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Resumo

A engenharia de tecidos é uma area promissora na reparacao e reconstrucao de defeitos
Osseos. Nessa abordagem, o suporte tridimensional ou scaffold, é implantado directamente no

defeito dsseo do paciente para iniciar a regeneragdo do mesmo.

A utilizacdo de técnicas de prototipagem rapida, das quais se destaca a impressao 3D, para o
fabrico de scaffolds, tem como principais vantagens a rapidez de obtencdo de geometrias
complexas e a reducdo do planeamento de fabrico, através de uma sequéncia de fabrico Unica,
segundo a qual é possivel controlar dimensdes, geometria e distribuicdo dos poros, garantindo
a sua interconectividade. Embora a impressdo 3D seja uma técnica promissora para o fabrico
de implantes, o estado da arte refere as dificuldades em manipular materiais adequados ao
fabrico de scaffolds com o equipamento existente no mercado, em virtude deste tipo de

equipamento ndo ter sido desenvolvido para aplicagbes na area da biomedicina.

A hidroxiapatite (HA) é um fosfato de célcio que tem recebido uma atenc¢é@o consideravel nas
Ultimas duas décadas como um material de implante. Devido a sua ocorréncia natural no
tecido 6sseo, a HA possui boas propriedades de biocompatibilidade e osteoconducéo,
tornando-o um dos mais promissores biomateriais na fabricacéo de scaffolds para a engenharia
de tecido ésseo.

O objectivo deste estudo foi o de adaptar a técnica de impresséo 3-D para a fabricagcao de
estruturas cerdmicas de HA. ApGs a fabricagdo as estruturas foram sinterizadas, de forma a
melhorar as suas propriedades mecénicas. Apos o fabrico e sinterizacdo estas foram
caracterizadas de forma a avaliar a adequabilidade do processo de impressdo 3D e
sinterizacao ao fabrico de scaffolds.

Esta avaliagcao envolveu o estudo da precisdo geométrica do processo, da estabilidade da fase
da HA e da microestrutura, de forma a determinar a influéncia da temperatura de sinterizagédo
nas propriedades mecéanicas das estruturas de HA produzidas. Foi igualmente analisada a

influéncia da macroporosidade no comportamento mecénico das estruturas.
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Abstract

Bone tissue engineering is a promising approach for the repair and reconstruction of critical size
bone defects. In this approach, the temporary 3-D scaffold is implanted directly in the bone

defect of the patient to proceed with the generation of new bone as the scaffold degrades.

The use of rapid prototyping techniques, of which we highlight 3D printing for the manufacture
of scaffolds, has as main advantage the speed of production of complex geometries and
reduction of manufacturing planning, through a single manufacturing sequence, according to
which can control dimensions, pore geometry and distribution, ensuring their interconnectivity.
Although 3D printing is a promising technique for the manufacture of implants, the state of the
art refers to the difficulties in manipulating materials suitable for the manufacture of scaffolds
with existing equipment in the market, because this type of equipment has not been developed

for applications in biomedicine

Hydroxyapatite (HA) is a calcium phosphate that has received considerable attention over the
past two decades as an implant material. Due to its natural occurrence in bone tissue, HA
possesses great proprieties of biocompatibility and osteoconduction making it one of the most

promising scaffold fabrication biomaterial for bone tissue engineering.

The purpose of this study was to adapt the technique of 3-D printing for the fabrication of HA
ceramics. After manufacture, the structures were sintered in order to improve their mechanical
properties. After manufacture and sintering, these were analyzed to assess the suitability of the

process of sintering and 3D printing in the manufacture of scaffolds.

This involved the study of geometric precision of the process, the phase stability and
microstructure, in order to determine the influence of sintering temperature on mechanical
properties of the structures of HA produced. The influence of macroporosity on the mechanical

behavior of structures was also analyzed.
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1 Introducéao

Os danos do tecido 6sseo ocorrem como consequéncia do envelhecimento, de acidentes, de
doencas ou de malformac8es congénitas sendo necessario recorrer a utilizacdo de enxertos
para preencher espaco a corrigir. Estes enxertos servem de suporte estrutural e agem como
uma armacdo osteocondutora para a formacdo de tecido d6sseo novo. Actualmente o
procedimento mais utilizado é o transplante do préprio paciente ou um dador compativel, no
entanto este procedimento apresenta como problemas a falta de dadores, riscos de
transmissdo de doengas e rejeicdo imunolégica do enxerto. Outro procedimento utilizado
actualmente é a utilizacéo de enxertos de titanio, que devido as suas propriedades mecanicas
pode ser utilizado em zonas sujeitas a elevadas cargas mecanicas, no entanto € um material
muito caro e de dificil utilizacdo em enxertos com geometrias complexas, existindo ainda a

necessidade de uma segunda cirurgia para remocé&o do enxerto [1,3].

