorbance at 405
nm.

©AnaSpec, Inc. « 34801 Campus Dr. ¢« Fremont, CA 94555
Tel. 800-452-5530 « 510-791-9560 e« service@anaspec.com ¢ Www.anaspec.com



Protocol B. Detecting alkaline phosphatase activity in ELISA

Prepare working solutions.
Note: For ELISA plate preparation, please refer to Appendix Il.

1.1 1Xassay buffer: Dilute 10X assay buffer (Component B) to 1X assay buffer with
deionized water.

1.2 pNPP alkaline phosphatase substrate working solution: Add 5 mL of pNPP substrate
solution (Component A) to 5 mL of 1X assay buffer. This amount of substrate is enough

for one 96-well plate.
Note: Prepare fresh working solutions for each experiment.

Detect alkaline phosphatase activity.

2.2 Add 100 pL of pNPP substrate working solution from step 1.2 into each well. Mix the
reagents by gently shaking the plate for 30 sec.

2.3 Measure absorbance: Incubate reaction at the desired temperature for 30-60 min. Add
50 uL of Stop Solution (Component C) into each well. Measure absorbance at 405 nm.

Appendix |

Prepare cell extract for alkaline phosphatase

Prepare 1X assay buffer by adding 1 mL of 10X assay buffer (Component B) to 9 mL of
deionized water.

Gently wash cells twice with 1X assay buffer.

Add 20 pL of Triton X-100 (Component D) to 10 mL of 1X assay buffer, mix well. Add an
appropriate amount of 1X assay buffer to cells or cell pellet. Scrape off the adherent cells or
resuspend the cell pellet. Collect the cell suspension in a microcentrifuge tube.

Incubate the cell suspension at 4°C for 10 min under agitation.
Centrifuge the cell suspension at 2500 X g for 10 min at 4°C.

Collect the supernatant for alkaline phosphatase assay.

Prepare tissue extract for alkaline phosphatase

Prepare 1X assay buffer by adding 20 pL of Triton-X 100 (Component D) and 1 mL of 10X
assay buffer (Component B) to 9 mL of deionized water.

Homogenize tissue in 1X assay buffer, and then centrifuge for 15 min at 10,000x g at 4°C.
Collect the supernatant for the alkaline phosphatase assay.

©AnaSpec, Inc. « 34801 Campus Dr. ¢« Fremont, CA 94555
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Appendix Il: General ELISA protocol

1. Required buffers:

1.

2.

3.
4.
S.

Coating buffer: 1.59 g of Na,CO3 and 2.93 g of NaHCO3 in 1 L of deionized H,O. The
pH is 9.6 without adjustment.

Tris-buffered saline (TBS): 8.76 g of NaCl, 12.1 g of Tris in 800 mL of deionized H0.
Adjust pH to 7.4 with HCI. Add H,0 to 1L.

Blocking buffer: Add 10 g of BSA and 0.2 mL of Tween®-20 into 1 L of TBS.

EIA buffer: Add 1 g of BSA and 0.2 mL Tween®-20 into 1 L of TBS.

Wash buffer: Add 0.2 mL of Tween®-20 into 1 L of TBS.

2. Required ELISA microplate:
Use clear, high-binding ELISA plates for better signal to noise ratio.

3. ELISA:

1.

Coating: Add 100 uL of capture antibody to each well of the 96-well plate at a
concentration of 2-10 ug/mL in coating buffer. Seal the plate with plate sealer and
incubate at 4°C overnight.

2. Washing: Discard the solution and wash the plate with 200 pL of wash buffer per well
three to five times. Soak the plate during the last wash step for 5 min. Pad dry on paper
towel.

3. Blocking: Add 200 pL of blocking buffer and incubate 1h at room temperature.

4. Washing: Repeat Step 2.

5. Add sample: Dilute sample to be tested in EIA buffer to an appropriate concentration.
Add 100 pL of the diluted sample to each well and incubate at room temperature for 1h
on a plate shaker.

