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Resumo

O tecido 6sseo é um tecido bastante complexo, responsavel por diversas funcées no nosso
organismo, destacando-se como principal, a funcao de sustentacao. Este tecido tem a capacidade
de regenerar por si proprio, contudo, quando os defeitos 6sseos sao extensos, devido a ocorréncia
de fraturas, perdas 6sseas e a doencas associadas ao tecido 0sseo (Artrite Reumatoide, Doenca de
Paget, Osteoartrose, Osteoma, Osteoporose, etc), é necessario efetuar tratamentos clinicos. Estas
patologias do tecido 6sseo afetam milhdes de pessoas em todo o mundo, causando uma diminuicao
da mobilidade do paciente e consequentemente da sua qualidade de vida. Por outro lado, o

tratamento destas doencas tem custos associados muito elevados.

Com o objetivo de tratar as lesdes deste tecido tem sido usado um elevado nimero de
implantes (auto, alo e xeno enxertos) e outros tratamentos (preenchimento de defeitos com
hidrogéis, scaffolds, microparticulas, administracdo de farmacos, bem como, implantacdo de
proteses) de forma a restabelecer as funcdes anteriormente desempenhadas por este tecido. A
fixacdo de proteses nao é um processo facil, uma vez que pode ocorrer a rejeicao ou
incompatibilidade por parte dos tecidos circundantes. Nestas circunstancias o paciente tem que
ser submetido a nova cirurgia, para proceder a substituicao das proteses. Este processo tem como

consequéncia um aumento das dores para o paciente e dos custos associados ao tratamento.

A area da Engenharia de Tecido Osseo tem procurado desenvolver metodologias que
permitam a criacdo do substituto dsseo “ideal”, para posteriormente ser utilizado na pratica
clinica. O desenvolvimento de novos biomateriais tem possibilitado a producdo de novos implantes
para serem usados na regeneracdo oOssea. Contudo, o ambiente natural do tecido 6sseo é
extremamente complexo de recriar e nenhum dos materiais até agora desenvolvidos reproduzem

completamente a estrutura nativa do osso.

O presente trabalho de investigacao teve como objetivo desenvolver biomateriais que
futuramente possam ser usados na regeneracao ossea. Neste estudo foram selecionados diferentes
materiais (hidroxiapatite, fosfatos de calcio, quitosano, pectina, alginato e alumina) tendo por
base a informacao disponivel na literatura existente. Os materiais escolhidos foram primeiramente
caracterizados ao nivel das suas propriedades quimicas e mecanicas. Seguidamente, foram
efetuados testes in vitro, para avaliar a sua biocompatibilidade e efetuados testes in vivo para
avaliar o seu potencial de osteoconducao e osteoinducao. Os resultados obtidos permitiram
concluir que a alumina nao desencadeou um processo inflamatorio agudo; o cimento dsseo
desenvolvido apresenta vantagens de ser um injetavel e possui propriedades adequadas para a sua
aplicacao em preenchimentos 6sseos; a combinacao de polissacarideos naturais permitiu a criacao
de estruturas porosas, biodegradaveis, biocompativeis, com uma estrutura semelhante a matriz

extracelular e com propriedades mecanicas adequadas a sua utilizacao na regeneracao ossea.



Deste modo, existiu uma preocupacao constante na selecao dos materiais que iriam ser
utilizados, assim como nas técnicas de processamento. Estas sao um instrumento fundamental para
a engenharia de tecidos, uma vez que a estrutura fisica do biomaterial deve reproduzir a da matriz
extracelular oOssea, conferindo além de um suporte com resisténcia mecanica, uma elevada
porosidade que permita a circulacdo de fluidos. Deste modo, neste trabalho os andaimes
produzidos por impressao 3D reproduzem a estrutura nativa do osso e desta forma poderao ser

usados num futuro proximo na regeneracao ossea.
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Abstract

The bone tissue is quite complex and it plays different functions in our body, especially it
serve as the body’s supporting framework. This tissue has the ability to regenerate on its own,
however, when bone lesions are severe, caused by fractures and diseases associated with bone
tissue (osteoarthritis, rheumatoid arthritis, osteoporosis, osteome, Paget's disease, etc.) clinical
treatments are needed. These pathologies affect millions of people worldwide every year. These
illnesses are caused by aging, birth defects, disease, trauma and are associated with reduced
ability of bone to regenerate spontaneously. The lesions of bone tissue diminish the patient's

mobility and quality of life, and their treatment has a high cost associated.

A high number of implants (auto, allo and xeno implants) and other treatments (filling
defects with hydrogels, scaffolds, microparticles, drug delivery, as well as prosthesis implantation)
have been proposed for the treatment of bone injuries, in order to reestablish their native
properties and functions. The prostheses implantation is not at all easy process and it may trigger
imunne response by the surrounding tissues. In these situations the patient has to undergo another
surgery for replacement of the prosthesis. This process results in increased pain for patient and

increase the costs associated with treatment.

Thus, for Bone Tissue Engineering has been focused on the development of methodologies
that allow the creation of a "perfect” bone substitute, to be used in clinical practice. The
development of biomaterials contributed for the production of implants that in near future may be
used for promoting. However, the natural bone tissue is very complex and none of the materials

developed so far can completly reproduce the native structure of bone.

This research work aimed to develop biomaterials that can be used in bone regeneration.
In this study we selected different materials (hydroxyapatite, calcium phosphates, chitosan,
pectin, alginate and alumina) based on the information available in the literature. In the first
stage of this study, the chemical and mechanical properties of the materials were characterized.
Subsequently, in vitro assays were performed to evaluate the biocompatibility of biomaterials and
its potential for osteoconduction and osteoinduction was tested under in vivo conditions. The
results showed that the alumina did not trigger any severe immnune response, bone cement
developed was injectable and has the suitable properties for being used in bone regeneration; the
combination of natural polysaccharides enables the creation of porous structures, with mechanical
resistence.

Thus, there was a constant concern in the selection of materials that would be used and
the processing techniques. These techniques are an essential tool for tissue engineering, since it is
desirable that the produced scaffolds have a similar structure to that of extracellular matrix of

bone, confers mechanical support, high porosity to allow the circulation of fluids. Thus, in this

xi



study 3D printing was used for scaffolds production in order to mimic the bone native structure

and allows its regeneration.

After analyzing the results obtained with the different biomaterials used during this PhD
worplan, it was concluded that they are good candidates for being used in regenerative medicine.
However, to produced the “perfect” bone substitute, more work needs to be done in order to fully

characterized and also improve/the properties of the scaffolds used.

Keywords

Bone tissue, scaffolds, ceramics, chitosan, alumin, bone tissue engineering, biocompatibility,

osteoconduction
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Preambulo

Ao longo deste trabalho de investigacao foram desenvolvidos e caracterizados diferentes

biomateriais para posterior aplicacdo na Engenharia de Tecido Osseo.
Este trabalho encontra-se dividido em sete capitulos.

O primeiro capitulo inclui o objetivo geral estabelecido para o desenvolvimento do

presente estudo.

Subsequentemente, o segundo capitulo corresponde a uma revisdo concisa da literatura
relacionada com o conhecimento do tecido dsseo e a importancia de biomateriais para aplicacao
na Engenharia de Tecido Osseo, tendo em vista a melhoria da qualidade de vida de pacientes que

sofrem de lesGes deste tecido, causados por doenca ou trauma.

O terceiro, quarto, quinto e sexto capitulos sao dedicados a apresentacao do trabalho
experimental efetuado, resultados e discussao dos mesmos. Estes capitulos dizem respeito ao
desenvolvimento e caracterizacdo de diferentes biomateriais estudados. Cada um destes capitulos
€ iniciado por uma introducdo teorica, onde sdo apresentados e discutidos alguns aspetos
importantes diretamente relacionados com o trabalho experimental e posteriormente segue-se a

descricao dos resultados e sua discussao.

Finalmente o sétimo capitulo sintetiza os resultados e conclusées obtidas ao longo das
diferentes etapas do trabalho realizado. Por outro lado sao apresentadas sugestoes para estudos

futuros.
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Capitulo 1






Objetivos Gerais

O objetivo principal do plano de trabalhos de doutoramento consistiu no desenvolvimento
de biomateriais para aplicacdo na medicina regenerativa, mais propriamente na
reparacao/regeneracao do tecido 6sseo. Deste modo, o estudo incidiu sobre o desenvolvimento e
caracterizacao das propriedades bioldgicas dos diferentes biomateriais.

De acordo com estes objetivos globais, o trabalho foi desenvolvido respeitando as
seguintes etapas:

1. Desenvolvimento de biomateriais.
2. Caracterizacao dos biomateriais, ao nivel das propriedades quimicas e mecanicas.

3. Avaliacao das suas propriedades bioldgicas através de estudos in vitro e in vivo.






Capitulo 2






Introducao

O crescente envelhecimento da populacdo mundial e o aumento da pratica de desportos
radicais tém contribuido para o aumento do nimero de pacientes afetados por doencas
relacionadas com o tecido osseo. Diferentes patologias como sejam a Osteoartrose, Artrite
Reumatoide, Osteomalacia, Osteoporose, Osteopetrose, Osteoma, Doenca de Paget, provocam a
degradacao e desgaste do tecido dsseo e afetam individuos de todas as faixas etarias. Com o
intuito de tratar estas e outras patologias, todos os anos, milhdes de pacientes em todo o mundo
sdao submetidos a enxertos Osseos, para reparar defeitos dsseos (Bohner, 2010). A perda Ossea
ocorrer devido a um processo inflamatoério intenso, a uma ma nutricdio do individuo, da
imobilidade, ou mesmo do efeito de tratamentos (especialmente glicocorticdides). Por outro lado,
as lacunas osseas podem ser causadas por traumatismos, afetando individuos de todas as idades.
Habitualmente as reparacoes dsseas envolvem periodos de tempo longo e na grande maioria dos
casos, quando apresentam dimensdes consideraveis nao conseguem ser reparadas pelo proprio
tecido, necessitando de intervencao cirurgica. Deste modo, € de salientar que o transplante 6sseo
€ o segundo maior transplante presentemente efetuado no ser humano (Ben-David et al., 2011).
Devido a este facto, nas Ultimas quatro décadas, tem aumentado o interesse no desenvolvimento e
producdo de novos biomateriais para serem usados no desenvolvimento de dispositivos médicos,
com o intuito de reparar/regenerar este tecido, de forma a restaurar as suas funcées nativas
(Venkatesana et al., 2011).

Na pratica clinica, o procedimento mais utilizado € um transplante proveniente do proprio
individuo (auto-enxerto), podendo eventualmente serem efetuados transplantes de outros
individuos (alo-enxerto) ou de outras espécies (xeno-enxerto) (Mahendra e Maclean, 2007; Miranda
et al., 2011; Pérez-Sanchez et al., 2010; Zaborowska et al., 2010; Beswick e Blom, 2011; Hannink
e Arts, 2011). O osso autdlogo é o material de enxerto 6sseo mais conveniente para o tratamento
de doencas que afectam este tecido (Dimitriou et al., 2011). Contudo, a consolidacao do enxerto é
um processo bioldgico complexo, que depende da formacdo de vasos sanguineos na area da lesdao
(Pérez-Sanchez et al., 2010). No entanto, este tipo de enxertos (aut6logos), podem apresentar
complicacbes na recolha de tecido 6sseo, tais como: limitacGes na area doadora, necessidade de
uma cirurgia adicional, transmissao de doencas/agentes patogénicos, rejeicées imunogénicas,
hemorragia, hematoma, infecao, dor crénica, custos associados elevados. Tais situacdes revelam a
necessidade premente de se desenvolverem alternativas viaveis (Eniwumide et al., 2007; Stevens
et al., 2008; Swetha et al., 2010; Glotzbach et al., 2011; O'Brien, 2011; Venkatesana et al., 2011).
Os alo-enxertos ou xeno-enxertos ndo sao tao usados devido a uma maior incidéncia de rejeicoes
imunogénicas, infecdes, transmissdo de doencas/agentes patogénicos e mesmo devido a questdes
éticas (Zhang et al., 2011).

Nos Gltimos anos, a Engenharia de Tecido Osseo (ETO), tem permitido o desenvolvimento
de novos biomateriais para serem usados na regeneracao 6ssea, tendo em conta, a compreensao
dos processos biologicos (nomeadamente do metabolismo 0sseo), a projecao e funcionalizacao de
matrizes de suporte (“scaffolds”). O desenvolvimento de estruturas tridimensionais (3D) permitem

auxiliar/substituir o tecido 6sseo lesado e recriar um microambiente celular que permita regular as



funcoes celulares essenciais (tais como, adesao, proliferacao e diferenciacdo. A regulacao destes
mecanismos é fundamental para o processo de regeneracao ossea.

Deste modo, a selecdo de diferentes tipos de materiais (sintéticos, naturais ou ambos), a
producéo (estrutura, design e organizacao) e o estudo da adesao celular a superficie dos materiais
sao fundamentais para a ETO. O desenvolvimento de novos substitutos é crucial para melhorar a
sua eficacia em meio clinico, assim como permitir a substituicdo dos implantes autoldgos, ou dos
alo ou xeno enxertos atualmente usados (Griffith e Naughton, 2002; Ma, 2004; Healy e Guldberg,
2007; Hutmacher et al., 2007; Belluci et al., 2010; Miranda et al., 2011; Ben-David et al., 2011;
Glotzbach et al., 2011; Monaco et al., 2011). Do mesmo modo, esta estratégia permitira solucionar
a maioria dos problemas adjacentes a implantacao de proteses, quer ao nivel da rejeicao ou
incompatibilidade com tecidos circundantes, quer ao nivel da reducao de custos e melhoria da
qualidade de vida do paciente, que muitas vezes é sujeito a varias cirurgias para extracao ou

substituicao destes dispositivos.

1. Tecido Osseo e Osteogénese

1.1 Constituicdo do Tecido Osseo

0 tecido dsseo pode ser classificado de acordo com as suas caracteristicas macroscopicas em
compacto (cortical) e esponjoso (trabecular) (Arellano, 2006; Kierszenbaum, 2008; Muhonen,
2008). E de salientar que o 0sso compacto, se encontra nas diafises dos ossos longos e na zona
externa da maioria dos ossos (Cabrita, 1993; Carrascal, 2001; Kierszenbaum, 2008; Muhonen, 2008;
Vallet-Regi e Ruiz-Hernandéz, 2011). Por sua vez, o 0sso esponjoso encontra-se localizado na zona
interna da maioria dos ossos, ao nivel das metafises e epifises dos ossos longos e na regido central
da maioria dos ossos planos e irregulares, formando uma rede de trabéculas 6sseas (Cabrita, 1993;
Carrascal, 2001; Kierszenbaum, 2008; Muhonen, 2008; Vallet-Regi e Ruiz-Hernandez, 2011). Os
ossos longos encontram-se subdivididos em trés zonas (Figura 1): (i) epifises, que sao as
extremidades dos ossos longos, constituidas por tecido dsseo esponjoso rodeado por uma fina
camada de tecido dsseo compacto, normalmente revestido por cartilagem articular; (ii) metafises,
que se encontram entre estas e a zona intermédia, sendo constituidas por abundante tecido dsseo
esponjoso rodeado por tecido 6sseo compacto (durante a fase de crescimento encontram-se
separadas das epifises pela placa epifisaria de crescimento); (iii) diafise, uma estrutura cilindrica,
onde o cortex é constituido por tecido 6sseo compacto e a cavidade medular central por medula
oOssea e algum tecido 6sseo esponjoso (Dias, 2004; Arellano, 2006).

O osso compacto é formado por uma estrutura densa com elevada resisténcia mecanica,
conferindo-lhe funcées mecanicas e de protecdo, enquanto que, o 0sso esponjoso € menos denso e
apresenta menor resisténcia mecanica (em comparacao com o 0sso compacto). Este tecido possui
uma estrutura porosa e desempenha funcoes metabdlicas (nomeadamente na homeostase dos ides

de Ca’ e PO,*) e de suporte (Figura 1, Tabela 1).
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Figura 1. Representacdo da arquitetura geral de um osso longo (adaptado de Jonhson et al., 1991 e Ross et
al., 2011).

Tabela 1. Propriedades mecanicas do osso compacto (cortical) e esponjoso (trabecular) (Hench e Wilson,
1993; Laurencin e Nair, 2008).

Propriedades Osso Compacto Osso Esponjoso
Resisténcia a compressao [MPa] 170-193 7-10
Resisténcia a tracao e flexao [MPa] 50-150 10-20
Limite de fratura 1-3 5-7
Modulo de Young’s [GPa] 14-20 0,05-0,5

A superficie externa do osso é revestida por uma camada fibrocelular denominada periosteo,
apresentando a sua superficie interna uma estrutura semelhante, denominada enddsteo. O
periosteo é formado por uma membrana de tecido conjuntivo vascularizada que apresenta uma
camada externa fibrosa (que desempenha uma funcao de suporte e aporte sanguineo e nervoso a
superficie do tecido dsseo compacto) e uma camada interna osteogénica, formada por células
osteoprogenitoras (que desempenham um papel fundamental no crescimento e regeneracao
oOssea). O endosteo é considerado como uma camada periférica condensada do estroma da medula
ossea. Tal como o periosteo também possui células osteoprogenitoras e o seu proprio sistema
vascular, apresenta um potencial osteogénico e hematopoiético. O endosteo encontra-se envolvido
na regeneracdo, sendo uma fonte de células osteoprogenitoras capazes de se diferenciarem em
osteoblastos e tem ainda a funcdo de restabelecer o suprimento sanguineo a area em regeneracao
(Dias, 2004).

A principal funcao do enddsteo e do peridsteo é a nutricao do tecido 6sseo, contribuindo
também as células presentes no seu interior no processo regenerativo e de remodelacao ossea

(Afonso, 1998; Junqueira e Carneiro, 1999; Kierszenbaum, 2008).

0 tecido 6sseo é um tecido conjuntivo altamente vascularizado que é constituido por células
e por uma matriz organica firme, constituida por depésitos de sais de Ca®* e PO*, com a
caracteristica exclusiva de mineralizar (Kierszenbaum, 2008). O osso é composto aproximadamente

por 70% de minerais, 22% de proteinas e 8% de agua (Muhonen, 2008). Este tecido apresenta um




grande volume de matriz extracelular 6ssea (MEO) para o nimero de células que o constitui
(Cabrita, 1993). A MEO constitui cerca de 90% do peso total do osso compacto e é formada por
matéria organica (35%) e matéria inorganica (65%) (Martin et al., 1988; Eurel e Van Sickle, 1998;
Kierszenbaum, 2008; Muhonen, 2008). A matriz apresenta como constituintes organicos principais:
90% de colagénio (tipo | (95%) e tipo V (5%)), proteoglicanos (ricos em sulfato de condroitina,
sulfato de queratina e acido hialurénico), proteinas nao colagénicas da matriz (osteocalcina,
osteopontina, osteonectina, glicoproteinas, proteoglicanos, fator de crescimento transformante B
(FCT-B), fator de crescimento tipo insulina (FCI), fator de crescimento fibroblastico (FCF), fator de
crescimento derivado das plaquetas (FCDP) e as varias proteinas morfogenéticas 6sseas (PMOs) e
como constituintes inorganicos: os compostos de Ca®* e de PO,” que se depositam sob a forma de
cristais de hidroxiapatite (HA), e de compostos amorfos de fosfato de calcio (hidrogenofosfato de
calcio) (Parfitt, 1993; Puzas, 1993; Fernandes, 1998; Dias, 2004; Kierszenbaum, 2008; Muhonen,
2008; Mateus, 2010).

A populacao celular ativa presente neste tecido tem como funcao regular o metabolismo
0sseo, assim como, promover a remodelacdo continua do tecido. Existem quatro tipos de células
fundamentais neste tecido: osteoblastos, osteocitos, células de revestimento e osteoclastos.

Os osteoblastos, ostedcitos e células de revestimento encontram-se localizados a nivel da
camada interna do periosteo e da medula 6ssea (Figura 1). Estas células sao responsaveis pela
formacdo do tecido oOsseo, durante o desenvolvimento embrionario, crescimento, remodelacao,
reparacao da lesdo (Cabral, 2004). Os osteoblastos estao envolvidos na sintese da matriz organica
descalcificada, principalmente constituida por colagénio do tipo I, chamado ostedide. Neste
processo, produz-se grande quantidade de fosfatase alcalina (FA), enzima necessaria para que
ocorra o processo da mineralizacdo dssea (Kierszenbaum, 2008).

Os osteocitos derivam dos osteoblastos e estdo rodeados pela matriz 6ssea, ocupando
pequenos espacos no interior do osso, designados por lacunas. Estas células ligam-se as células
adjacentes por prolongamentos citoplasmaticos através da matriz mineralizada (Kierszenbaum,
2008). Os ostedcitos sao responsaveis pela sintese e manutencao da matriz do osso; efetuam trocas
metabolicas e regulam a homeostase de calcio no sangue (Ross, 2011).

Por sua vez, as células de revestimento 0sseo, que permanecem ao longo da vida pos-natal,
tém um papel importante na diferenciacdo de células mesenquimais, na regulacdo da homeostasia
mineral e segundo alguns autores, podem produzir colagenase (enzima com capacidade de digerir
a matriz extracelular (ME)) e preparar a reabsorcao osteoclastica (Martin et al., 1993; Halsey et
al., 1997).

Os osteoclastos sdo células que produzem enzimas (tais como a fosfatase acida) que sdo
responsaveis pela reabsorcao do tecido dsseo, contudo, também participam na manutencao a
longo prazo da homeostasia do calcio sanguineo (Fernandes, 1998; Junqueira e Carneiro, 1999).

Deste modo, o tecido 6sseo é mantido através da atividade conjunta das células que formam
0 0ssO e as que o reabsorvem. Pode dizer-se que o tecido dsseo esta continuamente num processo
de remodelacao, adaptando-se e criando uma estrutura otimizada de forma a suportar as cargas
habituais a que se encontra sujeito ou a reparar lesdes que possam surgir. Assim, qualquer
desregulacao da atividade do tecido, como por exemplo uma reabsorcao excessiva, pode levar ao

aparecimento de patologias (osteoporose, osteoartrites, periodontites, osteossarcomas, etc.).
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O tecido 0sseo esta ainda envolvido na producao de células hematopoiéticas e de células do

sistema imunitario.

1.2 Funcdes do Tecido Osseo

O tecido dsseo apresenta varias funcoes de extrema importancia no corpo humano, tais
como:

- Sustentacdo e protecdo - constitui o esqueleto que serve de apoio as partes moles e 6rgaos
internos vitais e é onde se inserem os musculos, ligamentos e tenddes necessarios a locomocao
(Cabrita, 1993). Por outro lado, este tecido esta também envolvido na protecdo do sistema
nervoso central e medula dssea. Esta funcdo torna-se possivel devido a existéncia de uma ME
mineralizada, que lhe confere dureza e resisténcia necessarias, bem como, elasticidade, uma vez
que permite suportar até certo ponto forcas de compressdo e tracao sem sofrer lesdao (Batista,
2009).

- Constitui uma reserva de Ca** e PO,* sendo que a concentracao destes ides é fundamental
nas reacoes fisiologicas que ocorrem no organismo vivo (Cabrita, 1993). A homeostase do calcio é
controlada através do intercambio constante entre o calcio do plasma sanguineo e o0s 0ssos
(Noronha, 2005). O iao calcio desempenha um papel fundamental na contracdo muscular, na
transmissao dos impulsos nervosos e em toda a cascata de coagulacao sanguinea (Batista, 2009).
No caso do tecido 6sseo onde estes ides sao acumulados em grandes quantidades, é fundamental
referir a importancia da hormona da paratiréide (HPT) como mediadora da remodelacdo ossea,
uma vez que permite manter os niveis de calcio, estimulando tanto a reabsorcdo, como a
formacéo o6ssea (Noronha, 2005). A HPT aumenta ainda a reabsorcao tubular de calcio ao nivel dos
rins, a0 mesmo tempo que diminui a reabsorcao de fosfato. Esta funcao é fundamental para evitar
a perda continua de calcio na urina. Tal situacdo, levaria eventualmente a diminuicao deste
mineral no tecido dsseo. Contudo, uma producdo excessiva desta hormona provoca intensa
reabsorcao Ossea, aumento da concentracdao de calcio no sangue e deposicdo anormal deste
mineral em varios drgaos, principalmente rins e parede das artérias. Deste modo, em situacoes
patologicas os sais de calcio podem precipitar em outros tecidos, para além do osso.

E deste modo importante, salientar o efeito permutavel do calcio, de modo a evitar que a
concentracdo destes ides nos liquidos extracelulares seja elevada ou diminua abruptamente, em
condicdes transitorias de excesso ou de menor disponibilidade de calcio. A mobilizacdo de Ca*
pelo tecido 6sseo funciona, assim, como um tampao homeostatico, uma vez que o aporte do calcio
pode variar com a dieta ou por influéncia exercida pelo estado hormonal do organismo (Dias,
2004). A caréncia alimentar deste mineral e a alteracdo hormonal que mulheres sofrem na
menopausa causam a descalcificacao dssea. Esta descalcificacdao dssea aumenta a fragilidade ossea
e a propensdo a fraturas. Assim, variacdes acentuadas (aumento ou caréncia) de Ca® e PO,*
podem causar efeitos extremos e imediatos, diminuindo acentuadamente a mineralizacao e/ou a
deposicao de calcio em excesso noutros tecidos.

- Este tecido esta também envolvido na hematopoiese, que permite a formacao,
desenvolvimento e maturacao das células do sangue na medula dssea. Nos adultos, a hematopoiese
ocorre no tecido 6sseo esponjoso, por exemplo na crista iliaca, no fémur proximal e nas vertebras.

Estes ossos apresentam também uma renovacao o6ssea rapida e devido a sua extensa area de
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superficie desempenham um importante papel no controlo a longo prazo do teor de calcio (Mateus,
2010).
- Locomocdo - O esqueleto € constituido por tecido 6sseo e em conjunto com o tecido

muscular envolvente permite o controlo e a orientacao dos movimentos (Mateus, 2010).

- O tecido 6sseo atua também no tamponamento do sangue aquando de alteracdes abruptas
de pH, mediante absorcdo ou libertacdo de ides. Além disso, o tecido dsseo pode armazenar
metais pesados que sao retirados do sangue, para posteriormente serem excretados, reduzindo

assim o seu efeito sobre outros tecidos (Mateus, 2010).

1.3 Osteogénese

A formacao do tecido 6sseo (osteogénese ou ossificacao) ocorre durante a fase fetal, através

de dois processos de formacao: ossificacdo intramembranosa, na qual o tecido dsseo é depositado

diretamente sobre o tecido conjuntivo primitivo ou mesénquima e a ossificacdo endocondral, na

qual o tecido o6sseo substitui uma cartilagem hialina pré-existente, sendo esta, o molde ou
primordio do futuro osso (Kierszenbaum, 2008; Batista, 2009; Fontes, 2010; Mateus, 2010;
Lienemann et al., 2012). Tanto na ossificacao intramembranosa como na endocondral, o primeiro
tecido 6sseo formado é do tipo primario ou imaturo. Este tecido é posteriormente substituido pelo
tecido secundario (também designado de maduro ou lamelar). Estes tecidos tém a mesma
composicao (as mesmas células e os mesmos constituintes da matriz), apenas diferem na
distribuicao das fibras de colagénio, que no tecido primario se encontram dispostas
irregularmente, sem orientacao definida, ao contrario da sua disposicdo no tecido secundario.
Deste modo, durante o crescimento 6sseo podem ser observadas areas de tecido primario, areas
de reabsorcao dssea e areas de tecido secundario. Assim, uma combinacao de formacao e remocao
de tecido ocorre durante o crescimento do osso.