No seguimento das limitacbes anteriormente referidas comegam a surgir novos
desenvolvimentos a nivel de engenharia de tecidos, para reparar ou substituir tecido 6sseo
danificado. Uma das técnicas mais promissoras em desenvolvimento é a utilizacdo de
armacdes de suporte (scaffolds) biodegradaveis que incentivam a adeséo celular e suportam o
crescimento, proliferagdo e diferenciagdo celular com o objectivo de regenerar de forma
controlada o tecido danificado. Para que esta regeneracdo aconteca os scaffolds tém que
cumprir determinados critérios relacionados com o material utilizado, com a arquitectura
interna, a porosidade, as propriedades da superficie e as mecéanicas tais como a forca
compresséo, a resisténcia a fadiga e o médulo de rigidez. Relativamente a este material deve
também possuir uma taxa de degradacdo adequada e biocompatibilidade com o tecido onde

serd inserido [1,4].

O fabrico dos scaffolds pode-se dividir em dois métodos, convencional e prototipagem rapida
(PR). Nos métodos convencionais que incluem técnicas como, formagcdo de espumas,
liofilizagdo, lixiviagdo, separacdo de fase, enformagdo de fibras, sdo métodos que néo
permitem o controlo da arquitectura interna e possuem fraco controlo sobre a porosidade. Os
métodos de prototipagem rapida apareceram mais recentemente e ainda estdo numa fase de
estudo. Entre as técnicas de prototipagem rapida encontram-se a impressao tridimensional
(3DP), a estereolitografia (SLA), a sinterizacéo laser (SLS) e a extrusdo (FDM). Estas técnicas
sdo muito promissoras devido & sua versatilidade e rapidez de processo que permitem
fabricacdo de scaffolds de geometria complexa e com maior controlo da arquitectura interna e
porosidade [47,48].

Nas ultimas duas décadas ceramicos de hidroxiapatite (HA) tém sido extensamente estudados
como alternativa aos enxertos para reparar tecido 0sseo danificado dado a sua elevada
biocompatibilidade, que se deve principalmente por causa da sua ocorréncia natural no tecido

6sseo.



Embora a impressao 3D seja uma técnica promissora para o fabrico de implantes, o estado da
arte refere as dificuldades em manipular materiais adequados ao fabrico de scaffolds com o
equipamento existente no mercado, em virtude deste tipo de equipamento ndo ter sido

desenvolvido para aplicacdes na area da biomedicina.

Face ao exposto, o presente trabalho visa estudar e caracterizar o fabrico rapido por impresséao
3D de scaffolds a partir de HA. Este estudo inclui a manipulagdo dos pardmetros de impresséo
e a comparacao entre os modelos 3D projectados em CAD e os modelos fisicos resultantes da
impressdo 3D, finalizando com uma analise sobre precisdo geométrica para as estruturas

fabricadas.

Este estudo foi seguido da caracterizacdo estrutural das amostras, de forma a compreender a
sua evolugdo com a temperatura de sinterizacdo. Esta caracterizacdo incluiu a avaliacdo da
estabilidade dimensional e térmica das amostras, seguida de um estudo a sua microestrutura.

Para finalizar analisou-se o comportamento mecanico das amostras.

Com esta finalidade foram projectadas trés estruturas diferentes, uma cilindrica que sé possui
microporosidade que serd referida como “densa’, e duas estruturas com micro e

macroporosidade chamadas de “scaffolds”.



1.1 Estrutura da dissertagcao

A presente dissertagdo encontra-se dividida em 5 capitulos:
Capitulo 1: Introducéo

O primeiro capitulo efectua um enquadramento geral do trabalho desenvolvido ao longo desta
dissertacdo bem como os objectivos tracados e o modo de organizacdo da presente

dissertacéo.

Capitulo 2: Medicina regenerativa

Este capitulo fornece o enquadramento necessario a tematica abordada na dissertagéao,
descrevendo-se o conceito de engenharia de tecidos e as estratégias que do ponto de vista
biolégico podem ser utilizadas na regeneracdo tecidual. S&o introduzidas as principais
ferramentas da engenharia de tecidos, nomeadamente a cultura de células e os scaffolds.
Seguindo-se de uma breve descricdo da biologia 6ssea e de um conjunto de técnicas
convencionais e de prototipagem rapida que permitem a constru¢do de scaffolds. Por dltimo

sao identificados os principais biomateriais utilizados em engenharia de tecidos.