6. Washing: Repeat Step 2.

7. Add detection antibody: Dilute alkaline phosphatase conjugated detection antibody in
EIA buffer to the appropriate concentration (1:500 to 1:5000 dilution). Add 100 pL of
diluted antibody to each well and incubate at room temperature for 1h on a plate shaker.

8. Washing: Repeat Step 2.

9. Detection by substrate: Plate is now ready for pNPP detection (refer to Protocol B).

References
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Quant-iT™ PicoGreen ® dsDNA Reagent and Kits

Table 1. Contents and Storage Information.

Molecular Probes®

invitrogen detection technologies

Material Amount Concentration Storage Stability
Quant-iT™ PicoGreen® 1mLin 1 vial (P7589) « 2-6°C
dsDNA reagent orin10 vials of 100 pL Solution in DMSO - Desiccate
(Component A) each (P11496) « Protect from light When stored as

. directed, product
20X TE (Component B) 25mL 200 mM Tris-HCl, 20 mM « Room temperature * stable for at least
EDTA, pH 7.5
6 months

Lambda DNA standard 100 pg/mL in TE . 2-6oC *

(Component C)

* For long-term storage, both the 20X TE and lambda DNA standard can be stored at <—20°C.

Number of Labelings: For either the kits or the stand-alone reagent, sufficient reagent is supplied for 200 assays using an assay volume
of 2 mL and the protocol described below. Note that the assay volume is dependent on the instrument used to measure fluorescence;
with a microplate reader and a 96-well microplate, the assay volume is reduced to 200 pL and 2,000 assays are possible.

Spectral Data: Quant-iT™ PicoGreen® dsDNA reagent 502/523 nm, bound to nucleic acids

Introduction

Quant-iT™ PicoGreen® dsDNA reagent is an ultrasensitive fluorescent nucleic acid stain for
quantitating double-stranded DNA (dsDNA) in solution. Detecting and quantitating small
amounts of DNA is extremely important in a wide variety of biological applications. These
include standard molecular biology techniques, such as synthesizing cDNA for library pro-
duction and purifying DNA fragments for subcloning, as well as diagnostic techniques, such
as quantitating DNA amplification products and detecting DNA molecules in drug prepara-
tions. The Quant-iT™ PicoGreen® reagent has recently been used to quantitate PCR amplifi-
cation yields in a method for direct cycle sequencing of PCR products.!

The most commonly used technique for measuring nucleic acid concentration is the determi-
nation of absorbance at 260 nm (A,g,). The major disadvantages of the absorbance method
are the large relative contribution of nucleotides and single-stranded nucleic acids to the
signal, the interference caused by contaminants commonly found in nucleic acid preparations,
the inability to distinguish between DNA and RNA, and the relative insensitivity of the assay
(an A,g of 0.1 corresponds to a 5 pg/mL dsDNA solution). Hoechst (bisbenzimide) dyes

are sensitive fluorescent nucleic acid stains that circumvent many of these problems. The
Hoechst 33258—based assay is somewhat selective for dsSDNA, does not show significant fluo-
rescence enhancement in the presence of proteins, and allows the detection and quantitation
of DNA concentrations as low as 10 ng/mL DNA.? Molecular Probes’ proprietary YO-PRO"-1
and YOYO*-1 nucleic acid stains have also been used to quantitate nucleic acids, allowing the
detection of about 0.5 ng/mL DNA in solution.>*
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Our Quant-iT™ PicoGreen® dsDNA reagent enables researchers to quantitate as little as

25 pg/mL of dsDNA (50 pg dsDNA in a 2 mL assay volume) with a standard spectrofluoro-
meter and fluorescein excitation and emission wavelengths. This sensitivity exceeds that
achieved with the Hoechst 33258—based assay by 400-fold. Using a fluorescence microplate
reader, we can detect as little as 250 pg/mL dsDNA (50 pg in a 200 pL assay volume). The
standard Quant-iT™ PicoGreen® assay protocol is also simpler than that for Hoechst 33258
because a single concentration of the Quant-iT™ PicoGreen® reagent allows detection over
the full dynamic range of the assay. In order to achieve more than two orders of magnitude in
dynamic range with Hoechst-based assays, two different dye concentrations are recommended.
In contrast, the linear detection range of the Quant-iT™ PicoGreen® assay in a standard fluo-
rometer extends over more than four orders of magnitude in DNA concentration—from

25 pg/mL to 1,000 ng/mL—with a single dye concentration (Figure 1). We have shown that
this linearity is maintained in the presence of several compounds that commonly contaminate
nucleic acid preparations, including salts, urea, ethanol, chloroform, detergents, proteins, and
agarose.