A ossificacdo intramembranosa ocorre nos ossos chatos do cranio e alguns dos ossos
irregulares (Kierszenbaum, 2008; Mateus, 2010, Ross, 2011). Como o préprio nome indica, este
processo de ossificacao tem inicio no interior das membranas do tecido conjuntivo, onde as células
mesenquimais se diferenciam em osteoblastos. Estes sintetizam o ostedide (matriz nédo
mineralizada) que vai mineralizar e formar os osteocitos. Deste modo, sao formados varios grupos
no centro de ossificacdo, havendo confluéncia de trabéculas 6sseas e o osso fica com um aspeto
esponjoso. Entre as trabéculas formam-se cavidades onde existem vasos sanguineos e células
mesenquimais indiferenciadas, que irdao dar origem a medula o6ssea. Os centros de ossificacdao
crescem radialmente acabando por substituir a membrana conjuntiva pré-existente. A membrana
conjuntiva que nao sofre ossificacdo, passa a constituir o endosteo e o peridsteo (Junqueira e
Carneiro, 1999; Katja e Marieb, 2007; Mateus, 2010).

Na ossificacao endocondral, ocorre aquando da formacao dos ossos curtos e longos, através
da substituicdo da cartilagem hialina por tecido dsseo. No caso dos ossos curtos, primeiro a
cartilagem hialina sofre modificacdes, sendo as cavidades previamente ocupadas pelos condrdcitos
invadidas por vasos sanguineos e células osteoprogenitoras vindas do tecido conjuntivo adjacente.
Estas células diferenciam-se em osteoblastos que vao depositar matriz 6ssea. Os novos 0ssos sao

formados tendo por base os modelos de cartilagem hialina. No caso dos ossos longos, o molde
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cartilagineo possui uma parte média estreita e duas extremidades dilatadas (correspondendo
respetivamente a diafise e as epifises do futuro osso). Posteriormente, forma-se o pericondrio
(membrana de tecido conjuntivo fibroso) que envolve as cartilagens hialinas. Quando a cartilagem
amadurece, ela sofre de hipertrofia. Depois de mineralizar é invadida por vasos sanguineos e
células osteoprogenitoras que se diferenciam em osteoblastos e formam a matriz ostedide. Surgem
mudancas no perioésteo, uma vez que os osteoblastos formam um colar de osso compacto em torno
da diafise e da cartilagem, comecando a haver desintegracdo no centro da diafise. Depois, os
osteoblastos penetram na cartilagem desintegrada para substituir o osso esponjoso, formando
desta forma o centro de ossificacdo primaria que é continua a partir desse centro.
Consecutivamente, o osso esponjoso é formado na diafise. A matriz ossea inicial, na maior parte
do tecido Osseo, é removida por osteoclastos e é substituida por osso lamelar, tornando-se uma
matriz muito organizada, formando predominantemente o osso saudavel presente no individuo
adulto (Mateus, 2010). Logo apo6s o nascimento a cartilagem nas epifises continua a crescer,
aumentando em comprimento e o centro secundario de ossificacdo das epifises. Quando a
ossificacao secundaria € concluida, a cartilagem hialina é totalmente substituida por osso, exceto
em duas areas: na superficie da epifise e entre a epifise e a diafise, nestes locais o osso pode
continuar a crescer até aos cerca de 20 anos, sofrendo d posterior apenas processos de

remodelacao (Kierszenbaum, 2008; Mateus, 2010).

1.4 Regeneracdo Ossea

A regeneracao 6ssea, desde a fase da lesdo a remodelacdo final, envolve uma série de
processos: migracao, diferenciacdo, proliferacao celular e sintese da MEO (Fischer et al., 2011).
Tanto a regeneracdo Ossea, como a remodelacdo Ossea, sdo processos altamente dinamicos,
regidos por complexos mecanismos celulares e moleculares.

O processo de remodelacdo dssea vai ocorrendo ao longo da vida de forma gradual e
mantendo a homeostase. Contudo, com a idade a perda da densidade ossea vai-se agravando
devido ao nimero de osteoclastos aumentar, fruto de uma alteracao hormonal. Assim, o tecido
lesado tem dificuldades em se restituir comecando a surgir doencas oOsseas, tais como a
osteoporose. Do mesmo modo, quando ocorre uma lesao do tecido, resultante de trauma ou
doenca (Osteoartrose, Artrite Reumatoide, Osteomalacia, Osteopetrose, Osteoma, Doenca de
Paget, etc.), o processo de reparacao torna-se mais complexo e é necessario o recurso a pratica
cirdrgica ou efetuar tratamentos especificos.

Deste modo, para a execucao dos processos de regeneracao/reparacao/remodelacao do
tecido lesado é fundamental a presenca de moléculas bioativas, de forma a possibilitarem a
articulacdo entre os processos de reabsorcdo e a formacdo do novo tecido o6sseo. A terapia
proteica tem vindo a mostrar-se promissora na pratica clinica (Khojasteh et al., 2012a). Assim,
tem vindo a ser aprofundado o conhecimento dos fatores de crescimento (FCs), uma vez que, estes
péptidos ou glicoproteinas intervéem nos processos de mitose, quimiotaxia, diferenciacao,
crescimento, proliferacdo, sintese de proteinas em culturas osteoblasticas e producdo de MEO
pelas células (Solheim, 1998; Suarez-Gonzalez et al., 2012). Os FCs desempenham um papel
fundamental na formacado do tecido 6sseo e podem ser usados para promover ativamente a

formacdo/reparacao oOssea (Solheim, 1998; Suarez-Gonzalez et al., 2012). Estas biomoléculas
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podem atuar como fatores endocrinos, paracrinos ou autdcrinos de forma a ativar recetores
especificos da superficie celular e estimular a atividade celular (Herndon et al., 1992).

As proteinas morfogenéticas osseas (PMOs), fator de crescimento transformante beta (FCT-
B), fator de crescimento semelhante a insulina | e Il (FCI-I e FCI-Il), fator de crescimento derivado
de plaquetas (FCDP), fator de crescimento fibroblastico basico e acido (bFCF e aFCF) e fator de
crescimento endotelial vascular (FCEV) constituem exemplos de factores de crescimento que
podem ser usados na regeneracao ossea (Puppi et al., 2010; Wu et al., 2011; Suarez-Gonzalez et
al., 2012, Tsuzuki et al., 2012; Vo et al., 2012).

As PMOs sao importantes no desenvolvimento embrionario e na formacao dssea precoce,
no processo de cicatrizacao de fraturas, estimulam a maturacao dos osteoblastos, induzem a
proliferacdo e diferenciacio de células precursoras em osteoblastos promovendo a
formacdo/regeneracdo oOssea. Devido a estas propriedades, as PMOs tém sido amplamente
utilizados na pratica clinica para o tratamento de fraturas e defeitos d6sseos. Estudos anteriores,
permitiram verificar que as PMOs podem induzir alteracées no metabolismo celular, atuando ao
nivel dos recetores celulares de superficie, ao nivel da ME, ativando redes de sinalizacdo
intracelulares (Pratap et al., 2011; Smith et al., 2011; Wu et al., 2011). Os resultados do estudo
de Wu e a sua equipa (2011) demonstraram que este FCs pode aumentar nao s6 a densidade
mineral 6ssea, mas também outras propriedades mecanicas, uma vez que a arquitetura trabecular
foi melhorada ao nivel do volume e estrutura ossea, sendo uma potencial solucdo para os
tratamentos locais de osteoporose (Wu et al., 2011).

As PMOs-2, -4, -6, -7 e -9 sdao conhecidas por induzir uma morfogénese déssea mais
completa e sao consideradas muito osteogénicas (Yilgor et al., 2012). As PMO-2 e PMO-7
apresentam uma grande capacidade para estimular a formacdo dssea, facilitam/estimulam a
regeneracdo do tecido 6sseo, uma vez que ativam um conjunto de eventos celulares, incluindo a
quimiotaxia, reabsorcao oOssea, diferenciacao celular, manutencao do fenotipo e apoptose (Calori
et al., 2009; Kim et al., 2011; Yilgor et al., 2011, 2012; Lienemann et al., 2012; Tsuzuki et al.,
2012; Vo et al., 2012). No processo de cicatrizacao das fraturas, as PMOs estao sempre presentes
desde a fase inicial, difundindo-se na MEO reabsorvida e induzindo a diferenciacao de células
osteoprogenitoras em osteoblastos, sendo desta forma consideradas moléculas osteoindutoras
(Fisher et al., 2006; Khojasteh et al., 2012a).

Para além das PMOs, os FCT também sdo utilizados nos modelos de regeneracao 6ssea.
Estes FCs apresentam varias isoformas, que sdo produzidas por diferentes linhas celulares. A
principal isoforma presente no tecido dsseo é o FCT-B1, que é sintetizado por osteoblastos
(Solheim, 1998). E de salientar que no tecido 6sseo, o FCT-B estimula a sintese de MEO, promove a
proliferacdo de células precursoras mesenquimais e de osteoblastos em fraturas, estimula a
diferenciacdo de células precursoras mesenquimais, aumenta a expressao dos marcadores de
diferenciacao osteoblastica (tais como a FA, colagénio tipo | e osteonectina), intervém no processo
de ossificacdo endocondral e na angiogénese, estimula a sintese de colagénio e tem uma potente
acdo de quimiotaxia. Contudo, ao contrario das PMOs, o FGF-B s6 induz a formacao de tecido 6sseo
quando injetado na proximidade do tecido dsseo (Dias, 2004; Kim et al., 2005; Fisher et al., 2006;

Verron et al., 2010; Vo et al., 2012). Deste modo, o FCT tem sindo utilizado em sistemas de
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entrega, apresentando efeitos positivos ao nivel da cicatrizacdo de defeitos 6sseos em humanos ou
em animais (Khojasteh et al., 2012a).

Para além dos FCs apresentados € de salientar que a formacao dssea esta dependente da
angiogénese e da vascularizacdo. Deste modo, tem vindo a ser estudada a importancia dos FCs
angiogénicos (FCEV, FCF, FCl e FCDP) para a regeneracao oOssea. O FCEV contribui
fundamentalmente para a angiogénese durante o processo de regeneracdo 6ssea, pois promove a
vascularizacao do tecido no local onde o biomaterial é implantado, aumenta a formacao do tecido
o6sseo e melhora a sua cicatrizacao (Wernike et al., 2010; Vo et al., 2012).

Os FCFs podem induzir ou inibir a cicatrizacao do tecido dsseo dependendo da dose
utilizada. Existem nove estruturas diferentes dos FCFs, sendo os mais abundantes no homem o FCF
acido (aFCF) e o FCF basico (bFCF). O bFCF é produzido por osteoblastos e armazenado em tecidos
esqueléticos, promovendo a cicatrizacao 6ssea, enquanto que o aFCF esta associado a proliferacao
de condrocitos, mostrando-se também eficaz na restauracao da microarquitetura do osso (Fisher et
al., 2006). Os FCFs regulam o crescimento, diferenciacdo e a cicatrizacdo 6ssea, a producao de
protease e a manutencao celular (Solheim, 1998; Fisher et al., 2006). Estudos recentes mostraram
que quando os FCs forem adicionados localmente aos defeitos dsseos, estes contribuiram para
aumentar a formacao e a densidade dssea (Fisher et al., 2006; Khojasteh et al., 2012a).

O FCDP, que é um dimero de dois péptidos (A e B) pode intervir na diferenciacdo dos
osteoblastos, aumentando o nimero de células progenitoras mesenquimais que podem progredir
para linhagem osteoblastica e expressar o fendtipo osteoblastico, devido ao seu papel ativo no
processo mitdtico; pode interferir na angiogénese e ainda aumentar a sintese de colagénio e
estimular a proliferacao de celular (Fisher et al., 2006). Os FCDP-A e B atuam sob genes
reguladores do crescimento celular, intervindo deste modo, na cicatrizacao de feridas e reparacao
de fraturas. E de salientar que num ser humano saudavel as células 6sseas expressam apenas O
gene FCDP-A, enquanto que, as células de um osteossarcoma expressam os dois genes FCDP-A e
FCDP-B (Solheim, 1998).

Os FCls (FCI-1 e FCI-l) sdao exemplos de outros FCs angiogénicos que intervém de forma
positiva na consolidacdo de fraturas (Solheim, 1998; Fisher et al., 2006). Estas proteinas sao
produzidas por diferentes tipos de células, incluindo osteoblastos e intervém na regulacao celular,
na proliferacao e migracao de células mesenquimais, na mineralizacao déssea, no desenvolvimento
da cartilagem e homeostase. O FCI-Il encontra-se na matriz dssea, aumenta a sintese de colagénio
e previne a sua degradacao. Por outro lado, estimula a proliferacdao dos osteoblastos (Solheim,
1998). O FCI-l estimula o DNA 6sseo, aumenta a sintese de colagénio do osso, de proteinas nao
colagénicas e ativa a expressao da osteocalcina.

Assim, devido as caracteristicas apresentadas os FCs sao moléculas fundamentais no
processo de remodelacdo e regeneracao dssea (Puppi et al., 2010; Wu et al., 2011; Khojasteh et
al., 2012a; Suarez-Gonzalez et al., 2012, Tsuzuki et al., 2012; Vo et al., 2012). A consolidacao de
um defeito 6sseo envolve a combinacdo dos processos fisiologicos em termos de proliferacao,
envolvimento de condroblastos e osteoblastos do periosteo (fonte principal), endosteo, vasos

sanguineos, fibroblastos e FCs.
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Apos ocorrer uma fratura dssea, ocorrem trés fases na cicatrizacao deste tecido.

a) Cura reativa

A fase de inflamacao comeca com uma hemorragia a partir das extremidades do osso
danificado e associado ao tecido mole, forma-se um coagulo - hematoma da fratura (Mateus, 2010;
Lienemann et al., 2012). Numa situacdo de inflamacao aguda, os macrofagos sao atraidos para a
fratura e sao libertadas citocinas e FCs. As partes moles da regiao mostram as alteracdes habituais
de inflamacdo aguda, tais como: vasodilatacdo e extravasamento de plasma e leucdcitos. Esta
atividade é vista pela primeira vez no periosteo e nos tecidos circundantes, contudo, prolonga-se
através de todo o tecido lesado. A posteriori, esta atividade fica confinada a area imediatamente
adjacente a fratura (Mateus, 2010).

b) Cura reparativa

Dias ap6s a fratura, as células do peridsteo replicam-se e transformam-se em
condroblastos formando a cartilagem hialina. As células do peridsteo distais junto a fratura,
originam osteoblastos e formam o tecido 6sseo. Seguidamente o tecido torna-se em grande parte
condroide através da ossificacdo endocondral. O novo tecido cresce em tamanho até que se une
aos homadlogos de outras partes da fratura, formando o calo da fratura. No desenrolar do processo
€ necessario o fornecimento de sangue a partir do tecido circundante, como fonte de oxigénio
para o local da fratura. Este é um dos fatores principais que influenciam a unido bem sucedida do
osso. No final a fratura é considerada consolidada, apos analise radiolégica (Mateus, 2010).

c) Remodelacao

A remodelacéo ossea (fase final) é iniciada com a acao dos osteoblastos que vao converter
este tecido em osso lamelar, sendo o tecido 6sseo nao desejado removido por acao dos
osteoclastos. Deste modo, é restaurada a estrutura nativa ao nivel das propriedades bioldgicas e

mecanicas (Mateus, 2010).

E de salientar que no caso de doencas 6sseas, a grande maioria das vezes ndo ocorre o
processo inflamatorio, estando a regeneracdo oOssea restringida ao processo reparativo e a

remodelacao.

2. Engenharia de Tecidos aplicada a regeneracao

do Tecido Osseo

A engenharia de tecidos é uma ciéncia interdisciplinar que combina conhecimentos de
diferentes areas: ciéncias biologicas, medicina, quimica, fisica, em interligacdao com a engenharia
(de materiais, biologica, biomédica, genética, quimica, fisica, eletrotécnica) (Lo et al., 2012;
Petrovic et al., 2012). Esta area do conhecimento é um campo emergente, multidisciplinar,
propenso a revolucionar a forma de melhorar a qualidade de vida de milhdes de pessoas em todo o
mundo; restaurando, mantendo ou melhorando a funcao de orgaos e tecidos. A engenharia de
tecidos preocupa-se em estudar uma grande variedade de estratégias que envolvam células,
biomateriais, moléculas bioativas, manipulacao genética com o intuito de regenerar ou produzir

tecidos (in vitro ou in vivo) (Spector, 2006; Petrovic et al., 2012). Deste modo, os investigadores
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tém vindo a desenvolver tecnologias para acelerar a regeneracéo de tecidos, abrindo caminho para
a pratica cirlrgica, nomeadamente ao nivel da ortopedia, estomatologia e cirurgia maxilo-facial
(Petrovic et al., 2012). Assim a engenharia de tecidos aplicada a regeneracao 6ssea designa-se por

Engenharia do Tecido Osseo (ETO) (Figura 2).

Biomateriais

Células
Precursoras

Osteoblastos

Sequéncia
Peptidica A
AN

Fatores de
Crescimento

Figura 2. Representacdo esquematica dos elementos intervenientes na Engenharia de Tecido Osseo.

Embora a reparacdo Ossea seja geralmente um processo eficiente, em determinadas
circunstancias, quando o defeito 6sseo é extenso a capacidade que o tecido apresenta para
suprimir a lesdao é diminuta. Deste modo, muitas vezes é necessario o recurso a utilizacao de
materiais temporarios e/ou definitivos para preenchimento do defeito 6sseo. Historicamente, este
tipo de defeitos Osseos (pos-traumaticos grandes) resultava na amputacao do membro lesado. Nas
Ultimas décadas, auto-enxertos de osso esponjoso, enxertos vascularizados, enxertos combinados
com implantes metalicos tém constituido uma alternativa a amputacdo, mas ainda assim, muitas
vezes envolvem tratamentos muito prolongados, varias cirurgias e uma diminuicdo da qualidade de
vida do paciente. Atualmente, o tratamento padrdao de defeitos oOsseos de tamanho critico
(defeitos que ndao sdo regenerados por si s0) é o enxerto 6sseo autégeno (Mehta et al., 2012).
Neste tratamento, o osso € removido de outro local do hospedeiro (tipicamente a partir da crista
iliaca ou pélvis) e posteriormente é usado para encher o defeito 6sseo (Mehta et al., 2012). No
entanto, a taxa de complicacGes associadas a este tipo de enxertos 6sseos ainda é muito elevada e
pode incluir morbilidade na area doadora, dor, paralesia, hospitalizacao prolongada e reabilitacao,
aumento do risco de infeccao profunda, inflamacao e disponibilidade limitada. Outra opcao é o uso
de aloenxertos o6sseos (tipicamente derivados de cadaveres humanos). O sucesso tanto destes
enxertos 0sseos (auto e alo) é atribuido a semelhanca fisica e bioldgica entre o tecido doador e o
tecido de acolhimento (Mehta et al., 2012). No entanto, os aloenxertos ortopédicos apresentam
um maior risco de infecao para o dador e receptor, pois podem induzir a transmissao de doenca e
a resposta imune do hospedeiro. Um outro recurso para a reparagao dssea consiste na utilizacao de

xenoenxertos, contudo, apods décadas de investigacdo, pesquisa e realizacdo de ensaios clinicos,

17



este tipo de enxertos sao atualmente considerados inadequadas para transplante devido ao risco
de transmissao de doencas, de virus, desencadear a infecdo, toxicidade associada com a
esterilizacao, imunogenicidade e, finalmente, rejeicao do hospedeiro (Mehta et al., 2012). Assim,
a ETO tem surgido como uma alternativa promissora na superacao de problemas de perda 6ssea,
rejeicdio e escassez de dadores para obtencao de transplantes (alo-transplantes e xeno-
transplantes). Deste modo, hoje em dia, é notdria a crescente evolucdo no desenvolvimento de
substitutos dsseos, uma vez que ainda nao foi atingida a eficacia clinica para o tratamento dos
problemas que afetam o tecido 6sseo. Para a ETO os biomateriais sdo um componente
fundamental, uma vez que, sao importantes nas interacoes celulares, na formacao e/ou
reconstrucao de um defeito, fornecendo um suporte para o tecido recém-formado. Os biomateriais
para poderem ser usados em ETO necessitam possuir varias propriedades, que serdo abordadas
ainda neste capitulo.

Os biomateriais que tém vindo a ser utilizados na pratica clinica sao diversos. Estes podem
ser classificados tendo em conta a sua origem, como sintéticos, naturais ou hibridos. Sao exemplos
de materiais naturais o quitosano, alginato, colagénio (Kim et al., 2008; Cheng et al., 2011;
Fonseca et al., 2011). Como materiais sintéticos temos por exemplo as ligas metalicas e as
ceramicas (Bansiddhi et al., 2008; Tripathi e Basu, 2012). Contudo, a aposta crescente tem vindo a
ser a combinacdo de varios materiais (polimeros e ceramicos; materiais sintéticos e naturais), uma
vez que se tem mostrado uma estratégia vantajosa devido a combinacao de propriedades quimicas
e fisicas que permitam o desenvolvimento de estruturas com uma composicao e propriedades
semelhantes, desenvolvendo um biomaterial com caracteristicas “perfeitas” para restaurar as
funcoes nativas do tecido lesado (Hutmacher et al., 2007; Swetha et al., 2010; Chen et al., 2011;
Reves et al., 2012; Chang et al., 2013).

Os biomateriais podem ainda ser classificados tendo em conta a sua degradabilidade, em
biomateriais permanentes, como é o caso das proteses fixas de titdnio ou ceramicas, ou os
biomateriais biodegradaveis, tais como: scaffolds de hidroxiapatite, hidrogéis injetaveis de
quitosano e hidroxiapatite, esponjas de quitosano e pectina, fibras de quitosano, microesferas de
colagénio, membranas de colagénio e silica (Cui et al., 2010; Coimbra et al., 2011; Cheng et al.,
2011; Lee et al., 2012; Tripathi e Basu, 2012; Chang et al., 2013). E de salientar, que as proteses
de titanico ou ceramicas sdo ainda hoje muito utilizadas, contudo, problemas associados com a sua
rejeicao requerem nova cirurgia para extracao ou substituicdo das proteses. Esta situacdo aumenta
0 custo associado e afeta o bem-estar do paciente. Para tentar ultrapassar estes problemas, novos
biomateriais tém vindo a ser desenvolvidos. Materiais estes que apos implantados num local de
defeito Osseo sejam capazes de promover a regeneracao 0ssea, restabelecendo as funcoes e a
estrutura do osso nativo.

Assim, devido a panoplia de materiais existente, a sua escolha tem de obedecer a varios
fatores tais como, a funcao que se pretende que o implante desempenhe no organismo, a idade e
o metabolismo do paciente. Deste modo, diversas técnicas tém sido desenvolvidas para produzir
scaffolds adequados as mais variadas aplicacées. Sao utilizados materiais diversos, desde naturais
a sintéticos, ou combinactes dos dois e as caracteristicas fisicas destes scaffolds vao sendo
modificadas de forma a maximizar a resposta celular e do tecido, estando disponiveis em

diferentes formas (granulos, blocos e injetaveis) (Lanza, 2007).
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Desde meados dos anos 70, as estruturas tridimensionais foram uma importante
componente do desenvolvimento da engenharia de tecidos (Lanza, 2007). No entanto, por vezes
surgem dificuldades com a aplicacdo clinica de scaffolds pré-formados, o que tem levado ao
aperfeicoamento de técnicas de moldagem, por exemplo a prototipagem rapida, que permite o
desenvolvimento de um scaffold por medida, com uma forma exterior bem definida e uma
arquitetura interior controlada (Schieker et al., 2006; Fisher, 2007). Contudo, nos ultimos anos,
tem ocorrido um rapido desenvolvimento no campo dos materiais injetaveis. O desenvolvimento de
cimentos a base de fosfato de calcio tornaram-se injetaveis indicados para reparar e regenerar o
tecido 6sseo, uma vez que apos implantacdao eram rapidamente integrados na estrutura dssea
(Muzzarelli, 2011). No entanto, o interesse em hidrogéis como biomateriais tem vindo a aumentar
devido a possuirem caracteristicas adequadas para aplicacoes de engenharia de tecidos.

A utilizacdo de injetaveis (materiais fluidos, altamente viscosos, ou nanoparticulas) para
aplicacées na ETO pode oferecer vantagens em relacdo a abordagem do scaffold solido pré-
formado, nomeadamente ao nivel da osteointegracao (Lanza, 2007; Puppi et al., 2010; Muzzarelli,
2011). Em primeiro lugar, podem ser entregues por via de injecao, sendo mais facil de aplicar,
permitindo uma moldabilidade favoravel do biomaterial no local de defeito, resultando num
contacto imediato, independentemente da forma do defeito (Fisher, 2007; Puppis, 2010; Rorke,
2010). O injetavel pode ser reticulado in situ com um controlo temporal e espacial exato e de uma
forma minimamente invasiva, sendo evitada uma cirurgia aberta para posterior colocacao do
scaffold (Fisher, 2007; Stevens, 2007).

Em segundo lugar, se necessario, alguns hidrogéis podem ser facilmente modificados com
a adicao de grupos bioativos e terapéuticos para reforcar as interacdes celulares (Lanza, 2007;
Stevens, 2007; Puppis, 2010). Estas modificacdes incluem também a adicdo de péptidos
proteoliticamente degradaveis para melhorar a biodegradabilidade e aumentar a fixacdo (Lanza,
2007). Do mesmo modo, propriedades tais como: a viscosidade, a hidrofilicidade, o tempo de
configuracao dos injetaveis apresentam-se como potenciadores do seu sucesso (Stevens, 2007;
Puppis, 2010).

Com este intuito varios biomateriais injetaveis tém sido desenvolvidos, utilizando variados
materiais tais como: alginatos, colagénio, dextrano, quitosano, oOxido de polietileno, acido
hialurénico e cola de fibrina (Lanza, 2007; Puppis, 2010). Por exemplo, uma solucdo de poli
(fumarato de propileno) pode ser injetada e polimerizada num local de defeito oOsseo para
preencher qualquer defeito (Stevens, 2007). Do mesmo modo, um composto de fosfato de calcio e
quitosano também se apresenta como um bom material injetavel, facilmente reabsorvivel e com
maior resisténcia devido a incorporacdo do quitosano (Stevens, 2007). Um outro injetavel a base
de acido hialuréonico misturado com FCF no local de uma fratura éssea mostrou aumento da
formacéo dssea e boa resisténcia mecanica num curto periodo de tempo (Stevens, 2007).

Os injetaveis também tém sido utilizados como veiculos de transporte de microesferas ou
microparticulas, farmacos ou fatores de crescimento (Tan et al., 2010; Verma e Kumar, 2010;
Larsson e Hannink, 2011). Verma e Kumar (2010) desenvolveram um injetavel com microesfera de
PLGA que mostrou ser um biomaterial ndo invasivo para aplicacées na ETO. Também Tan e seus

colaboradores (2010) desenvolveram um composto ésseo injetavel utilizando um hidrogel de
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alginato de calcio para transportar nanoparticulas de hidroxiapatite/colagénio, apresentando bons
resultados ao nivel da degradabilidade e biocompatibilidade.

Contudo, a aplicacao destes injectaveis é limitada devido a falta de integridade mecanica,
a dificuldade de esterilizacao e manuseio, ao controle da cinética de gelificacao do material e a

cinética de degradacao da composicao (Puppis, 2010).

Deste modo a ETO, tem vindo a proporcionar o desenvolvimento de variadissimos
biomateriais que em conjunto com células e outras moléculas bioativas tém melhorado o processo
de regeneracao ossea (Figura 2 e 3) (Jimi et al., 2012; Khojasteh et al., 2012a; Mehta et al.,
2012). Contudo, é necessario aprofundar os conhecimentos sobre interacoes célula-biomaterial-
moléculas biativas que ocorrem a nanoescala (Laurencin e Nair, 2008; Vallet-Regi e Ruiz-
Hernandéz, 2011). Estes processos sao complexos e como tal, tém vindo a ser objeto de constante
de analise pela ETO, com o intuito de se poder recriar as interacdoes presentes no tecido 6sseo

nativo (Dimitriou et al., 2011).

Injetavel Particulas Fibras  Formas sélidas Moldagem/ Revestimentos Préteses
(Hidrogel)  (micro/nano) Impresséo por camada
3D

NOVO OSSO

Figura 3. Representacao esquematica da variedade de biomateriais que podem ser usados na ETO.

3. Biomateriais

Em 1976 na primeira Conferéncia de Consenso da Sociedade Europeia de Biomateriais, o
termo biomaterial foi definido como sendo um material nao viavel utilizado em dispositivos
médicos, destinado a interagir com os sistemas biologicos. No entanto, a definicao atual proposta
pela mesma Sociedade Europeia de Biomateriais é diferente (O’Brien, 2011). Atualmente, um
biomaterial é definido como um material que ird estabelecer interfaces com os sistemas
bioldgicos, com o intuito de tratar ou restabelecer as funcées de um tecido ou érgao do organismo
(O’Brien, 2011). Esta mudanca verificada na definicdo traduz a evolucdo que vem sendo notoria
neste campo dos biomateriais. No entanto, num estudo mais recente foi publicada uma outra
definicao de biomateriais em que este foi definido como sendo uma substancia desenvolvida para

recriar uma estrutura por si sd, ou para formar um sistema complexo, que posteriormente possa
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ser usada em processos de diagnostico ou terapéutico, em medicina humana ou veterinaria
(Williams, 2009; Vallet-Regi e Ruiz-Hernandez, 2011).

Ao longo de varias décadas, os biomateriais tém vindo a ser utilizados pela engenharia de
tecidos para o fabrico de matrizes de suporte (scaffolds) que proporcionem um suporte estrutural
para células especificas. Apos a adesao celular podem ser desencadeados processos diversos tais
como, migracao, proliferacao e diferenciacao, pretendendo deste modo reproduzir a estrutura
nativa do tecido (Pielichowska, 2008). Assim, a selecao do biomaterial mais adequado para a
aplicacao na ETO é um passo determinante, uma vez que as suas propriedades sao essenciais para
o sucesso do biomaterial quando implantado no tecido lesado.

A evolucédo dos biomateriais tem contemplado diferentes fases que tém contribuido para o
desenvolvimento dos materiais, procurando reproduzir as condi¢ées nativas do tecido onde o
material vai ser implantado (Figura 4).

Metaise | Ceramicose N::E’; C;r:go Engenharia
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Hibridos | (Scaffolds)
N\ /
. . Biomateriais Biomateriais ) . . h
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bioinertes bioreabsorviveis bioreabsorviveis biomiméticos
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Figura 4. Representacao esquematica da evolucao dos biomateriais nos ultimos anos (adaptado de Allo et al.,
2012).

O desenvolvimento de biomateriais tendo em conta as suas propriedades sob o ambiente
fisioldgico, foi divido em trés ou quatro geracoes dependendo dos autores (ainda existe uma certa
controvérsia na separacao entre a terceira e a quarta geracao de materiais).

A primeira geracao de biomateriais incluiu essencialmente, o aco inoxidavel, o cobalto e o
titanio. Estes materiais tiveram uma grande importancia ao longo da histéria, especialmente ao
nivel de aplicacoes de carga em cirurgias ortopédicas e odontoldgicas. A primeira geracao era
constituida por materiais bioinertes que pretendiam atuar como substitutos do tecido lesado. O
sucesso destes materiais deve-se a sua resisténcia a corrosao, contudo a elevada forca de
resisténcia dos metais pode criar tensées em torno do implante. Para além disso, estes materiais
nao eram biodegradaveis ou bioativos. Estas caracteristicas impulsionaram o desenvolvimento de

novos materiais, surgindo a segunda geracdo, que pretendia reparar o tecido lesado ao contrario
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da geracao anterior, que apenas tinha como objetivo substituir o tecido danificado. A segunda
geracao de biomateriais englobava ceramicas e polimeros. Ceramicas como a hidroxiapatite (HA),
fosfatos de calcio e os vidros bioativos, tém atraido especial atencédo, devido as suas propriedades
de biocompatibilidade e biatividade, no entanto, estes materiais sao frageis e tém baixa
estabilidade mecanica, o que os torna pouco adequados para aplicacdes de suporte de carga. Os
polimeros, tais como o poli (acido lactico), poli (acido glicolico), poli (e-caprolactona) e os seus
copolimeros sao materiais que devido a sua composicdo, estrutura e, consequentemente, as suas
propriedades podem ser adaptadas as necessidades especificas. Por exemplo, a sua
biodegradabilidade pode ser controlada e a resisténcia mecanica de compressao pode aproximar-
se a do osso cortical. Relativamente aos polimeros sintéticos, a policaprolactona (PCL) tem
recebido atencdo especial nos Ultimos anos, o que contribuiu para um grande aumento na sua
aplicacao. Contudo, os polimeros sintéticos também apresentam desvantagens, tais como: a
alteracdo das suas propriedades, mesmo para a mesma composicdao, ao nivel da funcao de
producédo, da temperatura de esterilizacdo do ambiente local, e da geometria do desenho. Além
disso, eles apresentam baixa rigidez e osteocondutividade. Contudo, se um scaffold de base
polimérica tiver quantidade suficiente de materiais bioativos, tais como bioceramicas, pode
melhorar estas propriedades. Os materiais de terceira geracdo tém por base estes scaffolds
compositos polimero/bioceramicos, representam uma alternativa conveniente para aplicacdées na
regeneracdo de tecido dsseo, devido a possibilidade de se adaptarem a varias propriedades,
dependendo das necessidades especificas. Assim, os compodsitos tém demonstrado ser mais
eficazes para melhorar as propriedades mecanicas e de bioatividade, em comparacdo com as
ceramicas e os polimeros isolados. Estes materiais também tém vindo a ser desenvolvidos a
nanoescala, uma vez que € a esse nivel que se processam as reacoes biologicas.

Com o evoluir da ciéncia, as novas tecnologias desenvolvidas na area de ETO tém
permitido aprofundar os conhecimentos ao nivel da biologia molecular, com o intuito de se
desenvolverem materiais inteligentes ou biomiméticos, cujo desafio na sua concecao é reproduzir
o grau de complexidade necessario para imitar a ME do tecido natural (Holzapfel et al., 2012).
Esta grande variedade de biomateriais que hoje existe é de extrema importancia, no sentido de
abranger uma grande variedade de aplicacbes ortopédicas e estomatoldgicas. Contudo, um longo
caminho ha a percorrer, a biodegradabilidade, a competéncia mecanica, a inducdo da
vascularizacao sao tematicas que ainda necessitam de ser trabalhadas antes da aplicacao clinica
destes materiais. O desenvolvimento de scaffolds 3D com potencial osteogénico e angiogénico
continuam a ser um grande desafio. Uma das alternativas para melhorar o seu potencial é a
incorporacdo de moléculas bioativas, tais como os FCs (Khojasteh et al., 2012a). Por exemplo, as
modificacdes da superficie dos nanocompositos através da alteracdo de grupos funcionais na sua
superficie pode proporcionar locais para ligacdes celulares, melhorando o interface célula-
biomaterial e desta forma permitir a regeneracdao dssea. No entanto continua a existir um
conhecimento limitado acerca dos mecanismos de degradacao, cinética de libertacao de ides e o
estimulo angiogénico destes sistemas altamente porosos. Uma outra alternativa para a obtencao
de um biomaterial ideal para a regeneracao ossea, tem sido a incorporacao de células precursoras

nos scaffolds, células estas que sdo capazes de se diferenciarem no fenotipo pretendido e
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possibilitar a regeneracao do tecido lesado (Ben-David et al., 2011; Khojasteh et al., 2012b; Ko et
al., 2012).

3.1 Propriedade dos Biomateriais

A producao do biomaterial ideal para a regeneracdo dssea é um processo complexo uma
vez que tem de atender a requisitos especificos, tais como:

- Biocompatibilidade - é o termo mais comummente usado para descrever a
compatibilidade ou a harmonia dos biomateriais com os sistemas vivos, € a capacidade de existir
um contacto com os tecidos do organismo sem causar danos para 0 mesmo, nao causando efeitos
adversos num sistema biolégico (Anderson, 2012; Patel e Gohil, 2012). A adesao celular, o
restabelecimento normal das funcdes celulares, a migracao das células para a superficie do
biomaterial e a proliferacao celular sao indicadores da biocompatibilidade de um biomaterial
(Anderson, 2012). Apos a implantacao, um biomaterial biocompativel deve ser capaz de promover
a adesao celular, nao desencadeando nenhuma resposta alérgica, inflamatoria ou toxica, que possa
reduzir a cicatrizacao, regeneracao ou ainda causar rejeicao (Orive et al., 2009; Belluci et al.,
2010; O’Brien, 2011; Vallet-Regi e Ruiz-Hernandez, 2011).

- Bioativo - O biomaterial deve ser capaz de permitir uma interacao fisica, entre o tecido
e o material, ou seja, induzir uma atividade bioldgica especifica (Belluci et al., 2010; Bose e
Tarafter, 2012). Numa perspectiva celular, a bioatividade de um material reflete a adesao e a
diferenciacdo celular sobre a superficie do material sem formacdo de uma capsula fibrosa
(Hannink e Arts, 2011; Vallet-Regi e Ruiz-Hernandez, 2011).

- Biodegradavel - O biomaterial deve ser estruturalmente estavel por tempo suficiente
para permitir a regeneracao do tecido. A velocidade de degradacao do biomaterial deve ser
semelhante a da regeneracao do tecido. Os produtos resultantes da degradacao do biomaterial nao
devem ser toxicos e devem ser capazes de ser eliminados do organismo sem lesarem outros orgaos
(Orive et al., 2009; Belluci et al., 2010; Bose e Tarafter, 2012).

- Propriedades mecanicas - As propriedades mecanicas dos biomateriais devem ser
adequadas a funcdo que os mesmos vao desempenhar no organismo. O biomaterial deve possuir
uma resisténcia mecanica similar a do tecido nativo. Esta propriedade reveste-se de grande
importancia, tendo-se mostrado um grande desafio para a ETO, uma vez que o biomaterial tem de
ter uma integridade mecanica suficiente para garantir o processo de remodelacao do tecido lesado
e/ou servir de suporte (no caso da aplicacdo de uma protese). A resisténcia mecanica dos
biomateriais é imprescindivel para a formacdao da matriz, para o desenvolvimento de uma
estrutura de suporte, de forma a suportar a carga, ao mesmo tempo que deve apresentar
porosidade suficiente para o crescimento celular e para a remodelacao da homeostase (Salgado et
al., 2004; Hutmacher et al., 2007; Martins et al., 2010). Os materiais devem ser selecionados de
modo a permitirem o suporte da estrutura 6ssea até a formacao do novo tecido, ou seja, até que
haja remodelacao do tecido do hospedeiro, capaz de suportar cargas, tensoes e poder assegurar o
seu papel estrutural (Hollister, 2005; Butscher, 2011). Nos Ultimos anos tém sido desenvolvidos
muitos materiais que apresentam boas propriedades mecanicas, contudo isso deve-se ao facto de

apresentarem uma fraca porosidade, o que vai também condicionar a aplicabilidade do biomaterial
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in vivo, pois reduz a adesao e a proliferacao celular e nao permite uma vascularizacao adequada.
Deste modo, é necessario existir um equilibrio entre as propriedades mecanicas e a porosidade.

- Porosidade - A porosidade reveste-se de uma importancia fulcral nos biomateriais
implantados no tecido 6sseo, uma vez que, uma arquitetura suficientemente porosa e interligada
permite assegurar a infiltracao de células e FCs, adesao e proliferacao celular, uma adequada
difusao do oxigénio, nutrientes, para a construcdo de uma nova matriz celular, bem como permitir
a difusao dos produtos de degradacao e metabolitos para fora do organismo, sem a interferéncia
de outros 6rgados ou tecidos e ainda a vascularizacdo do tecido que se pretende regenerar. O
tamanho dos poros também é muito importante, uma vez que as células interagem com os
biomateriais através dos grupos quimicos (ligantes) que se encontram na sua superficie. Deste
modo, o biomaterial deve apresentar uma estrutura porosa interconectada (mais de 90% e
tamanhos de poros entre 100-350um).

- Propriedades de superficie dos biomateriais - Para além da porosidade, outras
propriedades de superficie devem ser tidas em conta na construcdao de um scaffold, afim de,
promover a proliferacdo, adesao e diferenciacdao das células. A morfologia, a hidrofilicidade e a
carga de superficie sao fatores de controlo, in vitro, da adesao celular, migracado, crescimento,
propagacao e sinalizacdo intracelular. In vivo as propriedades de superficie dos biomateriais
contribuem para o recrutamento de células e para o interface tecido-scaffold (Puppi et al., 2010).
Ou seja, aquando da insercao do scaffold no local de defeito, este vai contatar com o ambiente
fisiologico circundante e vai sofrer um reconhecimento biomolecular por parte das células (Puppi
et al., 2010). Este reconhecimento deve permitir a integracao bioldgica do scaffold no meio
envolvente de forma a proporcionar uma formacao/reparacao oOssea eficaz. A incorporacao de
ligantes bioativos nos scaffolds tais como: peptideos e polissacarideos (fibronectina, laminina e
vitronectina) tém favorecido a sua integracao no organismo. Recentemente, tém sido incorporadas
nos scaffolds sequéncias curtas de peptideos derivados de proteinas da ME (por exemplo: Glu7-Pro-
Arg  -Gly-Asp-Thr, Ser-Val-Val-Tyr-Gly-Leu-Arg (SVVYGLR); peptideos arginina-glicina-acido
aspartico (RGD)). Estas sequéncias vao ser reconhecidas pelas membranas das células, que desta
forma através respostas celulares especificas vao promover a adesao celular e consequentemente
a regeneracao ossea (Fujisawa et al., 1997; Egusa et al., 2009; Puppi et al., 2010; Wojtowicz et
al., 2010).

- Arquitetura/Design do scaffold - Aquando do desenvolvimento de um scaffold é
importante a projecao de uma determinada arquitetura. Os scaffolds devem possuir uma estrutura
porosa interconectada com elevada porosidade para permitir a penetracao celular e a difusao de
nutrientes e metabolitos celulares para a ME. A porosidade também é importante para garantir a
vascularizacao do tecido. Contudo, a porosidade deve ser adequada de forma a que o scaffold
possua resisténcia mecanica e ao mesmo tempo reproduzir a estrutura ossea nativa. A arquitetura
do scaffold deve ter em conta o local onde este vai ser aplicado e a extensao da lesao.

- Tecnologia de fabrico - Por fim, para que um biomaterial possa ser usado em meio
clinico tem de se ter em conta o seu processamento de fabrico, as tecnologias/métodos utilizados
e os custos associados. Desta forma, o desenvolvimento de um biomaterial para além da selecao

do material, deve também ter em conta a tecnologia de processamento mais adequada.
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3.2 Classificacao dos Materiais quanto a origem

Na ETO os materiais utilizados podem ser classificados tendo em conta a sua origem, em

materiais naturais, sintéticos e biocompositos.

3.2.1 Materias Naturais

Na ETO sao utilizados varios materiais naturais, tais como: polissacarideos (amido,
alginato, quitina/quitosano, celulose, derivados do acido hialurdnico), proteinas (colagénio,
fibrina, seda), biofibras (lignoceluloses) e outros (Malafaya et al., 2007; Zhang et al., 2009;
Schneider et al., 2010; Kolambkar et al., 2011; Muzzarelli, 2011). Os polimeros naturais sao uma
das opcoes mais atraentes, principalmente devido as suas semelhancas com a ME, versatilidade
quimica, promovem interacdes celulares, sao biocompativeis e biodegradaveis (Swetha et al.,
2010).

3.2.1.1 Polimeros proteicos
Colagénio

O colagénio (Figura 5) é considerado por muitos investigadores como um biomaterial ideal
para a engenharia de tecidos, porque € o principal componente da ME. Esta proteina confere
suporte aos tecidos conectivos, como a pele, tenddes, ossos, cartilagem, vasos sanguineos e
ligamentos. Por outro lado, intervem na regulacao, proliferacao e diferenciacao celular (Malafaya
et al., 2007; Schneider et al., 2010; Xu et al., 2011). Nos seres vivos existem diferentes tipos de
colagénio, embora, o colagénio tipo | seja o mais abundante. Devido a este facto este tipo de
colagénio tem sido o mais investigado para aplicacdes biomédicas, uma vez que apresenta varias
caracteristicas, tais como: alta resisténcia mecanica, € biocompativel e biodegradavel, apresenta
baixa antigenicidade e pode ser modificado através de varios processos quimicos (para se tornar
biocompativel) (Chen et al., 2007; Shi et al., 2011; Lee et al., 2012).

Figura 5. Estrutura quimica do Colagénio (adaptado de Seal et al., 2001).

O colagénio é isolado principalmente a partir de tecidos animais, o que levanta questoes
de seguranca relativamente a sua utilizacdo, pois pode atuar como vetor para a transmissao viral e
de prides (Malafaya et al., 2007). Contudo, tém sido desenvolvidas novas técnicas de purificacao,
de modo a que o colagénio derivado de tecidos animais possa vir a ser utilizado em seres humanos
(Malafaya et al., 2007), apesar deste, ter um custo elevado.

O colagénio é comercializado sob diferentes formas estruturais, tais como: esponjas, géis
e nanofibras (Xiao et al., 2003; Xu et al., 2005; Shih et al., 2006; Chen et al., 2007; Malafaya et
al., 2007). Esta proteina tem sido combinada com diferentes biomateriais, tais como: quitosano
(Arpornmaeklong et al., 2008), acido Poli (lactico-co-glicdlico) (APLG) (Kuo e Yeh, 2011; Mou et
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al., 2011), fosfato de calcio, hidroxiapatite (Wang et al., 2009; Zhou e Lee, 2011; Lee et al.,
2012), glicosaminoglicanos (Tierney et al., 2009; Murphy et al., 2010) e vidros bioativos (Xu et al.,
2011), a fim de promover a regeneracao Ossea. Deste modo, as suas propriedades biologicas,
fisicas e quimicas sao melhoradas em comparacao com biomateriais com um s6 componente. Por
outro lado a combinacdo de diferentes materiais com o colagénio aumenta a sua
biocompatibilidade, permite regular a sua taxa de degradacao e ainda obter estruturas 3D com
uma arquitetura semelhante ao tecido nativo (Lee et al., 2012).

Um estudo recente revelou que a combinacdo do colagénio tipo | com o tipo Il permite o
desenvolvimento de um biomaterial promissor para aplicacdes de ETO, uma vez que estas
proteinas existem em abundancia no osso e apresentam propriedades osteoindutoras (Schneider et
al., 2010). As fibras de colagénio |, amplamente utilizadas na ETO, apresentam uma grande
resisténcia a tracdo, e o colagénio Ill aumenta a estabilidade estrutural e a taxa de reabsorcao.
Deste modo, a sua combinacao permitiu a producao de um compésito estavel, com propriedades

mecanicas e osteoindutoras adequadas.

3.2.1.2 Polimeros de Polissacarideos

Os polissacarideos sdao uma classe de biopolimeros constituidos por mondémeros de
aclcares simples (Malafaya et al., 2007). Os monémeros (monossacarideos) estdo ligados entre si
por ligacdes O-glicosidicas, conferindo aos polissacarideos a capacidade de formar polimeros
lineares e ramificados. Estes polimeros podem ser obtidos de diferentes fontes: microbiana,
animal e de plantas (Mano et al., 2007).

Os polissacarideos tém propriedades que sao muito atraentes para aplicacdes na ETO,
principalmente devido a sua biodegradabilidade, biocompatibilidade, semelhanca com a ME,
permitem a adesdo celular, propriedades estas que potenciam a regeneracao Ossea. Estas
biomoléculas possibilitam ainda a formacao hidrogéis e apresentam no geral, baixos custos de
aquisicao (Mano et al., 2007; Osoério, 2007; Martins et al., 2010).

Quitosano

Na Gltima década, os biomateriais a base de quitosano (QT) tém sido intensamente
investigados para serem aplicados na ETO (Martins et al., 2009; 2010). O QT é produzido pela
desacetilacdo da quitina e é constituido por copolimeros de B(1—4)-glucosamina e N-acetil-D-
glucosamina (Figura 6). Este polimero é obtido principalmente na casca de crustaceos, cuticulas de

insetos e paredes celulares de fungos (Thein-Han e Misra, 2009; Miranda et al., 2011).

Figura 6. Estrutura quimica do Quitosano (adaptado de Tuzlakoglu, 2007).

Este polimero apresenta propriedades muito atrativas para a ETO, uma vez que é

biologicamente renovavel, biodegradavel, biocompativel, nao-antigénico, biofuncional, tem
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propriedades antibacterianas e antimicoticas, é acessivel e pode ser produzido com diferentes
formas (Khor e Lim, 2003; Malafaya et al., 2007; Ribeiro et al., 2009; Martins et al., 2010;
Palmeira-de-Oliveira et al., 2010; Pinto, 2010; Miranda et al., 2011).

O QT tem vindo a ser usado para produzir membranas, esponjas, hidrogéis, matrizes 3D,
micro e nano particulas, microesferas, fibras, malhas de fibras 3D, nanofibras (Duarte et al.,
2010a, b; Jayakumar et al., 2010; Li et al., 2010; Pinto, 2010; Shalumon et al., 2010). Estas
estruturas (dispositivos) tém sido utilizadas como sistemas capazes de transportar biomoléculas
(FCs e agentes farmacéuticos), com efeito benéfico para acelerar o processo de regeneracao dssea
(Malafaya et al., 2007; Osorio, 2007; Duarte et al., 2010a, b; Jayakumar et al., 2010; Li et al.,
2010; Martins et al., 2010; Pinto, 2010; Shalumon et al., 2010).

O QT pode ser processado através de diferentes metodologias. Correlo e seus
colaboradores (2009) produziram fibras de QT por processamento de fusao-sem solventes (“melt
processing”) (Correlo et al., 2009). Este processamento ndo altera as suas caracteristicas,
incluindo a rugosidade da superficie e o volume dos microporos (Correlo et al., 2009). A inversao
de fase assistida (“assisted phase inversion”) também é uma metodologia usada para produzir
scaffolds 3D de quitosano, com potenciais aplicacées na ETO (Temtem et al., 2009; Duarte et al.,
2010c). Temtem e os seus colegas (2009) demonstraram que o dioxido de carbono em condicoes
supercriticas pode ser usado para produzir diferentes scaffolds de QT, que podem vir a ser
utilizados como sistemas de entrega de farmacos e/ou como matrizes para sustentar in vitro a
adesao celular e promover a proliferacao celular, eventos que sao fundamentais para aplicacao
destas estruturas em ETO e medicina regenerativa (Temtem et al., 2009). A utilizacao de
condicdes supercriticas pode ser usada para controlar a morfologia, densidades e porosidade. Além
disso, o didxido de carbono sendo um gas, pode ser facilmente utilizado para criar os poros, o que
se torna importante na producao de scaffolds porosos, sem deixar qualquer vestigio de residuo,
uma vantagem para o ambiente celular envolvente (Temtem et al., 2009).

Contudo e apesar da variedade de metodologias apresentadas, a liofilizacao continua a ser
a técnica mais utilizada para produzir scaffolds 3D, porosos e homogéneos de QT (Yang et al.,
2010). Além disso, as propriedades dos scaffolds de QT, tais como, estrutura, cristalinidade e
resisténcia mecanica podem ser moduladas através da utilizacao de diferentes concentracoes de
QT, peso molecular e desacetilacao do QT, tornando-o deste modo, mais atrativo para ser aplicado
na regeneracao do tecido d6sseo (Yang et al., 2010).

Para além disso, o QT também tem sido utilizado em aplicacdes clinicas oOsseas,
combinado com uma variedade de materiais, tais como: alginato, HA, fosfatos de calcio, poli
(metilmetacrilato), acido poli (L-lactico) e acido hialuronico (Malafaya et al., 2005; Muzzarelli,
2009; Thein-Han e Misra, 2009; Kievit et al., 2010). O QT tem vindo a ser combinado com sais 2-
glicerofosfato e nanoparticulas produzidas com vidros bioativos, com o objetivo de serem
preparados novos hidrogéis injetaveis, para aplicacées ortopédicas, devido a apresentarem boas
propriedades de osteointegracao (Muzzarelli, 2011). Num outro estudo, o QT foi utilizado para
aumentar a biocompatibilidade de revestimentos de apatite depositados na superficie de ligas de
titanio, para aumentar a adesdo celular (Pang e Zhitomirsky, 2007). Estas modificacbes das

superficies de titanio tendem a melhorar a sua integracao no tecido (Muzzarelli, 2011).

27



Muitas vezes é realizado o encapsulamento de FCs (PMOs por exemplo, uma vez que
promovem o processo de regeneracdo 6ssea) em matrizes de suporte de QT, que permitem manter
a bioatividade do agente e prolongar a sua presenca no local do defeito (Yilgor et al., 2009). A
incorporacdao de PMOs promove ainda a adesao celular, a atividade da FA e a deposicdo de calcio

mineral (Muzzarelli, 2011).

Num estudo recente o QT foi conjugado com a pectina (familia de D-acido galacturonico
ligado covalentemente a polissacarideos, presentes nas paredes celulares primarias das plantas)
(Figura 7), com o intuito de criar um biomaterial poroso e biodegradavel (Coimbra et al., 2011).
Este estudo teve como objetivo acoplar a biocompatibilidade do QT com as propriedades de

gelificacao, espessamento (que a pectina apresenta) e anti-inflamatorias.

Figura 7. Estrutura quimica da Pectina (adaptado de Fonseca, 2011).

A pectina tem sido objeto de estudo, na preparacao de sistemas de entrega de farmacos,
devido a facilidade com que pode sofrer degradacao enzimatica (Coimbra et al., 2010). Deste
modo, esta vantagem também se mostrou interessante para a aplicacdo em implantes 6sseos, uma
vez que podem ser direcionados farmacos para um local de defeito 6sseo, com o objetivo de
promover a osteointegracao e osteoinducdo. Além disso, a pectina tem também sido investigada
no tratamento de superficies de dispositivos médicos e na producao de implantes 6sseos revestidos

com nanoparticulas (Coimbra et al., 2011).