Our assay protocol was also developed to minimize the fluorescence contribution of RNA
and single-stranded DNA (ssDNA) (Figure 2). Although the Hoechst 33258—based method is
not significantly affected by the presence of RNA when the assay is carried out in the recom-
mended high-salt buffer, we have found that Hoechst 33258 does exhibit a large fluorescence
enhancement with ssDNA under these conditions. Furthermore, when the Hoechst 33258—
based assay is carried out in TE alone (10 mM Tris-HCl, 1 mM EDTA, pH 7.5, with no NaCl
added), RNA contributes a significant fluorescence signal. Using the Quant-iT™ PicoGreen®
dsDNA reagent and the recommended assay protocol, researchers can quantitate dsSDNA in
the presence of equimolar concentrations of ssDNA and RNA with minimal effect on the
quantitation results.
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Figure 1. Dynamic range and sensitivity of the Quant-iT™ PicoGreen® dsDNA assay. Calf thymus DNA was added to
cuvettes containing Quant-iT™ PicoGreen® dsDNA reagent diluted in 10 mMTris-HCl, T mM EDTA, pH 7.5 (TE). The samples
were excited at 480 nm and the fluorescence emission intensity was measured at 520 nm using a spectrofluorometer.
Fluorescence emission intensity was then plotted versus DNA concentration; the inset shows an enlargement of the
results obtained with DNA concentrations between zero and 750 pg/mL.
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Before You Begin
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Figure 2. Fluorescence enhancement of Quant-iT™ PicoGreen® reagent upon binding dsDNA, ssDNA, and RNA. Samples
containing 500 ng/mL calf thymus DNA, M13 ssDNA, or E. coli ribosomal RNA were added to cuvettes containing Quant-iT™
PicoGreen® reagent in TE. Samples were excited at 480 nm and the fluorescence emission spectra were collected using
a spectrofluorometer. Emission spectra for samples containing dye and nucleic acids, as well as for dye alone (baseline),
are shown.

Handling and Disposal

Caution:

Preparing the Assay Buffer

Preparing the Reagent

The Quant-iT™ PicoGreen® reagent supplied in the kits is exactly the same as the reagent sold
separately.

Allow the Quant-iT™ PicoGreen® reagent to warm to room temperature before opening the vial.

No data are available addressing the mutagenicity or toxicity of Quant-iT™ PicoGreen®
dsDNA reagent. Because this reagent binds to nucleic acids, it should be treated as a potential
mutagen and handled with appropriate care. The DMSO stock solution should be handled
with particular caution as DMSO is known to facilitate the entry of organic molecules into
tissues. Dispose of Quant-iT™ PicoGreen® reagent in accordance with local regulations.

TE buffer (10 mM Tris-HCl, 1 mM EDTA, pH 7.5) is used below for diluting the Quant-iT™
PicoGreen® reagent, for diluting DNA samples, and in the assay itself. Because the Quant-iT™
PicoGreen” dye is an extremely sensitive detection reagent for dsDNA, it is imperative that
the TE solution used be free of contaminating nucleic acids. The 20X TE buffer included in
the Quant-iT™ PicoGreen® dsDNA Assay Kits is certified to be nucleic acid—free and DNase-
free. Prepare a 1X TE working solution by diluting the concentrated buffer 20-fold with sterile,
distilled, DNase-free water.