A unido destes dois compostos resultou na criacdo de um complexo polielectrolitico
pectina/quitosano (Figura 8).
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Figura 8. Complexo polielectrolitico de pectina e quitosano (adaptado de Fonseca, 2011).
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Estas duas estruturas supramoleculares de cargas opostas, foram investigadas para
aplicacdes ao nivel do tecido dsseo e entrega de farmacos. O complexo mostrou-se biocompativel
e os subprodutos de degradacao nao citotoxicos, comprovando que o scaffold de estrutura porosa
e irregular poderia vir a ser aplicado na regeneracao do tecido 6sseo. Este scaffold apresenta
como vantagem a combinacao de propriedades dos dois materiais permitindo a osteointegracao do

scaffold, quando aplicado no local de defeito 6sseo.

Alginato
O alginato é um polissacarideo constituido por B-1,4 acido D-manuronico (M) e a-1,4 acido
L-gulurénico (G) (Figura 9) (Chen et al., 2011).

Q0C OH Q0C, HO 00C
HO
H HO

~OH
-00C oH
G G M M G

Figura 9. Representacao da estrutura quimica do Alginato (adaptado de Steinbiichel e Rhee, 2005).

Este polimero é um composto muito abundante na natureza e é encontrado em algas
marinhas castanhas e em algumas bactérias do solo (Malafaya et al., 2007). E um dos polimeros
mais estudados e aplicados na ETO, devido as propriedades que apresenta, como sejam: a
biodegradabilidade, baixa imunogenicidade, biocompatibilidade, hidrofilicidade e baixo custo
(Chen et al., 2011; Kolambkar et al., 2011).

Recentemente, alginatos modificados tém sido propostos para diferentes aplicacées como
sejam o encapsulamento de células ou proteinas, com o objetivo de promover a mineralizacdao do
tecido dsseo (Grellier et al., 2009). A imobilizacao de células dentro de microesferas de alginato,
oferece um ambiente altamente hidratado, semelhante ao tecido nativo, que é fundamental para
a manutencao da viabilidade celular e para a regeneracao do tecido 6sseo, uma vez que as células
vao promover a osteinducao (Connelly et al., 2007; Grellier et al., 2009; Re'em et al., 2010; Lima
etal., 2012).

Kolambkar e seus colaboradores (2011) apresentaram um sistema de entrega de FCs, que
consiste numa malha de nanofibras produzidas por electrospinning, combinadas com um hidrogel
de alginato. No interior deste hidrogel injetavel existem FCs que sdo libertados, de forma
sustentada, para orientar a regeneracao oOssea (Kolambkar et al., 2011). Os resultados obtidos
neste estudo revelaram que o sistema de entrega colocado nos defeitos dsseos, permitiu uma
formacdo Ossea consistente, resultando numa reparacao funcional deste tecido (Kolambkar et al.,
2011).

A biodegradabilidade dos hidrogéis de alginato € uma caracteristica vantajosa para a sua
utilizacao na ETO, uma vez que apresentam um perfil de degradacao que pode ser ajustado (Lee
et al., 2010a). A degradacao do alginato pode ser explicada pela desintegracdo da cadeia de
ligacao cruzada causada pela substituicao dos catides de calcio (responsaveis pela reticulacao) por

catides monovalentes de sddio, potassio ou fosfato presentes no meio extracelular (Hunt et al.,
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2010). A degradacao dos hidrogéis de alginato permite a libertacao das células que anteriormente
tenham sido encapsuladas no seu interior, tornando a regeneracdo éssea mais eficaz. E ainda de
salientar, que a taxa de degradacao destes hidrogéis pode ser incrementada através de radiacao
gama, resultando em polimeros com peso molecular inferior, mais adequados para aplicaces na

ETO, que permitem um crescimento celular mais rapido (Kolambkar et al., 2011).

3.2.2 Materias Sintéticos

Os materiais sintéticos incluem metais (tantalo, titanio, ferro ou magnésio), polimeros
(polilactidos, poliglicolidos, poliuretanos ou policaprolactona) e ceramicas (silicato de vidro,
sulfatos e fosfatos de calcio) (Bohner, 2010). Entre estes materiais, os fosfatos de calcio destacam-
se pelas suas excelentes propriedades ao nivel da biocompatibilidade, osteconducdo e
osteoinducao, promovendo deste modo a regeneracao 6ssea (Bohner, 2010).

Os polimeros sintéticos podem ser produzidos sob condicdes controladas e reprodutiveis, o
que permite a producdo de materiais com resisténcia a tracdo, elasticos e com uma taxa de

degradacao adequada para aplicacoes biomédicas (Bohner, 2010).

3.2.2.1 Metais

Ao longo da historia, ja foram introduzidos diferentes substitutos osseos metalicos
(Oliveira, 2007). O zircdnio, o titanio e o aco inoxidavel apresentam uma alta resisténcia a
degradacao e apds a implantacao no corpo humano nao sofrem alteracdes significativas na sua
superficie (Dubruille et al., 1999; Geetha et al., 2009; Mendonca et al., 2009). Contudo, os
implantes metalicos tém problemas de fixacdo, o que coloca em causa a sua resisténcia a longo
prazo (Fu et al., 2011). Devido a este facto surgiu a necessidade de se desenvolverem novas
metodologias para induzir a capacidade de ligacdo do implante ao osso e, portanto, criar
interfaces mais estaveis (Oliveira, 2007). A maioria dos implantes para a substituicdo 6ssea ou
reparacao de fraturas sao produzidos com materiais que apresentam elevada resisténcia mecanica,
tais como o titanio, que sao selecionados para proporcionar um suporte mecanico. Estes metais
sao normalmente utilizados na construcdao de proteses ortopédicas, locais de ancoragem e
implantes dentarios (Coelho, 2001). Geralmente as ligas de titanio sao utilizadas em implantes do
joelho, e as placas e os parafusos sao utilizados para reparar fraturas nos ossos longos e/ou da
regiao craniofacial. Contudo, estes implantes metalicos apesar de apresentarem uma elevada
rigidez, podem ter uma certa toxicidade devida a libertacdo de iGes. Esta situacdo pode
desencadear respostas por parte do hospedeiro tais como: metaloses, reacdes inflamatorias,
encapsulacdo fibrosa e formacdo de biofilmes (Rodrigues, 2010). Deste modo, por vezes é
necessaria uma segunda intervencao cirrgica para a remocao ou substituicao do implante, devido
a rejeicao ou incompatibilidade com os tecidos circundantes, o que pode por em causa a

integridade fisica do paciente (Lichte et al., 2011).

3.2.2.2 Polimeros Sintéticos
Os polimeros sintéticos apresentam grande estabilidade e afinidade com os componentes
celulares e ainda uma elevada resisténcia mecanica. Estes polimeros exibem propriedades que

podem ser reproduzidas ao nivel quimico e fisico e a sua taxa de degradacdo pode ser alterada,
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para atender a requisitos especificos de aplicacdes diferentes (Shalumon et al., 2011). Contudo,
tém como principal desvantagem a falta de biocompatibilidade, na maioria dos casos (Osorio,
2007). Atualmente, na ETO os polimeros sintéticos mais utilizados sdo o acido polilactico, o acido
poliglicolico homo/heterodimero (APG), o polietileno glicol e os poliésteres biodegradaveis, tais
como, o acido polilactido (APL), a PCL ou seus copolimeros (Osorio, 2007; Shalumon et al., 2011).
Estes polimeros sao utilizados na preparacao de membranas bioabsorviveis, que sdo usados na
regeneracao de tecidos em peridontia; no desenvolvimento de microsferas para aplicacoes de
preenchimento 6sseo, potenciando a adesao e proliferacdo celular, assim como, a formacao de
uma matriz mineralizada e a expressao de colagénio tipo | (Verma e Kumar, 2010; Gentile et al.,
2011). E de salientar que a maioria destes polimeros, sdo conjugados com outros materiais (HA,
vidros bioativos, colagénio, etc.) de forma a melhorar as suas propriedades mecanicas e bioldgicas,
aumentado assim a sua biocompatibilidade e bioatividade (Huang et al., 2010; Gaharwar et al.,
2011; Fu et al., 2012; Lei et al., 2012).

3.2.2.3 Ceramicas

As ceramicas apresentam-se como solidos ndo-metalicos, inorganicos, preparados por
tratamento térmico seguido de arrefecimento (Calori et al., 2011). Os materiais ceramicos sao
muito estaveis, constituem bons isolantes térmicos e elétricos, sdo duros e resistentes ao desgaste,
nao reativos, mas sao frageis partem com facilidade (Fullana et al., 2010; Verron et al., 2010; Van
der Stok et al., 2011).

As ceramicas de fosfato de calcio (CPhCs) foram introduzidas ha ja 40 anos e tém sido
usadas com materiais de substituicao ossea (Verron et al., 2010; Van der Stok et al., 2011). Estes
materiais tém sido usados em aplicacoes médicas ortopédicas e maxilofaciais, sobretudo em
aplicacdes ao nivel das articulacées (devido as elevadas forcas de desgaste) em aplicacoes osseas,
revestimento de prdteses ou para o preenchimento de grandes defeitos Osseos, em aplicacoes
dentarias (sobretudo ao nivel do revestimento de implantes) devido a sua semelhanca com a parte
mineral do osso. Por outro lado, a sua reconhecida biocompatibilidade, bioatividade,
biodegradacdao e osteoconducao contribuem para a sua utilizacdo nesta aplicacdo biomédica
(Fullana et al., 2010; Verron et al., 2010; Lichte et al., 2011; Van der Stok et al., 2011; Son et al.,
2012).

Ao longo do tempo, varios tipos de materiais ceramicos tém sido investigados incluindo HA
(Figura 10), Tricalcio fosfato (TCPh), bem como, compositos como os fosfatos de calcio (PhCs)
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Figura 10. Representacdo da estrutura quimica da Hidroxiapatite, tendo o calcio como atomo central
(adaptado de Gutowska et al., 2005).
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Estes materiais representam as alternativas mais recentes para enxertos 0sseos e existem
em diferentes formas, tais como, granulos, ceramicas e cimentos (Verron et al., 2010; Son et al.,
2012). Estes materiais podem ser adaptados a forma do defeito 6sseo e sdo rapidamente
integrados na estrutura 6ssea, devido a acdo dos osteoblastos, responsaveis pela remodelacao
ossea local (Fullana et al., 2010; Verron et al., 2010). Os implantes maxilofaciais, ortopédicos e
dentarios sao, hoje em dia, revestidos por HA, com o objetivo de melhorar a fixacdo entre o
implante e os tecidos dsseos vizinhos (Narayan, 2010). A HA é o principal constituinte inorganico
do osso humano e é a CPhC mais utilizada na ETO. Este material é utilizado na producao de
particulas, filmes e scaffolds porosos que apresentam elevada biocompatibilidade e sao
amplamente utilizados em aplicacoes biomédicas na area do tecido 6sseo (Chen et al., 2011).

Contudo, as CPhCs também apresentam desvantagens tais como:
fraca resisténcia mecanica e tenacidade sob estados de tensdo complexos e apresentam uma
biodegradacao lenta in vivo (Fullana et al., 2010; Verron et al., 2010; Van der Stok et al., 2011).
Apds a implantacdao dos CPhCs nos locais de defeito dsseo estes permanecem densos e com
escassez de macroporosidade o que permitira a colonizacao e o crescimento celular. Na tentativa
de superar algumas destas limitacdes, a incorporacdo de microparticulas poliméricas degradaveis
e/ou moléculas organicas tém uma grande importancia para induzir a formacdao de
macroporosidade que ira favorecer a adesao e proliferacao celular, e a angiogénese, processos
estes fundamentais para o crescimento 6sseos (Fullana et al., 2010; Verron et al., 2010; Son et
al., 2012). A incorporacdo de moléculas organicas também auxilia as CPhCs no controlo da
libertacdo de agentes terapéuticos/moléculas, uma vez que permitem acelerar a taxa de

reabsorcao e melhorar a colonizacao celular (Fullana et al., 2010).

Uma outra ceramica que tem vindo a ser utilizada, apesar de nao ser tdo usual como as
anteriores citadas, é a alumina (AlH,O,) (Figura 11). Esta ceramica devido a sua elevada dureza e
resisténcia ao desgaste pode ser aplicada na area da regeneracao ossea, tal como sugerem alguns
estudos (Yoon et al., 2008; Batista et al., 2012). O oxido presente na superficie torna a alumina
quimicamente inerte em ambiente biologicos. Este material tem também sido conjugado com
outras ceramicas, tais como a HA ou utilizado no revestimento de implantes de titanio (através do
desenvolvimento de nanoparticulas de alumina), melhorando o interface osso-implante e desta

forma contribuir para a reparacao 6ssea (Yoon et al., 2008; Rodrigues, 2010; Batista et al., 2012).

Figura 11. Estrutura quimica da Alumina (adaptado de PubChem).

A alumina tem sido utilizada como suporte de carga em préteses do quadril, implantes

dentarios e no revestimento de proteses (Lee e Shin, 2007; Costa et al., 2008; Yoon et al., 2008;
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Rodrigues, 2010; Batista et al., 2012). As suas propriedades mecanicas semelhantes as do osso

tornam a alumina um potencial candidato para ser usado em regeneracao ossea.

3.2.3 Materiais Biocompoésitos

Recentemente, tém sido desenvolvidos materiais poliméricos baseados em combinacdes de
materiais naturais ou sintéticos (Sionkowska, 2011). A conjucdo de materiais apresenta vantagens,
uma vez que a combinacdo de propriedades (mecanicas e fisico-quimicas) vai potenciar o
desenvolvimento de biomateriais mais eficazes na regeneracdo do tecido 6sseo. Os biocompdsitos
sao sintetizados de forma a criar um biomaterial que possua propriedades que os componentes
isolados nao possuem individualmente (Swetha et al., 2010).

A combinacdo de ceramicas bioativas (como os PhCs) com polimeros, proporcionam
melhores propriedades mecanicas aos scaffolds. Fu e a sua equipa (2012) prepararam um hidrogel
constituido por um copolimero de PEG-PCL-PEG, colagénio e nano-HA. Este biomaterial apods
implantacdo em defeitos dsseos craniais de coelhos, revelou possuir uma boa biocompatibilidade,
biodegradabilidade e promover a regeneracao 6ssea (Fu et al., 2012). Este biocomposito
apresentou vantagens relativamente ao anteriormente produzido pela mesma equipa de
investigacdo mas que nao possuia colagénio e HA. A adicdo destes dois constituintes permitiu
melhorar as propriedades fisicas e quimicas do biomaterial (Fu et al., 2012).

A interacdo entre varios materiais torna-se mais vantajosa, porque ha uma interligacao de
propriedades mecanicas, bioldgicas, fisicas e quimicas, que resultam num biomaterial mais eficaz.
Por exemplo embora a utilizacdo de polimeros naturais (quitosano, colagénio, etc.) seja bastante
favoravel devido ao facto de serem biocompativeis e biodegradaveis, estes materiais quando
utilizados isoladamente apresentam pouca resisténcia mecanica. Contudo, a combinacdo destes
materiais com outros, como por exemplo a HA, permite a melhoria das propriedades mecanicas do
biocomposito desenvolvido. A interacdo entre as propriedades de materiais diferentes, resulta num
biomaterial mais completo, capaz de se assemelhar com o tecido 6sseo nativo, apresentando
resultados mais promissores para a regeneracdao oOssea. Hoje em dia, estudos efetuados a
nanoescala, tém apresentado resultados ainda mais promissores no que diz respeito a regeneracao
oOssea (Swetha et al., 2010).

4. Aplicacao Clinica dos Biomateriais desenvolvidos

pela Engenharia de Tecido Osseo

A pandplia de biomateriais existentes na atualidade tem como objetivo suprimir a lesao e
regenerar o tecido lesado. A diversidade de biomateriais que existem atualmente estao
relacionados com o objetivo de produzir substitutos osseos que reproduzam a 100% a estrutura
nativa do osso, tendo em conta o local da lesdao. A ETO tem procurado desenvolver metodologias
que permitam a criacdo do substituto oOsseo “ideal”, para posteriormente ser utilizado pela
medicina, na area da ortopedia, cirurgia maxilo-facial, estética e medicina dentaria (Dimitriou et
al., 2011).
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Apesar da matriz oOssea natural ser um composito de ceramicos (hidroxiapatite) e
polimeros (colagénio) é dificil mimetizar a sua estrutura. Assim, os investigadores tém procurado
desenvolver um biomaterial que promova ligacdes fisico-quimicas com o tecido désseo e desta
forma reproduzir a estrutura dssea. A ETO tem permitido o desenvolvimento de novos materiais.

Na tabela 2 apresentam-se algumas classes de biomateriais utilizados com substitutos

osseos em meio clinico.

Tabela 2. Exemplos de biomateriais utilizados como substitutos dsseos (adaptado de Bohner, 2010; Narayan,
2010; Rodrigues, 2010; Fonseca, 2011).

Biomateriais Vantagens Desvantagens Aplicacoes Aguns
exemplos
Metais Resitente, ductil Denso, pode corroer  Placas 6sseas, implantes Titanio, aco
de osso sujeito a carga,
locais de ancoragem,
aparelhos dentarios
Ceramicos Bioativo, Fragil,tracdo pobre,  Reconstrucdo maxilo- Alumina,
reabsorvivel, alta baixa resisténcia facial, revestimento de hidroxiapatite,
resisténcia ao proteses e implantes vidros
desgaste dentarios, bioativos,
preenchimento dsseo, Fosfatos de
calcio
Polimeros Fléxivel, moldavel Fragil (ndo tanto Preenchimento 6sseo e APL, APLG,

como os ceramicos), dentario, como sistema  PCL, colagénio,
alguns produtos de de entrega de farmacos  gelatina,

degradacao podem quitosano,
ser toxicos alginato
Biocompositos  Forte, flexibilidade As propriedades Substitutos 0sseos, HA/colagénio,
de design podem ser alteradas sistemas de entrega de HA/gelatina,
nanocompositos consoante a farmacos HA/quitosano,
metodologia de HA/alginato
fabrico HA/APLG

5. Ensaios in vitro e in vivo

Um dos objetivos fulcrais do presente estudo foi avaliar a biocompatibilidade de
diferentes tipos de biomateriais.

Os testes de biocompatibilidade pretendem avaliar as interacées entre o biomaterial e o
local da implantacao (tecidos, 6rgaos em estudo e envolventes). Estes testes podem ser avaliados

in vitro e in vivo, através da resposta celular e sistémica a presenca dos materiais (Osorio, 2007).

5.1 Caracterizacao da biocompatibilidade dos materiais in vitro

Os testes de citotoxicidade sdao usados para realizar uma triagem confiavel e
imprescindivel para detetar, numa fase inicial, se um determinado biomaterial induz morte celular
ou outros efeitos negativos sobre as funcées celulares (Gomes et al., 2001; Osorio, 2007).

O termo citotoxicidade pretende designar os efeitos toxicos (morte, alteracées na
permeabilidade da membrana celular, inibicao enzimatica, etc.) que vao ocorrer ao nivel celular

(Osorio, 2007). Os ensaios de citotoxicidade in vitro sao referenciados pelas normas nacionais e
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internacionais (US Food and Drug Administration and International Standards Organization
Guidelines) (ISO 10993-5) (Northup, 1996, 1999; Osorio, 2007).

Para realizar os ensaios de citotoxicidade in vitro é necessaria a utilizacdo de uma cultura
celular, que obedeca a cuidados especificos durante a sua manipulacao. Deste modo, é importante
a selecao de um meio de cultura apropriado com antimicéticos e antibioticos, em quantidades
apropriadas para o crescimento celular e sdo necessarias condicoes proprias para a sua
manipulacao, tais como: condicdes de assépsia, mudanca de meio de dois em dois dias, analise por
microscopica otica e quando os biomateriais sdo colocados em contacto com as células, estes
devem estar estéreis para evitar possiveis contaminacées (I1SO 10993-5).

A realizacdo dos testes de citotoxicidade (métodos diretos e indiretos) vai variar
consoante as caracteristicas do material, o local de aplicacdo e a natureza da utilizacao (ISO
10993-5). Esta escolha determina toda a preparacao das amostras, bem como a preparacao das
culturas celulares. Os numerosos métodos utilizados na determinacao da citotoxicidade podem ser
agrupados em categorias, consoante o tipo de avaliacdo: avaliacdo das lesdes celulares ao nivel
morfologico, avaliacdo da medicao das lesdes celulares, avaliacdo da medicdao do crescimento
celular e avaliacdo de medidas especificas do metabolismo celular (ISO 10993-5).

No caso da utilizacdo de métodos diretos, o material que se pretende analisar é colocado
em meio de cultura, em contacto direto com uma monocamada de células, enquanto que, no
método indireto o material nao é diretamento colocado em contacto com as células (o material é
colocado num meio de cultura, sendo a posteriori esse meio retirado e colocado em contacto com
as células) (1SO 10993-5).

A principal vantagem da realizacao dos testes de citotoxicidade/biocompatibilidade in
vitro, é devido a apresentarem uma elevada sensibilidade, permitem claramente identificar
materiais potencialmente citotoxicos numa fase inicial. A sua velocidade de resposta e eficacia em
termos economicos, tornam-nos particularmente adequados para o rastreio de um grande nimero
de potenciais biomateriais para aplicacao na ETO. Posteriormente, se os resultados obtidos in vitro
forem positivos (biocompativeis), proceder-se-a numa fase seguinte, a realizacdo dos ensaios in
vivo. Apos a realizacdo dos ensaios in vitro, sao efectuados ensaios com animais. No entanto, o
nimero de animais que € necessario usar sera menor.

Os testes de citotoxicidade/biocompatibilidade in vitro, utilizados no presente trabalho
foram dois: o ensaio de MTT e de MTS, existindo outros como ensaio de LDH (lactato

desidrogenase), método de difusdao em agar e método de diluicao.

5.1.1 Ensaios de MTT

O ensaio de 3-(4,5-dimetiltiazol2-il)-2,5-difeniltetrazolio) (MTT) ajuda-nos a quantificar a
morte celular numa determinada amostra de células através de um ensaio colorimétrico. Ou seja,
este método permite avaliar a toxicidade de um determinado biomaterial.

Quando se coloca o reagente de MTT, corante amarelo, em contacto com as células viaveis
(que possuem a enzima mitocondrial funcional, a succinato desidrogenase) ocorre a reducao do
reagente MTT, num composto, 1-[4,5-dimetiltiazol2-yl]-3,5 difenilformazano (formazano), com cor
violeta, através de uma reacdo de oxidacdo-reducdo mitocondrial. O produto resultante é

acumulado dentro da célula e é extraido através da adicdo de um solvente apropriado
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(isopropanol/acido cloridrico (HCl)). Os cristais formados sao posteriormente dissolvidos com
dimetilsulféxido ou isopropanol/HCl, resultando numa solucdo com uma absorvancia que ira ser
lida num leitor ELISA a 570 nm. A quantidade de cristais de formazano formados no interior das
células é diretamente proporcional ao nimero de células viaveis (Ribeiro, 2009; Rodrigues, 2010).

Assim, este método permite uma avaliacdo quantitativa da citotoxicidade de um
determinado biomaterial, através da medicao do parametro morte celular, inibicao do crescimento
celular, quantidade de proteina libertada (ISO 10993-5).

5.1.2 Ensaios de MTS

O reagente  3-(4,5-dimetiltiazol-2-il)-5-(3-carboximetoxifenil)-2-(4-sulfofenil)-2H -
tetrazolio (MTS) em conjunto com a fenazina metosulfato (PMS), vai ser reduzido por acdo da
enzima desidrogenase (encontrada em células metabolicamente ativas), resultando num produto
de cor castanha, formazano. O PMS é um acoplador de eletrées que é utilizado em reacdes de
desidrogenase e apresenta a vantagem de produzir reacoes coloridas decorrentes da formacao de
formazano.

A intensidade da cor esta diretamente relacionada com o nimero de células viaveis
in vitro, ou seja, numa situacao de grande proliferacao celular a quantidade de formazano
formado sera elevada.

Os testes de citotoxicidade/biocompatibilidade in vitro apresentados, MTT e MTS,
apresentam alguma similaridade. Contudo, enquanto que o ensaio MTT é utilizado pontualmente
num determinado momento, uma vez que os reagentes utilizados (dimetilsulfoxido ou isopropanol,
dissolvem os cristais formados) lesionam a célula, nao sendo possivel repetir o ensaio a posteriori;
os reagentes utilizados no ensaio de MTS nao provocam lesao celular e como tal este ensaio pode

ser realizado ao longo do tempo, permitindo um acompanhamento da proliferacao celular.

5.1.3 Avaliacdo qualitativa (Microscopio Otico e Microscopio Eletrénico de

Varrimento)

Durante os estudos in vitro, as culturas celulares devem ser cuidadosamente
acompanhadas e observadas ao microscopio 6tico (MO) e ao microscopio eletronico de varrimento
(MEV), uma vez que, a avaliacdo da sua morfologia e do seu comportamento de adesao sao
indicadores da biocompatibilidade do biomaterial (ISO 10993-5). Estes dois microscopios tém
caracteristicas diferentes e como tal o MO permite a observacdo das células e da sua morfologia,
enquanto que o MEV permite observar a adesao celular ao biomaterial, para além de uma
observacdao muito mais ampliada da célula e da sua interacdo com a superficie do biomaterial.

As propriedades fisico-quimicas do biomaterial vdao condicionar a reacdo das células com
este. Deste modo, se a célula aderir ao biomaterial quer dizer que este é biocompativel. Este
fenomeno biologico pode ser observado pormenorizadamente através do MEV, uma vez que este
microscopio permite observar com um elevado poder de ampliacao e resolucdo a superficie dos
materiais, sendo facilmente observada a interacao célula-biomaterial através da visualizacdao de

prolongamentos citoplasmaticos (filopodia) emitidos pela célula em contacto com o biomaterial.
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E de salientar que a auséncia de adesdo celular pode nao estar relacionada com o efeito
toxico do biomaterial, mas apenas, com as propriedades de superficie do biomaterial. Deste modo,
a realizacao dos testes de citotoxicidade deve ser complementada com uma analise microscopica,

para se efetuar uma avaliacao cuidadosa do biomaterial em estudo.

5.2 Caracterizacao da biocompatibilidade dos materiais in vivo

Apesar do progresso consideravel e do esforco dispensado na realizacdo dos ensaios in
vitro, uma analise dos resultados obtidos sugere que a realizacao de apenas testes in vitro nao é
suficiente, no sentido de eliminar os ensaios in vivo. A utilizacdo de estudos preliminares in vitro é
encorajada para fins de rastreio, antes da realizacao de testes in vivo, a fim de reduzir o nimero
de animais utilizados (ISO 10993).

Ap0s se ter verificado nos ensaios in vitro que o biomaterial em estudo é biocompativel,
deve ser efetuada a avaliacao da biocompatibilidade do biomaterial in vivo, num modelo animal
relevante (Pinto, 2010). Ou seja, o biomaterial testado deve ser implantado nhum modelo animal
para ser avaliada a sua biocompatibilidade num organismo vivo, para ajudar a prever a resposta
humana. Normalmente, os investigadores iniciam os testes com um modelo de pequenas dimensdes
(o rato Wistar é comummente utilizado), devido quer aos custos envolvidos, quer a maior
facilidade em comparar resultados com a grande variedade de experiéncias relatadas na
literatura. Numa fase seguinte, utilizam-se animais de grande porte (coelho, ovelha, cabra, porco
e cao). Animais como o coelho, a ovelha e cabra apresentam um metabolismo e uma taxa de
remodelacdo 6ssea semelhante a apresentada pelo ser ao humano e como tal faz todo o sentido a
sua avaliacdo numa pré-fase (Pinto, 2010). Numa fase posterior, se for caso disso, serao realizados
os ensaios pré-clinicos em humanos.

Os testes in vivo tém inicio com a selecdo do modelo animal que melhor se adapta aos
objetivos especificos da experiéncia e o nimero de animais que deve ser utilizado, uma vez que a
manutencao dos animais, apos a intervencao cirurgica é dispendiosa, e por este motivo e por
questdes éticas € necessario garantir que o modelo escolhido é o mais adequado, o nimero de
animais envolvidos é estritamente o necessario e a duracdo pretendida dos testes, seguindo deste
modo, as diretrizes estabelecidas pela Direcdo Geral de Alimentacdo e Veterinaria (DGAV), da
Unidao Europeia Diretiva 86/609/CEE e da ISO 10993-2. Deste modo, o investigador deve pedir
autorizacdo a DGAV a permissdao para a execucdo da experiéncia preenchendo um formulario
detalhado da realizacao da mesma.

Depois de analisada a espécie e o nimero de animais necessarios para experiencia,
realizam-se dois grupos de animais, os animais que servirao como controlo da experiéncia (grupo
controlo) e os animais onde sera implantado o biomaterial (grupo teste). O procedimento cirdrgico
sera realizado da mesma forma nos dois grupos (ISO 10993-6).

O biomaterial que ira ser implantado no grupo teste, deve encontrar-se descontaminado e
esterilizado. A sua implantacdo deve obedecer a cuidados de assépsia de tal forma que o
biomaterial nao seja danificado ou contaminado, antes ou durante a implantacao. Posteriormente,
os biomateriais devem ser implantados no tecido mais relevante para uso clinico. No caso do no
nosso estudo, o biomaterial sera numa primeira fase implantado no tecido cutaneo (modelo

ectopico) e a posteriori numa fase seguinte sera implantado no tecido dsseo (ISO 10993-6). Na
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primeira fase utiliza-se um modelo ectopico, com o intuito de se determinar se o biomaterial tem
propriedades adequadas nomeadamente a porosidade e interconectividade, para permitir o
crescimento interno de tecido e verificar se ocorre a neovascularizacao (Pinto, 2010). Desta
forma, poderemos ajuizar sobre a capacidade dos biomateriais utilizados pela ETO formarem osso
ectopico e também verificar a sua osteoindutividade, isto é, a capacidade do biomaterial induzir a
proliferacdo celular, bem como a diferenciacao celular em células da linhagem osteogénica (Pinto,
2010).

E de realcar que no caso de se utilizarem materiais degradaveis, devem ser considerados
os estudos de degradacao in vitro (ISO 10993-6) e avaliar a biodegradacao do biomaterial
implantado, em termos de produtos de degradacdo e a resposta do sistema imunitario do
hospedeiro.

Apos a implantacdo do biomaterial no tecido, a reposta ao implante vai ser comparada no
grupo teste e no grupo controlo (ISO 10993-6).

Posteriormente, devem ser efetuados novos ensaios, uma vez que a abordagem in vivo
deve reproduzir as condicdes fisiologicas do ser humano. No novo ensaio deve ser criado um
defeito 6sseo no animal que nado cure espontaneamente durante o tempo de vida do animal
(defeito critico). O tamanho minimo considerado para um defeito critico ainda ndo é
absolutamente claro (entre 2 a 4,5 mm) (ISO 10993-6) (Patel et al., 2008; Sawyer et al., 2009; Lee
et al., 2010b). O defeito 6sseo pode ser efetuado nos ossos do cranio ou num segmento parcial do
0sso cortical e/ou esponjoso (ISO 10993-6). Este osso apresenta um tamanho adequado para o
procedimento cirlrgico e a intervencdo cirlrgica é mais acessivel. A dura-mater e a pele
sobrejacente proporcionam uma boa fixacao do implante. Este modelo tem sido sistematicamente
estudado e esta muito bem estabelecido (Patel et al., 2008; Sawyer et al., 2009; Lee et al.,
2010b; Batista et al., 2012).

Deste modo, os ensaios in vivo tém como objetivo avaliar a biocompatibilidade do
biomaterial, através do estudo detalhado das interacoes deste com o tecido onde é implantado e
com as reacdes que ocorrem a nivel sistémico, uma vez que os materiais permanecem no
organismo durante algum tempo. Os produtos de degradacao, a sua concentracao, as variagoes
ocorridas nos materiais, a alteracao da sua forma, podem induzir interacoes entre os locais
adjacentes e os materiais, assim como afetar os sistemas vivos. A avaliacao do tipo e da extensao
da resposta na presenca de um biomaterial por parte do hospedeiro, baseia-se na observacao
macroscopica e na resposta histopatologica (ISO 10993-6) obtida através da analise histologica dos
tecidos que envolvem o implante e dos tecidos vitais no geral (coracado, cérebro, figado, baco,
pancreas e rins), uma vez que ha constantemente uma interligacao entre os tecidos e os 6rgaos
através do sangue, do sistema linfatico e dos fluidos intersticiais (ISO 10993-6). As avaliacoes
histologicas das areas afetadas incluem parametros tais como: extensao de uma capsula fibrosa ou
inflamacao; alteracdo morfolégica devido a degradacdo; nimero e distribuicao das células
intervenientes no processo inflamatério em virtude do interface material-tecido; a presenca,
extensao e tipo de necrose, qualidade e quantidade do crescimento do tecido e outras alteracoes
(vascularizacdo, formacao de ganuloma ou formacéo dssea) (ISO 10993-6).

Deste modo, a toxicidade do biomaterial pode ser detetada nao s6 no tecido onde foi

implantado como ao nivel dos 6rgaos vitais que podem ficar lesionados.
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Caracterizacdo das propriedades mecanicas e

biolégicas do scaffold de Alumina (Artigo I)

Ao longo deste subcapitulo descreve-se a preparacao e caracterizacdo do scaffold de

alumina, bem como a avaliacdo das suas propriedades mecanicas e bioldgicas.

1.1 Introducao

O tecido dsseo desempenha um papel fundamental na locomocao, garante que o esqueleto
apresente uma capacidade de carga adequada e seja um involucro de protecao para os 6rgaos
internos do corpo (Stevens, 2008).

As fraturas e as doencas 6sseas degenerativas representam um grave problema de saude,
que afeta milhdes de pessoas em todo o mundo (Santora e Skolbekken, 2010). O tecido dsseo
apresenta uma notavel capacidade regenerativa, contudo, em casos de deformidades congénitas,
de grandes defeitos dsseos, em casos de pacientes mal nutridos ou que padecam de diabetes
apresentam uma capacidade de regeneracao limitada. Nestes doentes o processo de regeneracao é
muito lento e nao consegue suprimir as necessidades em causa. Hoje em dia, os materiais
utilizados para a reconstrucao 6ssea em meio clinico incluem o enxerto dsseo autogeno, enxerto
0sseo alogeno ou a aplicacdo de materiais sintéticos. No entanto, existem varias limitacoes
associadas a estes substitutos dsseos: disponibilidade limitada do enxerto Osseo autdgeno (a
obtencao de enxertos autogenos implica sofrimento extra para o paciente), os aloenxertos podem
contribuir para a transmissao de doencas, e ainda, certos substitutos 6sseos elaborados a partir de
materiais sintéticos apresentam limitada osteointegracdo e desencadeiam reacbes adversas no
organismo (Bueno e Glowacki, 2009).

A fim de ultrapassar estes problemas foram realizados diferentes estudos na area da
engenharia de tecidos (Stevens, 2008; Dvir et al., 2010; Coimbra et al., 2011). Esta area de
conhecimento aplica metodologias da engenharia de materiais e das ciéncias da vida para produzir
diferentes dispositivos com células incorporadas para se formar um esqueleto temporario para o
crescimento do novo tecido (Li et al., 2005; Rezwan et al., 2006; Bueno e Glowacki, 2009; Cenni
et al., 2010; Vallet-Regi, 2010).

As matrizes porosas podem ser produzidas com polimeros bioldgicos, tais como o colagénio
e o acido hialuronico, que fornecem uma informacao bioldgica inata para a ligacao e proliferacao
celular. Além disso, os polimeros sintéticos tais como polifumaratos, acido polilactico, acido
poliglicolico, copolimeros de acido polilactico e de acido poliglicélico, e policaprolactona, também
tém sido estudados para aplicacao na regeneracao dssea (Li et al., 2005; Puppi et al., 2010; Ruckh
et al., 2010; Shalumon et al., 2010).

Hoje em dia, uma abordagem comum na regeneracdo do tecido 6sseo é o isolamento de
células especificas do tecido 6sseo, obtidas a partir de uma biopsia do paciente, e posteriormente
coloca-las a crescer na presenca de um scaffold tridimensional (3D), em condicées de cultura
controladas, para deste modo se reproduzir a estrutura de matriz extracelular, fornecendo

informacdes importante as células para o desenvolvimento do tecido (Dvir et al., 2010).
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Posteriormente, as matrizes porosas com células sao colocadas diretamente no local da
lesdo, onde o novo tecido sera formado, no corpo do paciente. Uma abordagem alternativa é o
implante de scaffolds no corpo do paciente com o objetivo de estimular e orientar a formacao do
tecido in vivo (Reyes et al., 2007; Guarino et al., 2008; Perez-Sanchez et al., 2010). A vantagem
desta abordagem é a de reduzir o nimero de cirurgias, resultando numa recuperacao mais rapida
do paciente. Além disso, os tratamentos com base nestas técnicas permitirdo resolver problemas
de escassez de doadores, rejeicao imunolodgica e transferéncia de agentes patogénicos (Lee et al.,
2010).

Nos trabalhos realizados ao longo do meu doutoramento, foi utilizado um material
bioceramico, conhecido como alumina (Al,0;) para produzir um scaffold 3D. O o6xido de superficie
torna a alumina quimicamente inerte em ambientes bioldgicos (biocompativel). Além disso, a
ceramica de alumina também possui uma elevada dureza e boa resisténcia ao desgaste, o que faz
com que seja utilizada como suporte de carga em proteses do quadril e implantes dentarios
(Tohma et al., 2006; Lee et al., 2007; Lee et al., 2010).

A alumina tem sido utilizada no fabrico de scaffolds para serem usados como substitutos
osseos (Bose et al., 2002; Swan et al., 2005; Rambo et al., 2006; Ribeiro et al., 2009a). Além
disso, este biomaterial foi também combinado com outros materiais biocompativeis, como os
fosfatos de calcio, tais como hidroxiapatite (HA), (Li et al., 2006; Li et al., 2007; Yoon et al.,
2008). Ribeiro e os seus colaboradores mostraram que os implantes de titanio revestidos com
alumina, melhoram o contacto osso-implante, oferecendo vantagens no processo de reparacao
ossea (Ribeiro et al., 2009a). Até agora, tem-se observado que os implantes de superficie revestida
com nanoparticulas de Al,0; promovem a diferenciacdo osteoblastica, através da expressao de
genes e interacao mecanica com o tecido dsseo circundante (Mendonca et al., 2009). Na literatura
foi também descrito que os scaffolds de alumina podem inicialmente permitir uma adesao e
crescimento de osteoblastos comparavel a apresentada pela HA, caso seja modificada de forma a
produzir estruturas rugosas e porosas. Assim, a alumina apresenta-se como um material promissor
para a regeneracao 0ssea, uma vez que apresenta propriedades semelhantes as do tecido dsseo
(Chanda et al., 2009).

1.2 Materiais e Métodos

1.2.1 Materiais

Os scaffolds de alumina foram produzidos com alumina tabular comercial T60 (Alcoa,
EUA). A linha celular de osteoblastos humanos hFOB 1.19 (CRL-11372), foi obtida a partir da
American Type Culture Collection (VA, EUA). Esta linha celular é imortalizada e tem sido utilizada
em estudos que envolvem aplicacbes ortopédicas (Harris et al., 1995; Miki et al., 2009).
Anfotericina B, L-glutamina, meio de cultura celular (Dulbecco’s Modified Eagle Medium - F12
(DMEM-F12)), MTT, etanol (EtOH), glutaraldeido, penicilina G, solucado salina de fosfato (PBS),
acido etilenodiamino tetra-acético (EDTA), acido cloridrico (HCl), isopropanol, estreptomicina e
tripsina foram adquiridos a Sigma (Sintra, Portugal). Soro fetal bovino (SFB) foi adquirido a
Biochrom AG (Berlim, Alemanha). Quetamina e xilazina foram adquiridos a Agrofauna, Portugal.

Frascos cultura celular (T-flasks) e placas de 96 pocos foram adquiridos a Nunc (Dinamarca).
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1.2.2 Métodos
1.2.2.1 Sintetizacao dos scaffolds de alumina

As amostras de matrizes porosas de alumina foram produzidas através de uma mistura de 3
tipos de alumina. Alumina tabular comercial T60 (Alcoa), disponivel em dois tamanhos diferentes
(<0,2 mm; 0,2-0,5 mm) com uma densidade compreendida entre 3,96 - 4 g/cm?, e alumina reativa
(<0,7 pm) com uma area especifica de superficie (AES) de 7 m?/g. O scaffold foi produzido de
acordo com o método descrito na Patente Portuguesa #103432, 2008. A mistura foi elaborada
através da adicao de 33% de cada tipo de alumina, 1% de acido citrico, como antifloculante (0,36
mg/m* por AES), e agua desionizada num homogeneizador. Apos esta estar homogénea, foram
feitos provetes de dimensdes 10X30X50 mm’. Seguidamente, foram deixados a temperatura
ambiente durante 24 h, e posteriormente secados a 110°C durante 24 h. Depois da secagem, foram

sinterizados em ciclos de 1600°C numa mufla (Termolab) (Pinto et al., 2010).

1.2.2.2 Caracterizacao das propriedades mecanicas dos scaffolds de alumina

Para caracterizar as propriedades mecanicas, foram utilizados cinco suportes de alumina,
em cada ensaio.

O mddulo de rutura (MOR) foi determinado sujeitando os scaffolds a um ensaio de rutura
de trés pontos (Zwick 1435, carga da célula, de 5kN), pelo procedimento descrito e padronizado na
norma ASTM C-133. Em seguida, foi determinada a porosidade, a densidade e absorcao das pecas
fraturadas (ASTM C-20). Foi também determinada a dureza, usando um aparelho Vickers AVK-C2
(Mitutoyo AVKC2).

1.2.2.3 Cultura celular de osteoblastos humanos

As células CRL-11372 foram semeadas em frascos de cultura de 25 cm” com 6 ml de DMEM-
F12 (1:1 v/v), suplementado com SFB (10% v/v) inativado, penicilina G (100 unidades/ml),
estreptomicina (100 pg/ml) e anfotericina B (0,25 pg/ml). As amostras foram mantidas numa
incubadora a 37°C, numa atmosfera himida com 5% CO,. O meio de cultura foi mudado a cada 3
dias, até se obter confluéncia celular. A confluéncia foi obtida apds 7 dias. Apos a obtencao da
mesma, as células foram lavadas com PBS/EDTA (0,025%). Seguidamente, adicionou-se tripsina
(0,18%) e as células foram incubadas durante 3 minutos. Findo esse tempo, a atividade da tripsina
foi bloqueada pela adicao de meio de cultura com SFB (10% v/v). As células foram, entao,

centrifugadas, ressuspensas em meio de cultura e semeadas em T-flasks 75 cm? (Maia et al., 2009).

1.2.2.4 Proliferacao das células CRL-11372 na presenca de scaffolds de alumina

Para avaliar o comportamento celular, na presenca do material ceramico produzido, as
células CRL-11372 foram semeadas na presenca do scaffold (3x3 mm) numa placa de 96 pocos,
numa densidade de 5x10* células/poco, durante 24 h (n = 5).

O crescimento celular foi comparado com o de células CRL-11372 semeadas na auséncia do
scaffold. A proliferacao celular foi monotorizada utilizando um microscopio ético invertido -

Olympus CX41 (Téquio, Japao) equipado com uma camara digital Olympus SP-500 UZ.
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1.2.2.5 Microscopia eletrénica de varrimento

A morfologia da superficie das ceramicas de alumina na presenca ou auséncia de células
humanas osteoblasticas, foi analisada por microscopia eletronica de varrimento (MEV) durante 7
dias. As amostras (n = 4) foram fixadas durante a noite com glutaraldeido (2,5% PBS) a 4°C. Em
seguida, foram lavadas trés vezes com PBS durante 2 min e desidratadas com etanol de acordo
com um gradiente de 70, 80, 90 e 100%, durante 5 min cada. Seguidamente as amostras foram
secadas através da utilizacdo de CO, em condicoes supercritica e colocadas em suportes
adequados. Posteriormente, as amostras foram revestidas com ouro no equipamento Emitech K550
(Londres, Inglaterra) e observadas num MEV - Hitachi S-2700 (Toquio, Japao) com uma voltagem 20

kV a diferentes ampliacoes.

1.2.2.6 Avaliacao do perfil de citotéxico do scaffold de alumina

Para avaliar a citotoxicidade do presente material ceramico foram semeadas as células
CRL-11372, com uma densidade de 5x10 células/ml em placas de 96 pocos com e sem scaffolds de
alumina, e cultivadas com 100 pl de meio DMEM-F12 a 37°C, numa atmosfera hiimida de 5% de CO,.
Os scaffolds de alumina foram imersos em etanol (96%) durante 24 h e secos a 40°C durante 4 h, a
fim de promover a evaporacao do etanol, e irradiados com UV durante 30 min. Posteriormente,
estes scaffolds foram colocados em placas de 96 pocos e foram semeadas células nos respectivos
pocos, formando o controlo positivo (K'). Simultaneamente, foi efetuado o mesmo processo para o
controlo negativo (K’), no entanto, foi adicionado a cada poco etanol a 96% (K') (Mitchell et al.,
1998; Ribeiro et al., 2009b; Dvir et al., 2010; Palmeira-de-Oliveira et al., 2010).

Apoés 24 h, a viabilidade celular das células em contacto ou na auséncia dos scaffolds foi
avaliada pela reducdao do MTT em formazano purpura (n = 5). O meio de cultura de cada uma das
amostras foi removido e adicionou-se 50 pul de MTT (5 mg/mL PBS). As placas foram colocadas
numa incubadora durante 4 h a 37°C, numa atmosfera himida de 5% de CO,. Depois disso, o0 MTT
foi cuidadosamente removido e seguidamente adicionou-se a cada poco 50 pl de isopropanol/HCl
(0,04N) durante 90 min, a fim de solubilizar os cristais de formazano formados. O formazano
produzido foi quantificado através do método colorimétrico. Foi efetuada a leitura da absorvancia
a 570 nm, usando um leitor de microplacas Biorad Microplate Reader Benchmark (Toquio, Japao).
A quantidade de formazano formado é diretamente proporcional ao nimero de células viaveis na

amostra (Capasso et al., 2003; Ganapathy-Kanniappan et al., 2010; Peter et al., 2010).

1.2.2.7 Ensaios in vivo

Neste estudo foram utilizados 24 ratos fémea Wistar (12 semanas), com um peso
compreendido entre 200 e 230 g. O protocolo animal efetuado neste estudo foi aprovado pelo
Comité de Etica do Centro Hospitalar Cova da Beira e realizado de acordo com as diretrizes
estabelecidas no Guia para cuidados e uso de animais de laboratorio. Cada animal foi anestesiado
com uma injecao intraperitoneal IP (40 mg/kg de quetamina e 5 mg/kg de xilazina) de modo a
serem submetidos a cirurgia. Os animais foram em seguida separados em dois grupos (teste e
controlo), sendo cada um deles constituido por 12 animais. Subsequentemente, foi induzido um
defeito 6sseo na calote, de acordo com o procedimento descrito na literatura (Cooper et al., 2010;

Ye et al., 2011), em todos os animais com uma broca especial. No grupo controlo, o defeito 6sseo
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nao foi preenchido com qualquer material, enquanto no grupo teste houve insercao do scaffold
produzido na lesdo ossea.

Os scaffolds de alumina foram esterilizados conforme descrito anteriormente na seccao
1.2.2.6.

Apés a cirurgia, os animais foram mantidos em jaulas individuais e alimentados com
alimentacao comercial e agua ad libitum. Durante o periodo pos-operatorio, todos os animais se
apresentavam saudaveis. Os animais foram sacrificados apds 7, 15, e 30 dias, com uma dose letal
de anestesia.

1.2.2.8 Andlise histologica

Apoés necropsia dos animais, foram recolhidas as amostras do defeito 6sseo e os orgaos
vitais (cérebro, coracdo, pulmao, figado, baco e rins) de todos os animais. As amostras de 0sso
foram descalcificadas utilizando uma solucao de EDTA 10% durante um periodo de duas semanas, a
4°C. A solucao de EDTA foi mudada todas as semanas.

Posteriormente, as amostras foram fixadas em formalina, desidratadas em etanol e
impregnadas com parafina para o processamento histologico de rotina. Foram obtidas seccdes de 3
pm, de cada bloco de parafina e estas, foram seguidamente coradas com hematoxilina e eosina
(H&E) e avaliadas de forma independente por dois especialistas em Anatomia Patoldgica,

utilizando um microscopio de o6tico com um software especifico da Olympus.

1.2.2.9 Andlise estatistica dos resultados

Os resultados obtidos no ensaio de MTT representam a médiaterro padrao da média. A
significancia estatistica foi calculada usando a analise de variancia one-way ANOVA com teste de
Dunnet’s post hoc. Os calculos foram realizados utilizando o MYSTAT 12 (Systat Software, uma

subsidiaria da Cranes Software International Ltd.).

1.3 Resultados

1.3.1 Caraterizacao das propriedades macroscoépicas do scaffold de alumina

Do ponto de vista macroscéopico os scaffolds de alumina produzidos, apresentam uma cor
branca opaca, com uma superficie rugosa e irregular (Figura 12A).

A analise MEV (Figura 12B e 12C) revelou uma estrutura superficial porosa interligada.

O scaffold apresentava uma porosidade de 6,9+1,7% e uma elevada dureza 528,3+48,5 MPa
e Mor -55 MPa. O biomaterial apresentou densidade de 3,2+0,0 6g/cm” e absorcdo de agua de
2,2+0,4%.

A partir dos resultados apresentados na Tabela 3, pode-se verificar que o referido material

ceramico tem maior estabilidade termodinamica, devido ao seu processo de fabrico.
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Figura 12. Caracterizacdo da estrutura macroscopica do scaffold de alumina.

Tabela 3. Propriedades mecanicas do scaffold de alumina.

Tipo de Teste Resultado
Dureza [MPa] 528,3+48,5
Mddulo de Rutura [MPa] >55
Densidade [g/cm’] 3,240,006
Porosidade [%] 6,9+1,7
Absorcao de agua [%] 2,2+0,4

1.3.2 Caracterizacao do perfil citotéxivo do scaffold de alumina
1.3.2.1 Ensaios in vitro

Para avaliar a citotoxicidade deste scaffold, as células CRL-11372 foram colocadas em
contacto com o material. Apos 24 h as CRL-11372 células aderiram e cresceram na proximidade do
scaffold (Figura 13A) e no controlo negativo (Figura 13B). No controlo positivo, nao se observou a
adesdo celular e/ou proliferacdo, foram observadas células com forma esférica que é a forma
tipica das células mortas (Figura 13C).

Para melhor se avaliar o perfil citotéxico do scaffold, foi também realizado, um ensaio de
MTT (Figura 13D). Os resultados obtidos revelaram uma diferenca estatisticamente significativa (P
<0,05) entre as células expostas ao biomaterial e o controlo positivo, e entre o controlo positivo e
controlo negativo, apos 24 h de incubacdo. No entanto, nao foi observada nenhuma diferenca
estatisticamente significativa entre o controlo negativo e as células em contacto com o scaffold

alumina.
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Figura 13. Imagens de microscopia 6tica de células CRL-11372 em contacto com o scaffold de alumina () (A,
B e C). Avaliacdo da viabilidade celular medida pelo ensaio de MTT: (K") controlo positivo, (K’) controlo
negativo e (Células/SA) células na presenca do scaffold de alumina.

Além disso, também foram adquiridas imagens por MEV, para caracterizar a adesao de
células ao biomaterial. Estes dados mostraram que as células CRL-11372 aderiram e proliferaram
na presenca do biomaterial, devido as suas propriedades de superficie. A rugosidade de superficie
permite a fixacdo celular, que pode ser observada pelos prolongamentos citoplasmaticos que se
espalham sobre a superficie do biomaterial, que reflete a adesao ao fim de 3 dias em cultura

(Figura 14). O elevado nimero de células presente comprova o crescimento celular (Figura 14).

15 pm
———]

Figura 14. Imagem obtida por MEV de um osteoblasto humano (CRL-11372) na superficie do scaffold, apos 3
dias em cultura.

1.3.2.2 Ensaios in vivo

A analise histologica das amostras de 6rgaos (cérebro, coracao, rim, figado, pulmao, baco)
foi realizada com o objetivo de verificar a presenca de alteracées morfologicas entre o grupo teste
e o grupo controlo. Esta analise nao revelou variacbes significativas entre os dois grupos, o que
indica que o scaffold nao desencadeou qualquer resposta sistémica. No entanto, quando as
amostras de tecido 6sseo recolhidas da calote foram analisadas, verificaram-se algumas diferencas

significativas entre os dois grupos (Figura 15).
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As amostras foram avaliadas quanto a qualidade do interface osso-scaffold, resposta do
tecido e a formacao de osso no interior do defeito (Figura 15).

Apos 7 dias, a amostra obtida a partir do grupo controlo apresentou um tecido fibroso com
novos vasos € uma pequena faixa de tecido de granulacdao, mas sem observacao do processo
inflamatério (Figura 15). No grupo teste foi observada uma grande quantidade de tecido de
granulacao entre os dois topos 6sseos (Figura 15). Quando as amostras foram recolhidas apos um
periodo de 30 dias, a coloracao H & E revelou um novo tecido 6sseo na superficie, sem reacdo
periosteal na amostra do grupo controlo. A amostra do grupo teste apresentou algum espaco entre
dois fragmentos 0sseos, ligados por tecido conjuntivo e uma nova formacao 6ssea, o que significa
uma posterior cura, embora lenta, do tecido dsseo, ou seja, o biomaterial vai promover a

regeneracao Ossea.
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Figura 15. Imagens histologicas do tecido dsseo da calote de rato apos 7 e 30 dias.

1.4 Discussao

A engenharia de tecidos é uma area de investigacao relativamente nova e desafiadora,
que procura novos procedimentos e técnicas para reparar tecidos e/ou 6rgaos danificados. No caso
particular da regeneracdo Ossea, € necessario o desenvolvimento de scaffolds biocompativeis,
osteocondutivos e bioativos que induzam a adesao celular, bem como o crescimento celular. Uma
matriz porosa ideal (também conhecida como scaffold) para ser utilizada na engenharia de tecido
0sseo, nao deve desencadear uma resposta adversa por parte do hospedeiro (Dvir et al., 2010).

Neste estudo foi utilizada uma nova técnica, envolvendo um processo de sinterizacdo, com
o intuito de se produzir um scaffold de alumina para ser utilizado como um substituto 6sseo. Este
scaffold foi produzido e caracterizado por meio de diferentes técnicas experimentais, para se
avaliarem as suas propriedades mecanica e bioldgicas.