On the day of the experiment, prepare an aqueous working solution of the Quant-iT™
PicoGreen® reagent by making a 200-fold dilution of the concentrated DMSO solution in TE.
For example, to prepare enough working solution to assay 20 samples in a 2 mL final volume,
add 100 uL Quant-iT™ PicoGreen® dsDNA reagent to 19.9 mL TE. We recommend preparing
this solution in a plastic container rather than glass, as the reagent may adsorb to glass surfaces.
Protect the working solution from light by covering it with foil or placing it in the dark, as the
Quant-iT™ PicoGreen® reagent is susceptible to photodegradation. For best results, this solution
should be used within a few hours of its preparation.
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Experimental Protocol

DNA Standard Curve

1.1 Prepare a 2 nug/mL stock solution of dsDNA in TE. Determine the DNA concentration on
the basis of absorbance at 260 nm (A,¢,) in a cuvette with a 1 cm pathlength; an A,4, of 0.04
corresponds to 2 lg/mL dsDNA solution. For a standard curve, we commonly use bacterio-
phage lambda or calf thymus DNA, although any purified dsDNA preparation may be used.
The lambda DNA standard, provided at 100 ug/mL in the Quant-iT™ PicoGreen® Kits, can
simply be diluted 50-fold in TE to make the 2 pg/mL working solution. For example, 30 uL

of the DNA standard mixed with 1.47 mL of TE will be sufficient for the standard curve
described below. It is sometimes preferable to prepare the standard curve with DNA similar
to the type being assayed; e.g., long or short linear DNA fragments when quantitating similar-
sized restriction fragments or plasmid when quantitating plasmid DNA. However, we have
found that most linear dsSDNA molecules yield approximately equivalent signals, regardless of
fragment length. Our results have shown that the Quant-iT™ PicoGreen® assay remains linear
in the presence of several compounds that commonly contaminate nucleic acid preparations,
although the signal intensity may be affected (Table 2). Thus, to serve as an effective control,
the dsDNA solution used to prepare the standard curve should be treated the same way as
the experimental samples and should contain similar levels of such compounds. To create

a five-point standard curve from 1 ng/mL to 1 ug/mL, proceed to step 1.2. For a low-range
standard curve from 25 pg/mL to 25 ng/mL, prepare a 40-fold dilution of the 2 pg/mL DNA
solution to yield a 50 ng/mL DNA stock solution and proceed to step 1.5.

1.2 For the high-range standard curve, dilute the 2 ug/mL DNA stock solution into disposable
cuvettes (or plastic test tubes for transfer to quartz cuvettes) as shown in Table 3. Then add
1.0 mL of the aqueous working solution of Quant-iT™ PicoGreen® reagent (prepared in Reagent
Preparation) to each cuvette. Mix well and incubate for 2 to 5 minutes at room temperature,
protected from light.

1.3 After incubation, measure the sample fluorescence using a spectrofluorometer or fluores-
cence microplate reader and standard fluorescein wavelengths (excitation ~480 nm, emission
~520 nm). To ensure that the sample readings remain in the detection range of the fluo-
rometer, the instrument’s gain should be set so that the sample containing the highest DNA
concentration yields a fluorescence intensity near the fluorometer’s maximum. To minimize
photobleaching effects, keep the time for fluorescence measurement constant for all samples.

1.4 Subtract the fluorescence value of the reagent blank from that of each of the samples.
Use corrected data to generate a standard curve of fluorescence versus DNA concentration
(see Figure 1).

1.5 For the low-range standard curve—from 25 pg/mL to 25 ng/mL—dilute the 50 ng/mL
DNA stock solution (prepared in step 1.1) into disposable cuvettes (or plastic test tubes for
transfer to quartz cuvettes) as shown in Table 4. Add 1.0 mL of the aqueous working solution
of Quant-iT™ PicoGreen® reagent (prepared in Reagent Preparation) to each cuvette. Mix well
and incubate for 2 to 5 minutes at room temperature, protected from light. Continue with
steps 1.3 and 1.4. Adjust the fluorometer gain to accommodate the lower fluorescence signals.
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Sample Analysis

Table 2. Effects of several compounds that commonly contaminate nucleic acid preparations on the signal
intensity of the Quant-iT™ PicoGreen® dsDNA assay.