A caracterizacao das propriedades mecanicas do scaffold é fundamental para a otimizacao
da producao de uma matriz porosa. A porosidade intrinseca do biomaterial utilizado é um fator
chave para permitir que os osteoblastos aderiram e crescam (Popat et al., 2005; Webster et al.,
2005; Rambo et al., 2006; Thei-Han et al., 2009). O scaffold produzido apresentava uma

porosidade de 6,9 + 1,7%. Este parametro esta diretamente relacionado com a rigidez e resisténcia
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a deformacao do tecido que devera substituir. A inducdo de pequenas mudancas na porosidade,
resultam em grandes mudancas nas propriedades do material. No caso de enxertos 6sseos de 0sso
cortical, inicialmente pode ter entre 5% a 10% de porosidade (Goldberg e Akhavan, 2005).

Na literatura existem diversos estudos que relatam a importancia de materiais porosos
para a engenharia de tecido dsseo, uma vez que sdo necessarios para a migracao e proliferacao de
osteoblastos e células mesenquimais e desempenham um papel importante na vascularizacao
(Sadiq et al., 2009; Yang et al., 2010).

A bioceramica produzida neste estudo apresentou também um elevado valor de dureza
(528,3+48,5 MPa) e Mor (MPa ~55). Estas propriedades fazem deste biomaterial um bom candidato
para ser utilizado como substituto 6sseo, uma vez que a forca e desgaste a que o material estara
sujeito serdo elevados. O valor obtido para a dureza é superior a do tecido 6sseo natural (~100
MPa) e ao valor de outros materiais, tais como o dioxido de zirconio (6-10 MPa) (Hutmacher, 2000;
Acchar e Segadaes, 2010). No entanto, este scaffold apresenta uma dureza inferior relativamente
aos scaffolds de alumina produzidos por Hamadouche e Sedel, que apresentaram uma dureza de
595 MPa (Hamadouche e Sedel, 2000). Tal decréscimo era esperado, devido ao grau de porosidade
do nosso scaffold, o que reduz a resisténcia global. Os valores de MoR obtidos para este
biomaterial (~55 MPa) foram superiores aos obtidos para outros materiais sinterizados, tais como
HA (MoR = 50 MPa), mostrando assim que este biomaterial € muito resistente a forcas de tracao
(Pattanayak et al., 2005).

0 scaffold aqui produzido apresentou uma densidade de 3,2:0,06 g/cm’. Este valor é mais
baixo quando comparado com o obtido para o material pré-sinterizado (3,98 g/cm®). No entanto, é
mais elevado do que a densidade média do tecido 6sseo (1,9 g/cm’) (Leslie e Ward, 2004). Durante
a producao deste scaffold foram tidas em conta as alteracdes das suas propriedades, tais como, a
porosidade do biomaterial aumenta, a densidade, resisténcia e dureza diminui.

A absorcao de agua por este material € muito importante, uma vez que esta propriedade
esta diretamente relacionada com a adesao celular e também com a troca iénica no interior do
scaffold (Bowen et al., 2005). Neste scaffold, a alumina encontra-se no grau de oxidacao mais
elevado e os fluidos corporais humanos nao podem reduzir os ides aluminio (Al**) a superficie
(Osawa et al., 2005). Assim, a alumina permanece no corpo a pH fisioldgico. Se houvesse a

libertacdo de ides Al*"

da superficie do scaffold a viabilidade celular seria afetada (Matsumoto,
2000). O A** compete diretamente com Ca’* no processo de formacao dsseo e a sua presenca induz
a reducao do teor de calcio no osso e na qualidade do osso (Matsumoto, 2000).

A avaliacdo do perfil citotéxico do biomaterial é uma questdao importante que deve ser
avaliada, uma vez que determina se um material pode ser utilizado na engenharia de tecidos
(Ribeiro et al., 2009b). A avaliacdo da citotoxicidade in vitro é efetuada através de protocolos
padrao que fornecem informacoes sobre as interacdes entre as células e a superficie do material.
Este procedimento é muitas vezes utilizado como ensaios de rastreio iniciais para avaliar a
biocompatibilidade de um material (La Flamme et al., 2007). O perfil citotoxico do scaffold foi
avaliado por um ensaio MTT, cujos resultados sugeriram que scaffold poroso nao afetou a
viabilidade das células, nao tendo sido observado um efeito citotoxico agudo. As imagens de MEV
mostraram que os osteoblastos humanos aderiram e cresceram na superficie do scaffold. No

entanto, a densidade do biomaterial ndo facilitou o crescimento de células no seu interior. No
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entanto, os resultados mostram que o scaffold promove a adesao e proliferacao celular (Figura
14).

A utilizacao de modelos animais para caracterizar a toxicidade de novos biomateriais ou
dispositivos médicos é uma parte necessaria no processo de validacdo e seguranca do produto.
Além disso, também sao um passo intermédio para a realizacdo dos ensaios clinicos.

Neste estudo nos ensaios in vivo foram utilizados ratos Wistar para se avaliar a reacao do
animal a presenca do biomaterial, quer a nivel local como a nivel sistémica, apo6s a implantacao
dos scaffolds. Na literatura esta descrito que apos a colocacao de um implante, ha uma cascata de
processos moleculares e celulares, despolotado quase instantaneamente, e ocorre uma resposta
inflamatoéria aguda, com duracao de dois a cinco dias (Stanford, 2010). Ao mesmo tempo, as
proteinas do plasma sao adsorvidas a superficie do material, seguindo-se um contacto inicial de
gldbulos vermelhos e plaquetas. A medida que a cicatrizacio de tecidos ocorre, a coagulacao do
sangue nao serve apenas como um reservatorio de fatores de crescimento, mas também como um
scaffold provisorio em que as células mesenquimais osteogénicas podem migrar. Com base nos
dados publicados na literatura, a formacao de tecido de granulacdo comeca aproximadamente no
quarto dia apds a colocacdo do implante e pode durar até a terceira semana, apos ter ocorrido a
lesdo. Durante este periodo, as células osteogénicas sao estimuladas e inicia-se a deposicao dssea
(Davies, 2010). Neste contexto, as analises histologicas sao muito importantes para monitorizar a
regeneracao ossea.

A analise histologica das amostras de 6rgaos nao revelou variacbes significativas entre o
grupo controlo e o grupo teste. Os resultados indicaram a ndo ocorréncia de resposta sistémica por
parte do organismo a presenca do biomaterial. No entanto, a analise do tecido dsseo recolhido da
calote revelou algumas diferencas entre os dois grupos.

Deste modo e de acordo com o que esta descrito na literatura, este € um dos primeiros
estudos que descreve a implantacao de scaffolds de alumina num defeito 6sseo e em que foi feita
a monitorizacao ao longo do tempo da resposta do organismo a presenca biomaterial no organismo.
Recentemente, Kim e seus colaboradores descreveram a avaliacao, in vitro e in vivo de scaffolds

de alumina 3D revestidos e nao revestido com TCPh poroso (Kim et al., 2011).

1.5 Concluséao

O objetivo deste estudo foi o de produzir um scaffold de alumina que pode ser utilizado
num futuro préximo como um substituto 6sseo. Os resultados dos ensaios in vitro revelaram que o
scaffold tem propriedades mecanicas compativeis com a sua aplicacao na terapia dssea, tais como
elevada dureza e MoR, e uma aparente porosidade relativa. Além disso, quando as células CRL-
11372 foram semeadas, na presenca do biomaterial, foi observada adesao e proliferacao celular, o
que significa que este scaffold ndao tem um efeito citotoxico agudo. A analise histoldgica das
amostras permitiu concluir que o scaffold nao desencadeou uma resposta sistémica por parte do
sistema imunitario dos ratos Wistar.

Em estudos futuros sera interessante produzir os scaffolds de alumina por outros métodos.
Os scaffolds de alumina serdo revestidos com materiais naturais e sintéticos biocompativeis, a fim

de melhorar a sua aplicacdo como um substituto dsseo. Para este fim serao usados polimeros ou
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moléculas biativas (células e/ou FCs) de modo a tornar o scaffold osteoindutor e osteocondutor, e

desta forma favorecer a osteointegracao.
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Caracterizacao Biolégica do Complexo
Polielectrolitico Pectina/Quitosano para uma
possivel aplicacdo na Engenharia de Tecido Osseo
(Artigo Il)

Ao longo deste capitulo é descrita a caracterizacao biolégica do complexo poliectrolitico

de pectina/quitosano para aplicacdo na regeneracao dssea.

1.1 Introducao

Nos Ultimos anos na area da Engenharia de Tecidos tem havido um crescente interesse na
utilizacdo de materiais biocompativeis e/ou biodegradaveis que tém sido utilizados como matrizes
de suporte ou como substratos para a entrega de moléculas bioativas e células, em tecidos com a
finalidade de promover a sua reconstrucao (Liu et al., 2007).

Na ETO, os biomateriais atuam como um esqueleto temporario, inserido nos locais de
defeito do esqueleto ou nos locais de perda 6ssea, de modo a apoiar e estimular a regeneracao do
tecido 6sseo, enquanto que, gradualmente se degradam e sao substituidos por novo tecido 6sseo
(Liu et al., 1999; Radice et al., 2000; Mao et al., 2005; Aronin et al., 2008; Becker et al., 2009;
Dumas et al., 2009). Ao longo das duas Ultimas décadas, materiais inorganicos e organicos,
naturais e sintéticos tém sido estudados para esta finalidade (Stevens, 2008; Puppi et al., 2010).
Os materiais inorganicos bioativos, com uma composicdo semelhante a fase mineral do osso, tais
como o fosfato tricalcico, hidroxiapatite e vidros bioativos, tém sido amplamente utilizados para a
reparacao e substituicdo de tecidos dsseos danificados. Os polimeros sintéticos biodegradaveis e
biocompativeis, tais como, o APG, o APL e os seus copolimeros (APLG) tém também sido estudados
para esta aplicacdao biomédica. Os polimeros naturais, em particular proteinas e polissacarideos,
sao amplamente utilizados na regeneracdao do tecido oOssseo. A sua degradabilidade,
biocompatibilidade, similaridade com a matriz extracelular e as interacoes celulares intrinsecas,
tornam estes materiais mais atrativos para aplicacao na engenharia de tecidos (Malafaya et al.,
2007; Mano et al., 2007). Os polissacarideos, tais como, alginato, quitosano, acido hialurénico e
proteinas (ex. colagénio), sdao exemplos de polimeros naturais utilizados por diversos
investigadores para este proposito (Liu et al., 1999; Radice et al., 2000). Atualmente, esta a ser
efetuada muita investigacao na producado de scaffolds de polimeros-compositos inorganicos, para
aplicacao na ETO, com o intuito de se imitar a estrutura nativa deste tecido. Os investigadores
tém tido uma preocupacado constante em melhorar a adesao celular aos scaffolds, bem como,
aumentar a sua resisténcia mecanica e estabilidade. Assim, a combinacao da fase de resisténcia do
polimero com a resisténcia a compressao de um composto inorganico parece favoravel para o
desenvolvimento de um biomaterial mais eficiente ao nivel da regeneracdo 6ssea (Rezwan et al.,
2006; Jiang et al., 2009; Swetha et al., 2010).

Nesta parte do meu trabalho de doutoramento foram produzidos scaffolds porosos,

biodegradaveis com pectina e quitosano, para aplicacao na ETO.
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As pectinas sao polissacarideos, constituidos por unidades de acido D-galacturonico,
presentes nas paredes celulares das plantas (Mohnen, 2008). As pectinas comerciais sao obtidas
principalmente a partir de bagaco de maca e a partir da casca de citrinos, por meio de um
processo de extracao acidica (Rolin, 2002). Os extratos de pectina sao amplamente utilizados na
indGstria de processamento de alimentos, devido as suas propriedades de espessamento e
gelificacao. Os extratos de pectina comerciais consistem predominantemente em cadeias lineares
de residuos de (1,4)-a-D-acido galacturdnico parcialmente metil estérificados. Dependendo do
grau de substituicao dos grupos carboxilo D-galacturénico por grupos metoxil (-OCH;), definido
como o grau de esterificacao (DE), as pectinas sao classificadas como pectinas de alta
esterificacao (DE> 50%) ou pectinas de baixa esterificacao (DE <50%).

O uso da pectina na preparacao de sistemas de entrega de farmacos especificos para o
colon tem sido objeto de inUmeras investigacoes (Ashford et al., 1994; Liu et al., 2003; Ahrabi et
al., 2000; Chambin et al., 2006; Maestrelli et al., 2008; Bigucci et al., 2009), devido a sua
suscetibilidade a degradacao pelas enzimas produzidas por um grande nimero de micro-organismos
presentes no colon. A pectina foi também investigada para o tratamento de superficies de
dispositivos médicos (Morra et al., 2004) e para a producdo de implantes dsseos revestidos com
nanoparticulas (Kokkonen et al., 2008). Recentemente, alguns investigadores descreveram que a
pectina possui atividade anti-inflamatoria e anticarcinogénica (Chen et al., 2006; Salman et al.,
2008).

Por outro lado, o quitosano, um polimero cationico obtido a partir da quitina (através da
desacetilacdo da quitina em meio alcalino) e compreendendo unidades de mondémeros B-(1-4)-
glucosamina e N-acetil-D-glucosamina (Montembault et al., 2005; Duarte et al., 2009), é um dos
biomateriais mais estudados para aplicacoes farmacéuticas e biomédicas. O quitosano apresenta
propriedades bioldgicas diferentes, tais como, atividade anticolesterolémica e antimicrobiana,
biocompatibilidade, propriedades antimicdticas, biodegradabilidade, potencial hemostatico, nao
carcinogénico, afinidade notavel para as proteinas, assim como promocao da proliferacao, adesao
e diferenciacao celular (Kim et al., 2008; Muzzarelli, 2009; Ribeiro et al., 2009).

Devido a estas e a outras propriedades, o quitosano e os seus derivados, isoladamente ou
em combinacdo com outros biomateriais, tém sido utilizados para a producdo de um grande
nimero de diferentes matrizes para aplicacdes na engenharia de tecidos (Kim et al., 2008;
Muzzarelli, 2009), incluindo aplicacdes na ETO (Di Martino et al., 2005).

Neste trabalho, os scaffolds de pectina/quitosano foram preparados através da liofilizacdo
dos complexos polielectrélitos insolUveis (CPEs), numa solucdo aquosa. Os CPEs sdo estruturas
supramoleculares formadas por interacdes idnicas estabelecidas entre dois polielectrolitos de
cargas opostas.

Os CPEs baseados em quitosano ou formados entre quitosano e polielectrolitos naturais
(DNA, proteinas, carboximetilcelulose) ou sintéticos (poli (acido acilico), poli (acido
estirenosulfonico)), ja foram investigados para varias aplicacdes na area de engenharia de tecidos,
nomeadamente para a entrega de farmacos (Berger et al., 2004; Liao et al., 2005; Kang et al.,
2007; Silva et al., 2008; Naidu et al., 2009).
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1.2 Materiais e Métodos

1.2.1 Materiais

O quitosano obtido a partir da carapaca de caranguejos (peso molecular médio (300-1000
kDa), grau de acetilacao, DA ~ 28%). A pectina com um baixo grau esterificacao, extraida a partir
de citrinos (Grau de esterificacao, DE ~ 42%) foram adquiridos a Sigma. O acido acético (96%) foi
adquirido a Fluka. O acetato de sodio (Pureza> 99,0%) e a solucdo salina tamponada com fosfato

foram comprados a Sigma.

1.2.2 Métodos

1.2.2.1 Preparacao de scaffolds de pectina-quitosano

Inicialmente foram preparadas duas solucdes de polissacarideos, dissolvendo 1g de cada
polissacarideo em 100ml de tampao acetato 0,01 M (pH 4.5). Os CPEs entre os dois polimeros
foram formados misturando as duas solucées a temperatura ambiente. A solucdo com a maior
viscosidade (solucdao de quitosano) foi colocada sob agitacao (3000 rpm), utilizando um
homogeneizador. De seguida, procedeu-se a adicdo da solucdo de pectina a solucao de quitosano.
A mistura foi deixada durante 10 min, a uma velocidade de agitacdo de 7000 rpm. Formaram-se
precipitados de CPEs que foram isolados por centrifugacao a 5000 rpm durante 5 min e
posteriormente lavados com agua destilada. Estas duas etapas foram repetidas duas vezes. Apos a
centrifugacao final, os CPEs isolados foram congelados a aproximadamente -20°C e finalmente
liofilizados durante 2 dias. Para a preparacdao dos scaffolds de CPEs, foram utilizadas duas

proporcoes de polissacarideos, 2:1 e 1:1 de pectina:quitosano, (w/w).

1.2.2.2 Microscopia eletronica de varrimento

A morfologia dos scaffolds de pectina-quitosano, antes e depois de submersos em PBS, foi
analisada por microscopia eletrénica de varrimento. As amostras foram colocadas sobre uma fita
adesiva (de dupla face), que permite a adesao ao scaffold e ao suporte metalico. Seguidamente as
amostras foram revestidas com ouro num revestidor de pulverizacao catddica. As observacoes
foram realizadas a 20 kV num MEV - JSM5310 (JEOL, Japao).

O MEV foi também utilizado para analisar a superficie dos scaffolds de pectina-quitosano,
com e sem osteoblastos humanos aderidos. Os scaffolds incubados com as células, foram lavados
trés vezes com tampao PBS durante 2 min e fixados durante 10 min com glutaraldeido 2,5% (em
PBS) a 4°C. As amostras foram lavadas trés vezes com agua destilada durante 2 min e desidratadas
em EtOH com concentracées de 70, 80, 90 e 100%, durante 10 min cada. Finalmente, as amostras
foram colocadas sobre uma fita adesiva (de dupla face), que permite a adesao ao scaffold e ao
suporte metalico e foram revestidas com ouro por pulverizacao catddica, utilizando um K550
Emitech (Londres, Inglaterra), revestidor por crepitacao. As amostras foram analisadas utilizando

um MEV - Hitachi S2700 (Téquio, Japao), a uma voltagem de aceleracao de 20 kV.
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1.2.2.3 Cultura celular de osteoblastos humanos

Os osteoblastos humanos (CRL-11372) foram semeados em T-flasks de 25 cm” (Nunc) com 6
ml de meio DMEM-F12 (Gibco) (1:1, v/v) suplementado com SFB (10%, v/v), penicilina G (100
units/cm?), estreptomicina (100 mg/cm’) e anfotericina B (0,25 mg/cm?®).

ApOs atingida a confluéncia (cerca de uma semana), as células cultivadas foram libertadas
a partir do substrato utilizando PBS/EDTA e 0,18% tripsina. As células foram entao semeadas em T-

flasks de 75 cm® (Nunc, Roskilde, Dinamarca).

1.2.2.4 Proliferacao de osteoblastos humanos na presenca do scaffold de pectina-quitosano
Para analisar a adesao e proliferacao celular, foram semeados osteoblastos humanos em

placas de 96 pocos durante 24 h, na presenca de scaffolds de pectina-quitosano. O crescimento

celular foi monitorizado utilizando um microscépio otico invertido Olympus CX41 (Toquio, Japao),

equipado com uma camara digital Olympus SP500.

1.2.2.5 Caracterizacao do perfil citotoxico do scaffold de pectina-quitosano

Os osteoblastos humanos (CRL-11372) foram semeados na presenca ou auséncia dos
scaffolds de pectina-quitosano, em placas de 96 pocos, com 100 ml de meio de cultura DMEM e
incubadas a 37°C, numa atmosfera hiimida com 5% de CO,, durante 24 h. Apds a incubacao, a
atividade redox da sucinato desidrogenase mitocondrial foi avaliada por meio da reducao do MTT.

A cada amostra, foram adicionados 50 pl de MTT (5 mg/cm’ PBS), seguidos de incubacéo
durante 4 h a 37°C, numa atmosfera himida com 5% de CO,. Depois, o meio foi retirado e foi
adicionado as células 50 pl de isopropanol/HCL (0,04 M), para dissolver os cristais de formazano
formados e posteriormente a placa foi incubada durante 90 min, a uma temperatura de 37°C com
5% de CO,. A absorvancia da placa foi lida a 570 nm através de um leitor de microplacas Biorad
Benchmark (Toquio, Japao).

Os pocos que contém as células no meio de cultura sem scaffolds, foram usados como
controlos negativos (K). Os pocos que continham células, aos quais foi adicionado EtOH (96%),
foram usados como controlo positivo (K). As amostras foram analisadas utilizando um microscopio
otico Olympus CX41, equipado com uma camara digital Olympus SP-500 UZ.

Os resultados obtidos foram expressos com a média + erro padrao da média (n = 5). A
analise estatistica dos resultados foi efetuada usando a one-way ANOVA e as diferencas entre os

grupos foram testadas pelo one-way ANOVA com o teste Dunnet’s post hoc.

1.3 Resultados e Discussao

1.3.1 Preparacéo dos scaffolds CPE pectina-quitosano

Os CPEs sao formados através da interacdo entre polielectrolitos com cargas opostas,
numa solucao aquosa. Neste sistema particular, as atracdes eletrostaticas entre os grupos amina
do quitosano (NH;") e os grupos carboxilicos ionizados (COO’) da pectina, sao responsaveis pelas
interacdes que conduzem a formacao do CPEs pectina/quitosano.

Para produzir um CPE, ambos os polimeros tém de ser ionizados e apresentar cargas

opostas. Isto significa que a formacao de CPEs entre uma polibase fraca (quitosano) e um poliacido
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fraco (pectina) ocorre numa gama de pHs situada entre o pKa da pectina e o pKa do quitosano, em
que a maioria dos grupos amina do quitosano e dos grupos carboxilicos da pectina se encontram
ionizados. Assim, devido as interacdes electrostaticas, os dois polissacarideos complexam entrem
si, formando os CPEs. Para os sistemas de quitosano e pectina correspondem valores de pH entre
3,5-4,5 (intervalo pKa da pectina (Rolin, 2002)) e 6,2-7,0 (intervalo pKa do quitosano (Vaarum et
al., 2005)). A representacao esquematica da formacdo do CPE, formacao entre a pectina e o
quitosano é apresentada na figura 16. Além do pH, que é o fator mais importante que afeta a
formacao dos CPEs e as suas propriedades, outros fatores, como a proporcao de carga dos dois
polimeros, a temperatura e forca idnica também sao importantes.
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Figura 16. Representacao esquematica da reacdo de complexacdo da pectina com o quitosano (adaptado de
Fonseca, 2011).

Neste trabalho, as reacées de complexacao polieletréliticas entre o quitosano e a pectina
foram realizados a pH 4,5, utilizando-se duas proporcdes diferentes de pectina:quitosano (2:1 e
1:1). Os dois scaffolds resultantes foram designados P-QT_2:1 e P-QT_1:1.

1.3.2 Microscopia eletrénica de varrimento

A morfologia dos scaffolds de CPEs foi analisada por MEV. Os scaffolds apresentam uma
forma estrutural irregular e altamente porosa. Além disso, os poros estdo altamente interligados.

A morfologia do scaffold P-QT_1:1, apds submersao em PBS durante 1, 2 e 3 semanas,
sugere que os tamanhos dos poros do scaffold aumentam gradualmente com o aumento do tempo
de submersdo. Este efeito pode ser atribuido a dissolucdao gradual da estrutura tridimensional,
devido a rutura das interacdes idnicas, que foram previamente estabelecidas entre as cadeias dos

dois polimeros.

Na figura 17 podem observar-se imagens de MEV, com células aderidas a superficie dos
scaffolds, ap6s 3 dias de incubacdo. Os osteoblastos humanos foram observados como
aglomerados. O scaffold P-QT_1:1 (Figura 17A) apresenta um menor nimero de células aderidas
em comparacao com o scaffold P-QT_2:1 (Figura 17B), apesar de ambos os scaffolds possuirem

uma composicao semelhante (em termos de proporcdes de pectina e quitosano).
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Figura 17. Imagens de MEV de osteoblastos humanos aderidos a superficie dos scaffolds P-QT_1:1 (A) e P-
QT_2:1 (B).

1.3.3 Citotoxicidade do scaffold de pectina-quitosano

Os osteoblastos humanos foram cultivados em placas de 96 pocos, com ou sem scaffolds de
CPE, para avaliar a citotoxicidade do scaffold. Apos 24 h, a adesao e proliferacao celular foi
caracterizada através da utilizacdo de um microscopio otico invertido. As células aderiram e
cresceram na vizinhanca dos dois scaffolds (Figura 18A e 18B) e no controlo negativo (Figura 18C).
No controlo positivo nao foi observada adesao ou proliferacao celular, uma vez que as células

apresentavam uma forma esférica, que é caracteristica das células mortas (Figura 18D).

Figura 18. Imagens de microscopia 6tica de osteoblastos apos terem sido semeados na superficie de scaffolds
de pectina-quitosano (*) apo6s 24h: (A) células em contacto com o scaffold P-QT_1:1, (B) células em contacto
com o scaffold P-QT_2:1, (C) controlo negativo (K') e controlo positivo (K*).
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Para uma caracterizacdo mais precisa da biocompatibilidade da pectina-quitosano, foi
realizado um ensaio de MTT. Neste teste, o sal tetrazdlio MTT é reduzido a formazano, que pode
ser analisado colorimetricamente (através da mudanca de cor aquando da reacado). A reducao do
MTT é geralmente atribuida a atividade mitocondrial. Portanto, o nivel de reducao de MTT em
formazano é proporcional ao metabolismo celular. Os resultados obtidos com este ensaio
mostraram que o scaffold nao afetou a viabilidade celular (Figura 19). O ensaio de MTT mostrou
uma diferenca significativa entre as células expostas aos dois scaffolds (P-QT_1:1 e P-QT_2:1) e o
controlo positivo (p <0,05) e entre as células expostas aos scaffolds e o controlo negativo (p
<0,05), apos 24 h de incubacdo. Os resultados obtidos para ambos os scaffolds nao foram
estatisticamente diferentes. Estes resultados mostram que os materiais testados nao tem um
efeito agudo citotoxico.
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Figura 19. Avaliacao da viabilidade celular medida pelo ensaio de MTT: Controlo positivo (K+), Controlo
negativo (K-) e células em contacto com o scaffold P-QT_1:1, células em contacto com o scaffold P-QT_2:1.
Cada resultado é expresso em médiatdesvio padrao da média. A analise estatistica foi efetuada pelo teste de
one-way ANOVA de Dunnet’s para um significancia de (* p<0.05).

1.4 Conclusao

Neste trabalho, foi preparado e caracterizado um scaffold poroso para posterior aplicacao
na regeneracao do tecido désseo. Os scaffolds foram produzidos com polissacarideos de pectina e
quitosano, a partir da liofilizacdo dos complexos polielectrolitos formados, entre os dois
polissacarideos, numa solucao aquosa, a pH 4.5.

Apesar dos diferentes racios iniciais de massa utilizados na preparacao dos scaffolds P-
QT_1:1 e P-QT_2:1, os resultados da analise elementar revelaram que a composicdo dos dois
suportes foi idéntica, sendo composta por cerca de 30% (w/w) de quitosano e 70% (w/w) de
pectina. Estudos de perda de peso mostraram que os scaffolds perderam cerca de metade da sua
massa apo6s um més de imersao numa solucao de PBS a pH 7.4. A avaliacdo morfologica de MEV
mostrou que os scaffolds possuem uma estrutura altamente porosa e irregular. Deste modo, os
estudos in vitro com osteoblastos humanos mostraram que estes aderem e proliferam na superficie
dos scaffolds, comprovando a biocompatibilidade do biomaterial. Os resultados dos testes de MTT

corroboraram esta observacao.
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Contudo, em estudos futuros pretende-se incorporar na preparacao dos CPEs, um material
inorganico bioativo, por exemplo a HA, de forma a melhorar as propriedades dos scaffolds, quer ao

nivel das suas propriedades mecanicas, como no que diz respeito a promocao da osteointegracao.

1.5 Referéncias Bibliograficas

Ahrabi SF, Madsen G, Dyrstad K, Sande SA, Graffner C. Development of pectin matrix tablets
for colonic delivery of model drug ropivacaine. European Journal of pharmaceutical Sciences
2000, 10(1): 43-52.

Aronin CEP, Cooper JA, Sefcik LS, Tholpady SS, Ogle RC, Botchwey EA. Osteogenic
differentiation of dura mater stem cells cultured in vitro on three-dimensional porous
scaffolds of poly(e-caprolactone) fabricated via co-extrusion and gas foaming. Acta
Biomaterialia 2008, 4(5): 1187-1197.

Ashford M, Fell J, Attwood D, Sharma H, Woodhead P. Studies on pectin formulations for
colonic drug delivery. Journal of Controlled Release 1994, 30(3): 225-232.

Becker ST, Bolte H, Krapf O, Seitz H, Douglas T, Sivananthan S, Wiltfang J, Sherry E, Warnke
PH. Endocultivation: 3D printed customized porous scaffolds for heterotopic bone induction.
Oral Oncology 2009, 45(11): E181-E188.

Berger J, Reist M, Mayer JM, Felt O, Gurny R. Structure and interactions in covalently and
ionically crosslinked chitosan hydrogels for biomedical applications. European Journal of
Pharmaceutics and Biopharmaceutics 2004, 57(1): 35-52.

Bigucci F, Luppi B, Monaco L, Cerchiara T, Zecchi V. Pectin-based microspheres for colon-
specific delivery of vancomycin. Journal of Pharmacy and Pharmacology 2009, 61(1): 41-46.

Chambin O, Dupuis G, Champion D, Voilley A, Pourcelot Y. Colon-specific drug delivery:
Influence of solution reticulation properties upon pectin beads performance. International
Journal of Pharmaceutics 2006, 321(1-2): 86-93.

Chen CH, Sheu MT, Chen TF, Wang YC, Hou WC, Liu DZ, Chung TC, Liang YC. Suppression of
endotoxin-induced proinflammatory responses by citrus pectin through blocking LPS signaling
pathways. Biochemical Pharmacology 2006, 72(8): 1001-1009.

Di Martino A, Sittinger M, Risbud MV. Chitosan: A versatile biopolymer for orthopaedic tissue-
engineering. Biomaterials 2005, 26(30): 5983-5990.

Duarte ARC, Mano JF, Reis RL. Preparation of chitosan scaffolds loaded with dexamethasone
for tissue engineering applications using supercritical fluid technology. European Polymer
Journal 2009, 45(1): 141-148.

Dumas V, Perrier A, Malaval L, Laroche N, Guignandon A, Vico L, Rattner A. The effect of dual
frequency cyclic compression on matrix deposition by osteoblast-like cells grown in 3D
scaffolds and on modulation of VEGF variant expression. Biomaterials 2009, 30(19): 3279-
3288.

Jiang L, Li Y, Zhang L, Wang X. Preparation and characterization of a novel composite
containing carboxymethyl cellulose used for bone repair. Materials Science and Engineering C
2009, 29: 193-198.

76



Kang HS, Park SH, Lee YG, Son T-I. Polyelectrolyte complex hydrogel composed of chitosan
and poly(y-glutamic acid) for biological application: Preparation, physical properties, and
cytocompatibility. Journal of Applied Polymer Science 2007, 103(1): 386-394.

Kim 1Y, Seo SJ, Moon HS, Yoo MK, Park IY, Kim BC, Cho CS. Chitosan and its derivatives for
tissue engineering applications. Biotechnology Advances 2008, 26(1): 1-21.

Kokkonen H, Cassinelli C, Verhoef R, Morra M, Schols HA, Tuukkanen J. Differentiation of
Osteoblasts on Pectin-Coated Titanium. Biomacromolecules 2008, 9(9): 2369-2376.

Liao IC, Wan ACA, Yim EKF, Leong KW. Controlled release from fibers of polyelectrolyte
complexes. Journal of Controlled Release 2005, 104(2): 347-358.

Liu C, Xia Z, Czernuszka JT. Design and Development of Three-Dimensional Scaffolds for
Tissue Engineering. Chemical Engineering Research and Design 2007, 85(7): 1051-1064.

Liu L, Fishman ML, Kost J, Hicks KB. Pectin-based systems for colon-specific drug delivery via
oral route. Biomaterials 2003, 24(19): 3333-3343.

Liu LS, Thompson AY, Heidaran MA, Poser JW, Spiro RC. An osteoconductive
collagen/hyaluronate matrix for bone regeneration. Biomaterials 1999, 20(12): 1097-1108.

Maestrelli F, Cirri M, Corti G, Mennini N, Mura P. Development of enteric-coated calcium
pectinate microspheres intended for colonic drug delivery. European Journal of
Pharmaceutics and Biopharmaceutics 2008, 69(2): 508-518.

Malafaya PB, Silva GA, Reis RL. Natural-origin polymers as carriers and scaffolds for
biomolecules and cell delivery in tissue engineering application. Advanced Drug Delivery
Reviews 2007, 59: 207-233.

Mano JF, Silva GA, Azevedo HS, Malafaya PB, Sousa RA, Silva SS, Boesel LF, Oliveira JM,
Santos TC, Marques AP, Neves NM, Rei RL. Natural origin biodegradable systems in tissue
engineering and regenerative medicine: present status and some moving trends. Journal of
the Royal Society, Interface 2007, 4(17): 999-1030.

Mao X, Chu CL, Mao Z, Wang JJ. The development and identification of constructing tissue
engineered bone by seeding osteoblasts from differentiated rat marrow stromal stem cells
onto three-dimensional porous nano-hydroxylapatite bone matrix in vitro. Tissue Cell 2005,
37(5): 349-357.

Mohnen D. Pectin structure and biosynthesis. Current Opinion in Plant Biology 2008, 11(3):
266-277.

Montembault A, Viton C, Domard A. Physico-chemical studies of the gelation of chitosan in a
hydroalcoholic medium. Biomaterials 2005, 26(8): 933-943.

Morra M, Cassinelli C, Cascardo G, Nagel MD, Della Volpe C, Siboni S, Maniglio D, Brugnara M,
Ceccone G, Schols HA, Ulvskov P. Effects on Interfacial Properties and Cell Adhesion of
Surface Modification by Pectic Hairy Regions. Biomacromolecules 2004, 5(6): 2094-2104.

Muzzarelli RAA. Chitins and chitosans for the repair of wounded skin, nerve, cartilage and
bone. Carbohydrate Polymers 2009, 76: 167-182.

Naidu VGM, Madhusudhana K, Sashidhar RB, Ramakrishna S, Khar RK, Ahmed FJ, Diwan PV.
Polyelectrolyte complexes of gum kondagogu and chitosan, as diclofenac carriers.
Carbohydrate Polymers 2009, 76(3): 464-471.

77



Puppi D, Chiellini F, Piras AM, Chiellini E. Polymeric materials for bone and cartilage repair.
Progress in Polymer Science 2010, 35(4): 403-440.

Radice M, Brun P, Cortivo R, Scapinelli R, Battaliard C, Abatangelo G. Hyaluronan-based
biopolymers as delivery vehicles for bone-marrow-derived mesenchymal progenitors. Journal
of Biomedical Materials Research 2000, 50(2): 101-109.

Rezwan K, Chen QZ, Blaker JJ, Boccaccini AR. Biodegradable and bioactive porous
polymer/inorganic composite scaffolds for bone tissue engineering. Biomaterials 2006, 27:
3413-3431.

Ribeiro MP, Espiga A, Silva D, Baptista P, Henriques J, Ferreira C, Silva JC, Borges JP, Pires E,
Chaves P, Correia 1J. Development of a new chitosan hydrogel for wound dressing. Wound
Repair and Regeneration 2009, 17: 817-824.

Rolin C, in: C. Seymour, P. Knox (Eds.), Pectins and their Manipulation, Blackwell, Boca
Raton, 2002, pp. 222-241.

Salman H, Bergman M, Djaldetti M, Orlin J, Bessler H. Citrus pectin affects cytokine
production by human peripheral blood mononuclear cells. Biomedicine & Pharmacotherapy
2008, 62(9): 579-582.

Silva CL, Pereira JC, Ramalho A, Pais AACC, Sousa JJS. Films based on chitosan
polyelectrolyte complexes for skin drug delivery: Development and characterization. Journal
of Membrane Science 2008, 320(1-2): 268-279.

Stevens MM. Biomaterials for bone tissue engineering. Materials Today 2008, 11(5): 18-25.

Swetha M, Sahithi K, Moorthi A, Srinivasan N, Ramasamy K, Selvamurugan N. Biocomposites
containing natural polymers and hydroxyapatite for bone tissue engineering. International
Journal of Biological Macromolecules 2010, 47(1): 1-4.

Vaarum KM, Smidsrod O. in: S. Dumitriu (Ed.), Polysaccharides: Structural Diversity and
Functional Versatility, 2nd ed., Marcel Dekker Inc., NY, 2005, pp. 625-660.

78



Capitulo 5

79



80



Caracterizacao de scaffolds de Hidroxiapatite

produzidos por impressao 3D

Neste capitulo serdao apresentados os ensaios efetuados no Centro de Investigacdao de
Ciéncias da Saude (CICS) aos scaffolds de hidroxiapatite produzidos no Centro de Tecnologia
Mecanica e Gestao Industrial (IDMEC) do Instituto Superior Técnico, com o intuito de serem

aplicados na Engenharia de Tecido Osseo.

1.1 Introducao

Os biomateriais constituidos por fosfatos de calcio tém sido amplamente utilizados na
pratica clinica como substitutos Osseos (Leukers et al., 2005). Um biomaterial de sucesso para
aplicacao in vivo deve apresentar varias propriedades mecanicas e biologicas, tais como: 1)
apresentar poros que permitam a interligacao e crescimento celular, bem como o fornecimento de
nutrientes e eliminacao de metabolitos, 2) o tamanho dos poros devem estar no intervalo de 5-10
vezes o diametro da célula (uma célula eucaridtica pode ter entre 10-100 pm); 3) a superficie
quimica do scaffold deve favorecer a adesao celular, diferenciacdo e proliferacao celular, 4) o
scaffold deve ser fabricado com um material biodegradavel, que apresente uma taxa de
degradacao adequada, de modo a permitir a substituicao progressiva do scaffold pelo tecido
hospedeiro, 5) o scaffold deve apresentar uma estrutura com propriedades mecanicas adequadas
para as necessidades do hospedeiro (Bartolo et al., 2008; Peltola et al., 2008; Jones et al., 2009).
Apesar de todos estes requisitos serem bem conhecidos na comunidade cientifica a sua obtencao
na producdo de scaffolds nao é facil de conseguir, quer através da utilizacdo de técnicas de
fabrico convencionais, ou por métodos mais avancados (Peltola et al., 2008).

Como uma alternativa aos métodos convencionais de fabrico de scaffolds, foi
recentemente introduzido no campo da engenharia de tecidos, um grupo de técnicas, designadas
por prototipagem rapida (PR) (Cima et al., 1995; Pham et al., 1998; Hollister et al., 2002; Leukers
et al., 2005; Masood et al., 2005; Chumnanklang et al., 2007; Khalyfa et al., 2007; Fierza et al.,
2008). PR consiste no fabrico de estruturas complexas construidas camada por camada, de acordo
com um programa de computador, em que o modelo pretendido é impresso sobre uma camada
fresca de pé por meio da deposicdo de um aglutinante adequado (Hollister et al., 2002).
Atualmente, existem inimeras tecnologias disponiveis, incluindo estereolitografia, sinterizacao
seletiva a laser, modelacao de objetos laminados, modelagem por deposicao fundida e impressao
tridimensional (13D) (Cima et al., 1995; Pham et al., 1998; Hollister et al., 2002; Leukers et al.,
2005; Masood et al., 2005; Chumnanklang et al., 2007; Khalyfa et al., 2007; Fierza et al., 2008).
Deste modo, o desenho de um scaffold é introduzido num software de um computador, sendo a
interconectividade 3D desejada e a estrutura, rigorosamente controladas, para além de que, o
processo de fabrico pode ser repetido e altamente controlado. Além disso, a forma exterior do
scaffold pode ser projetada de acordo com a anatomia do defeito do proprio paciente, obtendo-se
um implante personalizado. Esta tecnologia 13D foi desenvolvida no Instituto de Tecnologia de
Massachusetts (MIT) (Cima et al., 1995).
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Apesar de ja terem sido publicados diferentes artigos onde a 13D foi usada para produzir
scaffolds, ainda ha a necessidade de prosseguir com este tipo de estudos para otimizar a producao
de scaffolds que apresentem propriedades mecanicas e bioldgicas ideais para a regeneracao ossea
(Cima et al., 1995; Leukers et al., 2005; Khalyfa et al., 2007; Saiz et al., 2007; Amillota e Pelzer,
2008; Fierza et al., 2008). No presente estudo foi utilizada a hidroxiapatite, uma vez que é um
substituto 6sseo promissor devido a sua semelhanca com a parte inorganica do osso natural.

Os scaffolds produzidos por impressao 3D podem ser utilizados para engenharia de tecidos,
sendo sobre eles semeadas células do proprio paciente. Esta estrutura 3D vai permitir a adesao das
células e subsequentemente permitir a formacao de tecido. Deste modo, o design do scaffolds
torna-se muito importante, para otimizar a eficiéncia da propagacdo celular e para observar a
proliferacdo celular no interior da estrutura. Nesta parte do estudo, procedeu-se a caracterizacdao
das propriedades mecanicas e bioldgicas do scaffold produzidos por impressao 3D, no sentido de
avaliar o processo de adesdao e proliferacao celular, a superficie e no interior, e avaliar a

biocompatibilidade, osteoconducao e osteintegracao do material.

1.2 Materiais e Métodos

1.2.1 Materiais

No presente trabalho foi utilizada uma impressora 3D Spectrum Z™ 510 (da Z Corporation),
para a producao de scaffolds com diferentes geometrias. Todos os materiais utilizados na producao
dos scaffolds foram fornecidos pela Z Corporation: um material composito com alto desempenhoo
(Zp130), um aglutinante a base de agua (Zb58) e como infiltrante, um cianoacrilato de viscosidade
ultra baixa (Z-bond 101).

A linha celular de osteoblastos humanos (CRL-11372), foi obtida a partir da American Type
Culture Collection (VA, EUA). CRL-11372 é uma linha celular imortalizada que tem sido utilizada
em estudos que envolvem aplicacoes ortopédicas (Duarte et al., 2009; Muzzarelli, 2009).
Anfotericina B, L-glutamina, DMEM-F12, MTS, EtOH, glutaraldeido, penicilina G, PBS, EDTA, PMS,
estreptomicina e tripsina foram adquiridos a Sigma (Sintra, Portugal). SFB foi adquirido a Biochrom
AG (Berlim, Alemanha). Quetamina e xilazina foram adquiridos a Agrofauna, Portugal. Os T-Flasks

e as placas de 96 pocos foram adquiridos a Nunc (Dinamarca).

1.2.2 Design e producao dos scaffolds

Neste estudo, os scaffolds foram produzidos com uma estrutura clibica e/ou cilindrica,
utilizando o software 3D Design, Solidworks®. Os scaffolds clUbicos apresentam 10 mm de
comprimento e os scaffolds cilindricos tém um diametro e um comprimento de 10 mm. Estes

scaffolds sao estruturas porosas (Com macro e microporos) como se observa na figura 20.
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Scaffold 1 Scaffold 2 Scaffold 3 Scaffold 4

Figura 20. Imagens dos scaffolds de hidroxiapatite produzidos por impressao 3D e sinterizados a diferentes
temperaturas.

E de salientar que no presente estudo a geometria dos poros, e a distribuicdo dos mesmos
foi analisada e testada, uma vez que apresentam um papel fundamental ao nivel das propriedades
mecanicas do scaffold, condicionando a sua resisténcia e interacdo célula-scaffold.

Relativamente ao processo de impressao 3D funciona do seguinte modo: 1) uma camada de
hidroxiapatite granulada é colocada numa plataforma de construcdo, 2) uma valvula
microdispensadora injeta aglutinante sobre a superficie de p6 e liga os granulos nas regioes
selecionadas, 3) depois de uma camada ser impressa, a plataforma baixa e é depositada nova
camada sobre a camada anterior, 4) Depois de terminar o todo o processo, um ligeiro fluxo de ar
remover o po solto que permaneceu na estrutura interna da peca.

A espessura média do pé usada para fazer a impressao 3D dos scaffolds definida foi de 0,1
mm. Depois de serem impressos, todos os modelos foram sujeitos a operacdes de poOs-
processamento a fim de melhorar as suas propriedades mecanicas: em primeiro lugar, as particulas
de po resultantes dos protétipos foram removidas com ar comprimido, e de seguida procedeu-se a
infiltracao dos scaffolds com cianoacrilato. Posteriormente, procedeu-se a secagem dos mesmos
num forno a 60°C durante 25 min. Por ultimo, os scaffolds foram sinterizados a diferentes
temperaturas: 1200, 1250, 1300 e 1400°C.
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1.2.3 Cultura celular de osteoblastos humanos

As células CRL-11372 foram semeadas em frascos de cultura de 25 cm? com 6 ml de DMEM-
F12 (1:1 v/v), suplementado com SFB (10% v/v) inativado, penicilina G (100 unidades/ml),
estreptomicina (100 pg/ml) e anfotericina B (0,25 pg/ml). As amostras foram mantidas numa
incubadora a 37°C, numa atmosfera himida com 5% CO,. O meio de cultura foi mudado a cada 3
dias, até se obter confluéncia celular. A confluéncia foi obtida apds 7 dias. Apos a obtencao da
mesma, as células foram lavadas com PBS/EDTA a 0,025%. Posteriormente foi adicionada tripsina a
0,18% e as células foram incubadas durante 3 min. Findo esse tempo, a atividade da tripsina foi
bloqueada pela adicdo de meio de cultura com SFB (10% v/v). As células foram, entao,
centrifugadas, ressuspendidas em meio de cultura e semeadas em T-flasks-75 cm? (Maia et al.,
2009).

1.2.4 Proliferacdo das células CRL-11372 na presenca do scaffold de

hidroxiapatite

Para avaliar o comportamento das células, na presenca do material ceramico produzido,
as células CRL-11372 foram semeadas na presenca do scaffold (3x3mm) numa placa de 96 pocos,
numa densidade de 5x10* células/poco, durante 24 h (n = 5).

O crescimento celular foi comparado com o de células CRL-11372 semeadas na auséncia do
scaffold e com um controlo com células as quais foi adicionado EtOH para provocar a lise celular
(K"). A proliferacao celular foi monotorizado utilizando um microscopio ético invertido - Olympus

CX41 (Toquio, Japao) equipado com uma camara digital Olympus SP-500 UZ.

1.2.5 Microscopia eletrénica de varrimento

A morfologia dos ceramicos de HA com ou sem células na sua superficie, foi caracterizado
por microscopia eletronica de varrimento durante 7 dias. As amostras (n = 4) foram fixadas
durante a noite com glutaraldeido (2,5% PBS), a 4°C. Em seguida, foram lavadas trés vezes com
PBS durante 2 min e desidratadas com etanol de acordo com um gradiente de 70, 80, 90 e 100%,
durante 5 min cada. Posteriormente, este foi removido dos scaffolds através da utilizacao de CO,
em condicdes supercriticas e colocadas em suportes adequados. Posteriormente, as amostras
foram revestidas com ouro num equipamento Emitech K550 (Londres, Inglaterra) e observadas num
MEV - Hitachi S-2700 (Toquio, Japao) com aplicacao de uma voltagem de 20 kV e as amostras

foram observadas a diferentes ampliacoes.

1.2.6 Avaliacdo do perfil de citotéxico do scaffold de hidroxiapatite
Para avaliar a citotoxicidade do presente material ceramico foram semeadas as células
CRL-11372, com uma densidade de 5x10* células/ml em placas de 96 pocos na presenca ou
auséncia de scaffolds de HA, e posteriormente cultivadas com 100 pl de meio DMEM-F12 a 37°C,
numa atmosfera himida de 5% de CO,. Os scaffolds de HA foram previamente irradiados com

radiacdo UV durante 30 min, bem como as placas onde iriam ser semeadas as células.
Os testes de citotoxicidade foram efetuados ao fim de 24, 48 e 72 h (Coimbra et al., 2011).

Apds 24 h, o conteldo de cada poco foi removido e foram adicionados 100 pl de meio de cultura
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fresco e 20 pl da solucao de reagente MTS/PMS. Posteriormente, a placa foi incubada durante 4 h
a 37°C, numa atmosfera hiumida com 5% de CO,. Apds esse periodo, foi lida a absorvancia a 492
nm, num leitor de microplacas (Sanofi, Pauster Diagnostics). O procedimento foi novamente
repetido ao fim de 48 e 72 h. Os resultados obtidos foram expressos como a média + o erro padrdo
da média de pelo menos quatro ensaios independentes. Ao longo do ensaio (24, 48 e 72 h) as
placas usadas na cultura celular foram visualizadas através de um microscopio de luz invertida

(Olympus CX41), equipado com uma camara digital Olympus SP-500 UZ.

1.2.7 Ensaios in vivo

Neste estudo foram utilizados 120 ratos Wistar (com um peso compreendido entre as 200 a
230 g). O protocolo animal seguido no presente estudo, foi aprovado pelo Comité de Etica do
Centro Hospitalar Cova da Beira e realizado de acordo com as diretrizes estabelecidas nos Guia dos
Institutos Nacionais de Salde para o cuidado e uso de animais de laboratorio (DGAV). Cada animal
foi anestesiado com uma injecao intraperitoneal IP (40 mg/kg de ketamina e 5 mg/kg de xilazina)
de modo a serem submetidos a cirurgia. Posteriormente, os animais foram separados em dois
grupos (teste e controlo), cada um com 12 animais. Subsequentemente, foi induzido um defeito
6sseo na calote (Cooper et al., 2010; Ye et al., 2011; Batista et al., 2012), em todos os animais
com uma broca especial. No grupo controlo, o defeito 6sseo ndo foi preenchido com qualquer
material, enquanto no grupo teste houve insercao dos scaffolds produzidos, que teve o mesmo
tamanho da leséo 6ssea.

Os scaffolds de hidroxiapatite foram esterilizados conforme relatado anteriormente na
seccao 3.2.6.

ApOs a cirurgia, os animais foram mantidos em jaulas individuais e alimentados com
alimentacao comercial e agua ad libitum. Durante o periodo pos-operatoério, todos os animais
apresentaram boas condicGes gerais de salde, apesar de nao ter sido aplicada nenhuma terapia
antibiotica. Os animais foram sacrificados apos 3, 10, 21, 30 e 60 dias, com uma dose letal de

anestesia.

1.2.8 Analise histologica

Apos a necropsia dos animais, foram retiradas amostras do defeito 6sseo e os 0rgaos vitais
(cérebro, coracdo, pulmao, figado, baco e rins) de todos os animais. As amostras de osso foram
descalcificadas utilizando uma solucdo de EDTA 10% (preparado com agua destilada, pH 7.4)
durante um periodo de duas semanas, a 4°C. A solucdo de EDTA foi mudada todas as semanas.

As amostras foram fixadas em formalina, desidratadas em etanol e incorporadas em
parafina para o processamento histoldgico de rotina. Foram obtidas seccoes de 3 pm, de cada
bloco de parafina e estas foram seguidamente coradas com hematoxilina e eosina (H&E) e
analisadas por dois especialistas em anatomia patoldgica, utilizando um microscopio 6tico com um

software especifico da Olympus.
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1.2.9 Analise estatistica

Os resultados obtidos no ensaio de MTS foram expressos em média + erro padrao da média.
A analise dos resultados foi efetuada usando a analise de variancia one-way ANOVA com teste de
Dunnet’s post hoc. Os calculos foram realizados utilizando o programa estatistico MYSTAT 12

(Systat Software, uma subsidiaria da Cranes Software International Ltd.).

1.3 Resultados e Discussao

1.3.1 Caracterizacao do processo de impressao 3D

Para a avaliacdo do processo de impressao 3D foram considerados e analisados trés
parametros: as dimensdes minimas permitidas para aceitacao dos scaffolds; os erros geométricos
de controlo associados com o processo de fabrico, e as diferencas entre a macroporosidade tedrica
e real. E de salientar, que o processamento de materiais em po da origem a estruturas com uma
microporosidade inerente, devido a existéncia de espacos vazios entre as particulas de po. Esta
porosidade € importante no processo de remodelacao oOssea.

Relativamente a caracterizacdo do processo de fabrico este mostrou ser aplicavel para a
producao do scaffold, permitindo o controlo do tamanho, tipologia e distribuicao dos poros.
Contudo, a analise criteriosa deste ponto foi efetuada pelos investigadores do Instituto Superior
Técnico (IDMEC).

1.3.2 Caracterizacao do perfil citotoxico do scaffold de hidroxiapatite
1.3.2.1 Ensaios in vitro

Para avaliar a citotoxicidade dos diferentes scaffolds, foram semeadas CRL-11372, em
placas de 96 pocos, na presenca destes biomateriais (grupos teste). Foram ainda efetuados os
grupos controlo negativo (K), onde apenas foram semeadas células e controlo positivo (K*), onde
foram semeadas células e adicionado a cada poco etanol a 96%.

As culturas foram analisadas ao longo de 24, 48 e 72 h, a medida que ia sendo efetuado o
ensaio de MTS (Figura 21 e 22).

Apos as primeiras 24 h verificou-se que as células aderiam a superficie dos biomateriais,
contudo, eram notdrias algumas diferencas entre a adesao aos biomateriais em estudo. Também se

verificou crescimento celular nos pocos dos K e a auséncia do mesmo no K'.
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Figura 21. Imagens de microscopia otica de CRL-11372 semeados na superficie dos scaffolds (*) e na auséncia
dos mesmos, K e K'.
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Figura 22. Avaliacdo da viabilidade celular através do ensaio de MTS, apos 24 e 72 h, na presenca dos

diferentes scaffolds de hidroxiapatite.

No sentido de avaliar mais aprofundadamente os estudos, foram repetidos os ensaios in

vivo para os materiais que apresentavam valores mais altos de viabilidade celular.

Através da analise das imagens de MEV, também se comprovou a adesao das células aos

biomateriais, devido as propriedades de superficies dos mesmos. Esta analise permitiu verificar

que ocorreu a adesdao celular através dos prolongamentos citoplasmaticos (filopodia) e o

crescimento celular, ao fim de 3 dias (Figura 23).
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Figura 23. Imagens de MEV de CRL-11372 na superficie dos scaffolds em estudo.

1.3.2.2 Ensaios in vivo

Para completar o estudo foram efetuados testes in vivo com 120 de ratos Wistar (com 16
semanas de vida), com peso entre 200-230 g. Tal como ja foi mencionado o procedimento cirdrgico
realizou-se através da criacdo de um defeito 6sseo na calote dos animais que foi preenchido, no

grupo teste, por cada um dos biomateriais individualmente (Figura 24).

Figura 24. Avaliacdo da biocompatibilidade dos materiais através de ensaios in vivo.

Os animais foram sacrificados apo6s 3, 10, 21, 30 e 60 dias. Durante a necropsia dos
animais foram recolhidos os drgaos vitais (cérebro, coracao, rim, figado, pulmao, baco) e amostra
de osso da calote para posterior analise histologica.