Maximum Acceptable

Compound Concentration % Signal Change*

Salts

Ammonium acetate 50 mM 3% decrease
Sodium acetate 30mM 3% increase
Sodium chloride 200 mM 30% decrease
Zinc chloride 5mM 8% decrease
Magnesium chloride 50 mM 33% decrease
Urea 2M 9% increase

Organic Solvents

Phenol 0.1% 13% increase
Ethanol 10% 12% increase
Chloroform 2% 14% increase
Detergents

Sodium dodecyl sulfate 0.01% 1% decrease
Triton X-100 0.1% 7% increase
Proteins

Bovine serum albumin 2% 16% decrease
19G 0.1% 19% increase
Other Compounds

Polyethylene glycol 2% 8% increase
Agarose 0.1% 4% increase

*The compounds were incubated at the indicated concentrations with Quant-iT™ PicoGreen® reagent in

the presence of 500 ng/mL calf thymus DNA. All samples were assayed in a final volume of 200 pL in 96-well
microplates using a CytoFluor microplate reader. Samples were excited at 485 nm and fluorescence intensity
was measured at 520 nm.

Table 3. Protocol for preparing a high-range standard curve.

Final DNA
Volume (pL) Volume (pL) Di‘ll:tI:énSL(lg:-\)t-‘?':""‘ Concentration
of TE of 2 pg/mL DNA Stock PicoGreen® Reagent in Quant-iT™
9 PicoGreen® Assay

0 1,000 1,000 1 pg/mL
900 100 1,000 100 ng/mL
990 10 1,000 10 ng/mL
999 1 1,000 1 ng/mL
1,000 0 1,000 blank

2.1 Dilute the experimental DNA solution in TE to a final volume of 1.0 mL in disposable
cuvettes or test tubes. You may alter the amount of sample diluted, provided that the final
volume remains 1.0 mL. A higher dilution of the experimental sample may diminish the
interfering effect of certain contaminants. However, extremely small sample volumes should
be avoided because they are difficult to pipet accurately. See Eliminating Single-Stranded
Nucleic Acids from Samples (below) for information on eliminating RNA and ssDNA from
the sample.

2.2 Add 1.0 mL of the aqueous working solution of the Quant-iT™ PicoGreen® reagent to each
sample. Incubate for 2 to 5 minutes at room temperature, protected from light.

2.3 Measure the fluorescence of the sample using instrument parameters that correspond to

those used when generating your standard curve (see step 1.3). To minimize photobleaching
effects, keep the time for fluorescence measurement constant for all samples.
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2.4 Subtract the fluorescence value of the reagent blank from that of each of the samples.
Determine the DNA concentration of the sample from the standard curve generated in DNA
Standard Curve.

2.5 The assay may be repeated using a different dilution of the sample to confirm the quan-
titation results.

Eliminating Single-Stranded
Nucleic Acids from Samples We have found that dsDNA can be quantitated in the presence of equimolar concentrations
of single-stranded nucleic acids with minimal interference. Table 5 shows the concentrations
of RNA or ssDNA that, for a given dsDNA concentration, result in less than a 10% change
in the signal intensity using the Quant-iT™ PicoGreen® assay protocol. Fluorescence due to
Quant-iT™ PicoGreen® reagent binding to RNA at high concentrations can be eliminated by
treating the sample with DNase-free RNase.” The use of RNase A/RNase T1 with S1 nuclease
will eliminate all single-stranded nucleic acids and ensure that the entire sample fluorescence
is due to dsDNA.*

Table 4. Protocol for preparing a low-range standard curve.

Volume (pL) of Volume (pL) of Final DNA Concentration
Volume (pL) of TE 50 ng/mL DNA Diluted Quant-iT™ in Quant-iT™ PicoGreen®
Stock PicoGreen® Reagent Assay
0 1,000 1,000 25 ng/mL
900 100 1,000 2.5 ng/mL
990 10 1,000 250 pg/mL
999 1 1,000 25 pg/mL
1,000 0 1,000 blank

Table 5. Sensitivity of the Quant-iT™ PicoGreen® dsDNA assay for quantitating dsDNA in the presence of single-
stranded nucleic acids.

[RNA] [ssDNA]
[dsDNAJ* (amount relative (amount relative
to dsDNA) to dsDNA)
1 pug/mL 10 pg/mL (10X) 300 ng/mL (0.3X)
500 ng/mL 500 ng/mL (1X) 50 ng/mL (0.1X)
10 ng/mL 100 ng/mL (10X) 30 ng/mL (3X)
5ng/mL 50 ng/mL (10X) 15 ng/L (3X)
100 pg/mL 1 ng/mL (10X) 1 ng/mL (10X)
50 pg/mL 500 pg/mL (10X) 500 pg/mL (10X)

* For several concentrations of dsDNA, we show the concentration of RNA or ssDNA that results in no more

than a 10% increase in the sample’s signal intensity.
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P11495 Quant-iT™ PicoGreen® dsDNA reagent *T0 X TO0 HL*. .. ...ttt ittt e ettt e e e e e e e e e ae s 10 X 100 pL
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6:00 am to 4:30 pm (Pacific Time)
Phone: (541) 335-0338

Fax: (541) 335-0305
probesorder@invitrogen.com

Toll-Free Ordering for USA:
Order Phone: (800) 438-2209
Order Fax: (800) 438-0228

Technical Service:

8:00 am to 4:00 pm (Pacific Time)
Phone: (541) 335-0353

Toll-Free (800) 438-2209
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Further information on Molecular Probes products, including product bibliographies, is available from your local distributor or directly
from Molecular Probes. Customers in Europe, Africa and the Middle East should contact our office in Paisley, United Kingdom. All others
should contact our Technical Service Department in Eugene, Oregon.

Molecular Probes products are high-quality reagents and materials intended for research purposes only. These products must be used
by, or directly under the supervision of, a technically qualified individual experienced in handling potentially hazardous chemicals. Please
read the Material Safety Data Sheet provided for each product; other regulatory considerations may apply.

Limited Use Label License No. 223: Labeling and Detection Technology

For research use only. Not intended for any animal or human therapeutic or diagnostic use. The purchase of this product conveys to the
buyer the non-transferable right to use the purchased amount of the product and components of the product in research conducted

by the buyer (whether the buyer is an academic or for-profit entity). The buyer cannot sell or otherwise transfer (a) this product (b) its
components or (c) materials made using this product or its components to a third party or otherwise use this product or its components
or materials made using this product or its components for Commercial Purposes. The buyer may transfer information or materials made
through the use of this product to a scientific collaborator, provided that such transfer is not for any Commercial Purpose, and that such
collaborator agrees in writing (a) to not transfer such materials to any third party, and (b) to use such transferred materials and/or infor-
mation solely for research and not for Commercial Purposes. Commercial Purposes means any activity by a party for consideration and
may include, but is not limited to: (1) use of the product or its components in manufacturing; (2) use of the product or its components
to provide a service, information, or data; (3) use of the product or its components for therapeutic, diagnostic or prophylactic purposes;
or (4) resale of the product or its components, whether or not such product or its components are resold for use in research. Invitrogen
Corporation will not assert a claim against the buyer of infringement of the above patents based upon the manufacture, use or sale of a
therapeutic, clinical diagnostic, vaccine or prophylactic product developed in research by the buyer in which this product or its compo-
nents was employed, provided that neither this product nor any of its components was used in the manufacture of such product. If the
purchaser is not willing to accept the limitations of this limited use statement, Invitrogen is willing to accept return of the product with a
full refund. For information on purchasing a license to this product for purposes other than research, contact Molecular Probes, Inc., Busi-
ness Development, 29851 Willow Creek Road, Eugene, OR 97402. Tel: (541) 465-8300. Fax: (541) 335-0504.

Several Molecular Probes products and product applications are covered by U.S. and foreign patents and patents pending. All names con-
taining the designation ® are registered with the U.S. Patent and Trademark Office.

Copyright 2008, Molecular Probes, Inc. All rights reserved. This information is subject to change without notice.
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