No momento em que se efetuou a necropsia do animal nao foram observadas lesoes
significativas e episodios de profunda inflamacdo no local onde tinha sido efetuado o defeito
osseo. Contudo, a avaliacao histologica das amostras foi efetuada para verificar a presenca ou

auséncia de alteracbes morfoldgicas entre o grupo teste e o grupo controlo.

No pos-operatorio, no terceiro e no décimo dia, a analise histoldgica do tecido dsseo
revelou um processo inflamatério e a formacao de tecido de granulacdo no tecido em contacto
com os materiais em estudo. O grupo controlo apresentou junto do local onde tinha sido efetuado
o defeito 6sseo, a presenca de um tecido fibroso com novos vasos e uma pequena faixa de tecido
de granulacdo, mas nao foi observada reacdo inflamatoria (Figura 25). De todos os materiais

testados, o material 4D foi o que apresentou uma maior biocompatibilidade tanto nos ensaios in
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vitro, como nos ensaios in vivo. Seguidamente, serao apenas apresentadas as imagens obtidas na
analise histologica para este material (Figura 25). As imagens histologicas obtidas para os outros

materiais sao apresentadas no Anexo I.
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Figura 25. Imagens histologicas do tecido 0sseo da calote de rato apo6s 10 e 60 dias da criacdo do defeito
0sseo.

Apds um periodo de 30 e 60 dias, verificou-se no grupo controlo a formacao de um novo
tecido dsseo na superficie, sem reacao periosteal na amostra. No grupo teste, apos os 60 dias
ainda se observava uma lacuna oOssea, preenchida por tecido conjuntivo, e com um inicio de

formacao ossea (Figura 25).

1.4 Conclusoes

O presente trabalho permitiu caracterizar scaffold de HA produzidos por impressao 3D e
verificar a sua aplicacdo na ETO. Relativamente a caracterizacdo do processo de fabrico este
mostrou ser aplicavel para a elaboracao do scaffold, permitindo o controlo da sua producdo. A
prototipagem rapida apresenta como vantagens a capacidade de se desenvolverem scaffolds de
grande complexidade geométrica sem a necessidade de uma processamento direto manejavel e
num tempo reduzido.

No que diz respeito a avaliacdo biologica, verificou-se que as células proliferaram na
superficie dos scaffolds desenvolvidos. Através das analises dos testes biologicos efetuados,
verificou-se que as células penetravam no interior dos granulos de HA. Estes resultados permitiram
concluir que os scaffolds de HA produzidos através da técnica de impressao 3D, possuem as
propriedades adequadas para serem usadas na regeneracdo oOssea, contudo € necessario efetuar
mais ensaios in vivo para permitir a otimizacao dos scaffolds por forma a permitirem a
regeneracdo ossea do hospedeiro. Deste modo, os resultados apresentados neste estudo sdo
importantes em relacdo a continuadade da utilizacdo da técnica de impressao 3D para a
engenharia de tecido 6sseo, uma vez que é possivel o desenvolvimento de scaffolds com elevada
complexidade geométrica num curto espaco de tempo, garantindo melhores propriedades dos

scaffolds ao nivel da estrutura.
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Caracterizacao de um substituto 6sseo injetavel
(Patente - PT 104595)

No presente capitulo sera descrita a producdo de um substituto oOsseo injetavel

desenvolvido em colaboracao com a empresa CERAMED, que resultou numa Patente PT 104595.

1.1 Introducao

Os substitutos dsseos injetaveis tém vindo a ser alvo de intensa investigacao. O facto de
serem injetaveis apresentam vantagens uma vez que permitem reduzir a duracao das intervencoes
cirlrgicas, minimizar os efeitos secundarios e as dores pos-operatorias para o paciente. Assim, a
recuperacdo do paciente torna-se mais rapida e os custos associados ao tratamento do paciente,
reduzidos (Liu et al., 2006).

Os cimentos oésseos, constituidos essencialmente por fosfatos de calcio, constituem
atualmente um dos mais importantes grupos de substitutos 6sseos injetaveis. Estes compostos sao
vantajosos uma vez que sdao biocompativeis, apresentam uma razoavel resisténcia mecanica e
permitem uma facil aplicacdo, devido ao seu periodo de secagem ser adequado a pratica cirurgica
(Liu et al., 2006; Song et al., 2009). No entanto, devido a sua elevada densidade, ndao permitem
uma eficiente adesao e proliferacao celular. Por outro lado, também nao permitem trocas de
nutrientes no seu interior, o que € uma condicdo fundamental para a formacao 6ssea. Deste modo,
a fraca resposta biologica e de interligacdo ao tecido, condiciona de forma negativa a sua
aplicacao no processo de regeneracdo ossea (Weiss et al., 2007). Uma outra caracteristica dos
cimentos 0sseos recai no facto de nao serem produtos prontos a utilizar, tendo que ser preparados
durante a intervencado cirlrgica, condicionando a sua duracdao e podendo desencadear outras
complicacdes fisiologicas.

Deste modo, com o intuito de se melhorar a eficiéncia de adesao e proliferacao celular no
local do implante, sdao atualmente utilizados granulados de fosfato de calcio injetaveis, que
funcionam como ceramicos macroporosos interconectados (Trojani et al., 2006). A
macroporosidade associada aos espacos entre os granulos, permitem a migracdao de fluidos
corporais, células e tecidos, imprescindiveis a vascularizacao do local, potenciando a formacéo de
novo osso (Gauthier et al., 2005).

A incorporacao de biopolimeros, pode funcionar como veiculo para o transporte de
granulados facilitando assim a aplicacao destes substitutos 0sseos, proporcionando estabilidade e
impedindo assim, a migracao de particulas ceramicas para os tecidos circundantes durante e apds
o implante (Gauthier et al., 2005).

O polissacarideo quitosano é um potente osteoindutor, que acelera de forma substancial o
crescimento do novo osso (Borges et al., 2009). Por outro lado, este composto é totalmente
biodegradavel, biocompativel, promove a adesdo celular e possui propriedades antimicrobianas
(Liu et al., 2006; Chesnutt et al., 2009).

O biomaterial desenvolvido apresenta uma composicao mais simplificada do que as

anteriormente publicadas, sem perder as caracteristicas de injectabilidade, moldabilidade e
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biocompatibilidade. O presente substituto 6sseo € composto por uma combinacao de polimeros
(que lhes conferem propriedades de injetabilidade, moldabilidade, coesao e plasticidade) com os
granulos ceramicos bifasicos que originam uma matriz biodegradavel, que mimetiza a estrutura

organica/inorganica do osso e com a vantagem de ser um produto pronto a usar.

1.2 Materiais e Métodos

1.2.1 Materiais

O substituto osseo injetavel foi produzido com uma grande variedade de compostos
(hidroxiapatite, beta fosfato tricalcico, cloreto de calcio, alginato de sddio, quitosano, polietileno
glicol) adquiridos a Sigma (Sintra, Portugal). A linha celular de osteoblastos humanos hFOB 1.19
(CRL-11372), foi obtida a partir da American Type Culture Collection (VA, EUA). CRL-11372 é uma
linha celular imortalizada que tem sido utilizada em estudos que envolvem aplicacdes ortopédicas.
Anfotericina B, L-glutamina, DMEM-F12, MTT, EtOH, glutaraldeido, penicilina G, PBS, EDTA, HCl,
isopropanol, estreptomicina e tripsina foram adquiridos a Sigma (Sintra, Portugal). SFB foi
adquirido a Biochrom AG (Berlim, Alemanha). Quetamina e xilazina foram adquiridos a Agrofauna,

Portugal. T-flasks e placas de 96 pocos foram adquiridos a Nunc (Dinamarca).

1.2.2 Métodos
1.2.2.1 Preparacao do substituito 6sseo injetavel

O substituto oOsseo injetavel e a sua preparacao compreendem a mistura de uma fase
liquida (hidrogel) com uma fase solida (granulos):

- Composicdo da fase sélida (preparacao dos granulos)

A fase sdlida é composta por granulos com uma composicao bifasica e foram elaborados a
partir de uma mistura de 75% B fosfato tricalcico e de 25% hidroxiapatite. A 80 g de uma solucdo
aquosa de alginato de sédio foram adicionadas 15 g de hidroxiapatite e 5 g de B fosfato tricalcico.
A mistura resultante foi colocada numa seringa e injetada lentamente num equipamento de
encapsulamento (através da regulacao do fluxo de ar comprimido e do caudal da mistura foi
possivel controlar o diametro dos granulos), com um caudal de 20 a 50 ml/min e uma pressao de
0,1 Mpa. As gotas assim formadas polimerizam numa solucao aquosa de cloreto de calcio com uma
concentracdo de 0,1 M. Posteriormente, os granulos foram secos, com temperaturas entre os 40 e
os 100°C, e sinterizados a 1150°C, durante 2 a 6 h, de forma a queimar o polimero e formar uma
estrutura estavel e porosa, constituida apenas por fosfatos de calcio. Finalmente, com recurso a

um peneiro, os granulos sao separados com diametros entre 38 e 500 uym.

- Composicdo da fase liquida (preparacao do hidrogel)

A fase liquida é composta por um hidrogel formado por dois polimeros (um hidrofébico e
outro hidrofilico), que foram dissolvidos numa solucdo aquosa de um acido organico. A 10 mL de
solucdo aquosa de acido organico a 2% v/v é adicionado 0,5 g de quitosano e 1 mL de polietileno
glicol. A reacdo ocorre a uma temperatura de refluxo, entre os 60-100°C, durante um periodo de

tempo de 12 h.
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O polimero hidrofobico foi dissolvido numa concentracdo que varia entre 3 a 6% em peso
total, e faz parte do seguinte grupo: celulose, quitina, quitosano, hidroxipropilo quitosano, poli
vinilpirrolidona e similares.

O polimero hidrofilico foi dissolvido numa concentracaoque varia entre 10 a 30% em peso
total, e faz parte do seguinte grupo: polietileno glicol, polipropileno glicol, alginato de sodio, poli
hidroxietil metacrilato e similares.

0 acido organico presente na fase aquosa esta numa concentracao que varia de 1 a 58 em
peso total e pode ser um dos seguintes acidos organicos: acido acético, acido lactico, acido
malico, acido citrico e/ou similares.

Posteriormente, o hidrogel obtido é arrefecido e usado diretamente na mistura com a fase
solida.

As concentracdes usadas determinam a viscosidade da fase liquida e foram determinadas
com base na viscosidade adequada para a aplicacao do substituto 6sseo. Através do procedimento
referido, obteve-se uma fase liquida homogénea, determinante para o transporte da fase sélida e

na fixacao celular sobre a superficie do substituto osseo.

A mistura das duas fases foi efetuada de acordo com um racio que pode ir dos 0,3 a 1 g/g.
Isto é, por cada grama de fase sodlida, adiciona-se entre 1 a 3 gramas de fase liquida.

A 1 g de granulos de fosfato de calcio sao adicionados entre 1,5 a 3 g de hidrogel.
Posteriormente, sao misturados com uma espatula, e a mistura é introduzida numa seringa e
fechada em saco de polietileno com recurso a vacuo.

O substituto 6sseo deve possuir uma quantidade maxima de fase sélida transportavel pela
fase liquida sem perdas de propriedades de injetabilidade e consisténcia do produto final. O racio
usado é responsavel pela consisténcia final e ideal do substituto dsseo.

No final, a mistura é colocada numa seringa para facilitar a sua aplicacdo, podendo

permanecer no interior desta sem perder as caracteristicas referidas anteriormente.

1.2.2.2 Teste de injetabilidade

Para efetuar a medicdao da injetabilidade do substituto dsseo produzido, coloca-se a
seringa contendo a mistura num suporte apropriado no equipamento de tracao Instron Universal
Testing Machine modelo 4507, sob uma velocidade de compressao de 60 mm/min e com intervalos

de tempo, de 1 hora, 1, 10 e 30 dias, 3 e 6 meses.

1.2.2.3 Cultura celular de osteoblastos humanos

As células CRL-11372 foram semeadas em frascos de cultura de 25 cm” com 6 ml de DMEM-
F12 (1:1 v/v), suplementado com SFB (10% v/v) inativado, penicilina G (100 unidades/ml),
estreptomicina (100 pg/ml) e anfotericina B (0,25 pg/ml). As amostras foram mantidas numa
incubadora a 37°C, numa atmosfera himida com 5% CO,. O meio de cultura foi mudado a cada 3
dias, até se obter confluéncia celular. A confluéncia foi obtida apds 7 dias. Apds a obtencao da
mesma, as células foram lavadas com PBS/EDTA a 0,025%. Seguidamente, adicionou-se tripsina a

0,18% e as células foram incubadas durante 3 minutos. Apds este tempo, a atividade da tripsina foi
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bloqueada pela adicdo de meio de cultura com SFB (10% v/v). As células foram, entao,

centrifugadas, ressuspensas em meio de cultura e semeadas em T-flasks-75 cm?.

1.2.2.4 Proliferacao e adesao celular na presenca do substituto 6sseo injetavel

Para determinar se houve adesao e proliferacao celular na presenca do biomaterial, foi
colocada uma lamela no interior dos pocos de placa de cultura de 24 pocos. Em cada poco foram
semeados osteoblastos em meio de cultura, com 10% de SFB. As placas foram posteriormente
colocadas numa incubadora a 37°C, numa atmosfera hiUmida com 5% de C0,, durante 48 h. Apds
esse periodo, o meio de cultura foi removido e as lamelas e os biomateriais (com as células
aderidas) foram retiradas da placa de cultura e fixadas com gluteraldeido (2,5% em PBS) a 4°C
durante 24 h. Seguidamente, as lamelas e os biomateriais foram lavados com tampao PBS e
desidratados progressivamente durante 10 min em EtOH a 70, 80, 90, 100%.

Apods a desidratacao a montagem foi efetuada colocando o substituto dsseo e as lamelas
numa placa de aluminio que foi revestida a ouro utilizando o equipamento Emitech K550. O
biomaterial revestido foi colocado no interior de um MEV - Hitachi S-2700) com uma voltagem de

aceleracao de 20 kV e as imagens foram obtidas a diferentes ampliacées.

1.2.2.6 Avaliacao do perfil de citotéxico do substituto 6sseo injetavel

Para avaliar a citotoxicidade do substituto 6sseo injetavel produzido, este foi pesado (0,8
g) e apos ter sido esterilizado (em EtOH) foi adicionado a 4 ml de meio de cultura DMEM. O
biomaterial permaneceu no meio de cultura durante 24 h a 37°C.

Posteriormente, foi recolhido o meio de cultura onde se encontrava o biomaterial e esse
meio fui utilizado para semear células da linhagem CRL-11372. As células foram semeadas, numa
densidade de 3x10° células/ml, em meio DMEM com 5% de SFB em placas de cultura de 96 pocos.
Seguidamente as placas foram colocadas na incubadora a 37°C na presenca de 5% CO,, durante 24
h. Do mesmo modo, foram efetuados dois grupos controlo, o controlo negativo (K) (as células
foram colocadas em meio de cultura sem terem estado em contacto com o biomaterial) e o
controlo positivo (K") (as células foram colocadas em meio de cultura sem terem estado com o
biomaterial, mas, ao meio foi ainda adicionado EtOH).

Apos atingirem a confluéncia, o meio em contacto com as células foi removido e foi
efetuado o ensaio de MTT. A cada poco da placa onde se encontram as células foi adicionado 100
pl de corante MTT, que ficou a incubar a 37°C durante 3 h. O formazano produzido foi diluido em
0,004M de HCL em isopropanol durante 1h30. Apds esse periodo realizou-se a leitura da

absorvancia a 570 nm.

1.2.2.7 Andlise estatistica

Os resultados obtidos no ensaio de MTT foram expressos em média + erro padrao da
média. A significancia estatistica dos resultados foi calculada usando a analise de variancia one-
way ANOVA com teste de Dunnet’s post hoc. Os calculos foram realizados utilizando o programa
estatistico MYSTAT 12 pacote estatistico (Systat Software, uma subsidiaria da Cranes Software

International Ltd.).
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1.3 Resultados e Discussao

1.3.1 Propriedades macroscopicas do substituto 6sseo injetavel

Do ponto de vista macroscopico o substituto osseo injetavel (IBS) apresentava uma cor
branca opaca e uma superficie porosa (Figura 26A). A estrutura porosa superficial do substituto
osseo foi também observada através da imagem obtida por MEV (Figura 26B).

Figura 26. Imagens macroscopicas (A) e microscopicas (B) do substituto dsseo injetavel.

1.3.2 Caracterizacao do perfil citotoxico do substituto ésseo injetavel

Ao nivel dos ensaios in vitro e in vivo, o biomaterial apresentou excelentes condicoes de
aplicacao, devido as caracteristicas de injetabilidade e moldabilidade, bem como, excelentes
capacidades de regeneracao ossea.

As células aderiram e cresceram no meio de cultura que tinha estado em contacto com o
biomaterial, o que comprova a sua biocompatibilidade, tal como se pode observar pelos resultados
obtidos no ensaio de MTT (Figura 27).
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Figura 27. Imagens de microscopia 6tica de células CRL-11372 em contacto com o substituto osseo injetavel
(*) (A) e na auséncia do scaffold (B e C). Avaliacdo da viabilidade celular medida pelo ensaio de MTT (D): (K")
controlo positivo, (K') controlo negativo e (IBS) células na presenca do substituto oOsseo injetavel. Cada
resultado é expresso em média+ desvio padrao da média. A analise estatistica foi efectuada pelo teste de one-
way ANOVA de Dunnet’s para um significancia de (* p<0.05).
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Por outro lado, foram também adquiridas imagens de MEV através das quais se comprovou
a adesao das células ao biomaterial, devido as propriedades de superficies do mesmo. Através das

imagens de MEV pdde observar-se o crescimento celular e a filopodia, ao fim de 3 dias (Figura 28).

Figura 28. Imagem obtida por MEV, onde se observa a presenca CRL-11372 na superficie do scaffold ao fim de
3 dias.

1.4 Conclusao

O biomaterial desenvolvido nesta parte do estudo era um produto injetavel biocompativel
e bioativo para posterior aplicacdo como cimento 6sseo. A selecao dos fosfatos de calcio para
formacdo do biomaterial, prendeu-se com o facto da composicdo quimica do osso ser
essencialmente formada por HA, deste modo, pretendia-se que a semelhanca quimica entre osso e
substituto osseo fosse determinante para a inducdo da osteointegracao.

A geometria dos granulos produzidos foi esférica para que no final a estrutura fosse
porosa. Os proprios granulos devem apresentar microporosidade de forma a promover a
osteointegracao.

Os resultados in vitro mostraram que o substituto 6sseo possui propriedades adequadas a
sua aplicacao na regeneracao oOssea. Futuramente, serao efetuados ensaios in vivo para efetuar

uma analise mais completa deste produto injetavel.
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Discussao, Conclusao e Perspetivas Futuras

Inspirados pela natureza, os investigadores tém feito enormes progressos ao longo das
Ultimas décadas com o intuito de imitar algumas das estruturas chave e funcdes bioquimicas do
osso, tentando simular o seu ambiente natural. No entanto, devido ao ambiente natural do tecido
o0sseo, ser extremamente complexo de recriar, nenhum dos materiais atuais imita tal organizacao
e estrutura. O osso € um material natural composto, feito de colagénio (polimero organico) e
carbonato de HA (ceramico inorganico). Deste modo, a escolha mais obvia de materiais para um
analogo sintético o6sseo seria um composto de colagénio/HA, contudo a complexidade de
interacdes entre os materiais e entre estes e as células tem merecido a investigacao por parte da
Engenharia de Tecido Osseo. Assim, o presente estudo pretendeu dar um contributo para o estudo
dos substitutos Osseos. Este trabalho foi desenvolvido no sentido de concretizar o objetivo
proposto: desenvolver e testar biomateriais que permitam reparar/regenerar o tecido 6sseo. Deste
modo, foram realizados testes in vitro e in vivo, a fim de avaliar a biocompatibilidade e
citotoxicidade dos biomateriais, bem como, o seu potencial osteocondutor, osteoindutor e as suas

propriedades mecanicas.

A selecdo dos biomateriais que foram estudados nao foi uma tarefa facil, devido a
diversidade de biomateriais existentes na literatura. Contudo, para a realizacao do presente
estudo, foram selecionados ceramicos e polimeros, uma vez que estes materiais permitem
reproduzir a composicao quimica do osso.

Numa primeira fase foi produzido um scaffold com um biomaterial inerte, a alumina, uma
vez que esta cada vez mais a ser alvo de investigacao e ainda nao tem sido estudada na forma de
nanoparticulas para revestir proteses. Estudos recentes mostraram que a alumina se assemelha a
HA no que diz respeito a adesdo e crescimento celular, caso seja modificada, podendo produzir
estruturas rugosas e porosas. Contudo também se verifica alguma controvérsia em relacao ao uso
da alumina como biomaterial, uma vez que alguns autores afirmam que nanoparticulas de alumina
sdo toxicas. Por outro lado, outros autores referem o facto de a alumina ser bioinerte, para
justificar o revestimento de proteses com esta ceramica. No entanto, o que faz da alumina um
potencial candidato na regeneracao dssea, € o facto de a alumina ter propriedades mecanicas
semelhantes as do osso, apesar de ainda nao haver estudos que relatem o desempenho deste
material na promocao da osteointegracao. Deste modo, o nosso estudo tornou-se pertinente e os
resultados obtidos indicaram que o material tem caracteristicas mecanicas que se adequam a sua
aplicacao na engenharia de tecidos (nomeadamente na regeneracao do tecido 6sseo). Os ensaios in
vitro, permitiram afirmar que o material nao é citotoxico. Do mesmo modo, os ensaios in vivo
corroboraram os ensaios in vitro, uma vez que nao foi observada nenhuma reacao sistémica. Estes
resultados levantam a questao da aplicabilidade deste biomaterial no revestimento de proteses
dentarias e femorais. No futuro, sera interessante melhorar as propriedades deste scaffold, de
forma a aproveitar as suas propriedades mecanicas, e a torna-lo osteocondutor, mais bioativo e
biocompativel, através da incorporacao de moléculas bioativas ou do revestimento com polimeros

(quitosano, alginato).
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Seguidamente e tendo-nos deparado com problemas como controlar a porosidade e a
geometria, que influenciam sobretudo a adesao e a proliferacao celular, foram desenvolvidos
scaffolds de HA por impressao 3D em colaboracdo com o Instituto Superior Técnico, no projeto
(PTDC/EME-TME/103375/2008). A HA é dos materiais mais utilizados no desenvolvimento de
substitutos 6sseos, devido a sua composicdo quimica ser igual a do osso. Esta ceramica bioativa,
capaz de estimular a regeneracao oOssea foi utilizada através de uma recente técnica de
processamento por prototipagem rapida. Os scaffolds produzidos revelaram possuir boas
propriedades nos estudos in vitro. Os scaffolds também foram caracterizados através de ensaios in
vivo preliminares, que terao continuidade a posteriori.

Noutra fase deste estudo, foi caracterizado um substituto dsseo injetavel, produzido pela
empresa CERAMED. Este outro material era um composito de B fostato de calcio, HA e QT que
reunia as propriedades dos ceramicos e dos polimeros. Este biomaterial apresentava ainda a
vantagem de ser injetavel o que permite a sua aplicacdo em preenchimentos 6sseos.

A utilizacdo de polimeros naturais tais como o QT, entre outros, também se mostra muito
vantajosa para a aplicabilidade destes scaffolds, devido as propriedades que lhe estao associadas,
tais como a biocompatibilidade, biodegradabilidade e boas propriedades de osteointegracao. Deste
modo, este polimero tem vindo a ser muito utilizado na ETO e em colaboracdo com a Universidade
de Coimbra foi ainda possivel o desenvolvimento de um scaffold poroso elaborado a partir de
polissacarideos de pectina e QT, que foi produzido por liofilizacdo dos complexos polielectrélitos.
Os resultados obtidos mostraram que o scaffold possui uma estrutura altamente porosa e irregular
que permitiu a adesdo e proliferacdo celular a sua superficie. Contudo, em estudos futuros
pretendemos incorporar um material inorganico bioativo, como por exemplo HA, na preparacdo
dos CPEs, para se obterem scaffolds compdsitos, com propriedades mecanicas adequadas para

aplicacoes de ETO.

Todos estes biomateriais foram caracterizados através de ensaios in vitro. Os ensaios
foram essencialmente efetuados com uma linha celular de osteoblastos humanos (CRL-11372) para
uma maior credibilidade do estudo dos biomateriais para a regeneracao do tecido 6sseo humano,
uma vez que desta forma conhecemos bem o fendtipo com que estamos a trabalhar. Assim,
podemos obter resultados reprodutiveis em que as células obtidas sao iguais as que estdo
presentes no tecido 6sseo humano.

Os ensaios in vitro efetuados foram testes de citotoxicidade, pretendendo-se analisar
qualitativa e quantitativamente (ensaios de MTT e MTS), o padrao de proliferacao/viabilidade
celular. Para complementar os estudos in vitro, foram também efetuados estudos in vivo, para

alguns materiais.

De um modo geral os resultados obtidos para os diferentes scaffolds estudados revelaram
que estes tém potencial para serem usados como substitutos dsseos, contudo sao necessarios mais
estudos ao nivel da alteracao das suas composicées e estrutura, bem como do conhecimento das
interacbes metabdlicas que ocorrem a nivel fisioldgico, de forma a encontramos o biomaterial
“ideal”. Ao nivel da composicao, o presente estudo permitiu concluir a importancia da conjugacao

de materiais, uma vez que quando utilizados na forma de compdsitos as suas propriedades
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mecanicas e biologicas sdo melhores para serem aplicadas em ETO. Por exemplo, quando
ceramicas bioativas, tais como HA e TCPh sao hibridizados com polimeros sintéticos biodegradaveis
(APL, APG, PCL), apresentam uma maior resisténcia mecanica, atividade biologica e
osteocondutividade. Do mesmo modo, a incorporacdo de moléculas bioativas permite melhorar as
propriedades do biomaterial em relacao as interacoes estabelecidas entre os mesmos e as células.
Contudo, é necessario um estudo mais aprofundado para caracterizar as vias de sinalizacdo que
facilitam a reparacao celular e a regeneracao do tecido 6sseo.

Por outro lado, o desenvolvimento de estruturas complexas, através de novas
metodologias de processamento, como por exemplo a prototipagem rapida, revestem-se de uma
importancia fundamental, para o desenvolvimento de estruturas suficientemente porosas e
resistentes que proporcionem um interface perfeito entre o biomaterial e o local onde vai ser
implantado. Dai, a importancia do estudo ao nivel da nanoescala. A nanotecnologia é uma area de
estudo que se tem vindo a expandir e que tem demonstrado melhorias significativas ao nivel do
desenvolvimento de biomateriais, permitindo um maior conhecimento das interacdes biomaterial-
célula.

Deste modo, com a evolucao da ciéncia, da engenharia de tecidos e dos biomateriais, tém
sido desenvolvidos substitutos o6sseos cada vez mais semelhantes ao tecido osseo nativo,
permitindo uma regeneracdo Ossea seja eficaz. E neste sentido que investigadores devem
continuar a apostar, compreender a biologia 0ssea e tentar recriar esse ambiente nativo, de forma

a permitir uma regeneracao 6ssea mais rapida e eficiente.
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Anexo |

Imagens histoldgicas do tecido 6sseo da calote de rato apos 10 e 60 dias da criacao do defeito Osseo.
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