Capitulo 3: Fabrico e analise das amostras de hidroxiapatite.

Na primeira parte deste capitulo é descrito todo o procedimento experimental necessario a
concepcao, fabrico bem como os procedimentos necesséarios para obter as amostras de
hidroxiapatite por impressédo 3D. Na segunda parte é efectuada uma caracteriza¢@o & preciséo
quer do processo quer das amostras resultantes.

Capitulo 4: Caracterizagdo estrutural das amostras de hidroxiapatite.

No quarto capitulo é efectuada a caracterizacdo estrutural das amostras obtidas. Esta
caracterizagdo visa estudar o efeito da temperatura de sinterizacao na estabilidade dimensional
e térmica das amostras de HA bem como nas suas propriedades mecénicas. Foi igualmente
alvo de estudo a microestrutura das amostras de HA, que incidiu na analise granulométrica e
microporosidade. Por dltimo foram analisados os scaffolds de HA de forma a aferir-se a

adequabilidade destes em aplicacfes biomédicas.

Capitulo 5: Conclusdes e perspectivas de trabalho futuro

Neste capitulo resumem-se o0s aspectos mais significativos do estudo realizado e
perspectivam-se trabalhos futuros.



2 Engenharia de tecidos

2.1 Medicinaregenerativa

A medicina regenerativa evoluiu da necessidade de reparar 6rgéos e tecidos danificados por
doenca ou acidente. As técnicas mais utilizadas nos Gltimos tempos consistem na remocao do
tecido danificado e a sua substituicdo por enxertos do corpo do proprio paciente, de um dador,
ou por proteses sintéticas com vista a repor todas ou algumas das funcionalidades perdidas.
No entanto esta pratica apresenta varias limitagdes como a quantidade de dadores disponiveis
e a quantidade de tecido a retirar na medida em que provocar trauma adicional no dador. De
referir também a existéncia de riscos associados nestas intervencdes como dores, infeccdes,
tecido morto no local onde foi retirado o enxerto, possibilidade de rejeicdo imunoldgica. Por
outro lado as préteses apresentam limitacdes ndo terem como objectivo a regeneracdo dos
tecidos danificados mas sim a reposicdo de algumas funcdes. Por adicdo, o significante
namero elevado de pessoas que sofrem destes problemas bem como os consequentes custos
sécio-econémicos, demonstra a necessidade do desenvolvimento de terapias alternativas para

a resolucédo destas perdas ou lesdes de tecidos.

Neste contexto, aparece o conceito de medicina regenerativa que envolve um campo de
pesquisa multidisciplinar, devido ao grande nimero de grupos com diferentes especializacdes
a estudar problemas especificos ou hipdteses relacionadas com o processo de criagdo de
tecido vivo e funcional, para substituir ou reparar tecidos ou 6rgdo danificados pela idade,
doenca, acidente ou malformagdes congénitos. A medicina regenerativa utiliza a capacidade de
auto-regeneracédo do corpo humano ou cultura de células em laboratério quando o corpo ja ndo
tem a capacidade de se curar [1]. Neste sentido, sdo utilizadas varias técnicas como terapia
genética, terapia de células estaminais e a engenharia de tecidos, sendo que em todas elas o

novo tecido criado é uma copia exacta do que foi danificado.

A engenharia de tecidos € um dos campos da medicina regenerativa que apareceu pela
primeira vez mencionada como uma disciplina distinta no campo das ciéncias biomédicas em
1993 por Vacanti e Langer’s [3]. A engenharia de tecidos utiliza métodos para promover o
crescimento de células através da manipulagdo de varios biomateriais, artificiais ou naturais,
que fornecem o suporte para crescimento controlado em tipos especificos de tecido. Estes
suportes sdo chamados de scaffolds e tém propriedades fisicas, mecanicas e quimicas
apropriadas 4 adeséo de células e formacdo de novo tecido. Esta formacdo de novo tecido
pode ocorrer em dois ambientes, in vivo e in vitro. O primeiro consiste em implantar o scaffold
com ou sem células semeadas, no paciente no local onde se encontra a lesdo com o objectivo
corrigir o defeito existente utilizando a capacidade de regeneracdo do corpo do paciente, de
referir que quando o scaffold é utilizado in vivo é chamado de implante médico. A cultivacéo de
tecido novo in vitro ocorre também em scaffolds num ambiente controlado com caracteristicas
propicias ao crescimento celular (bioreactores) onde depois, quando o tecido ja esta

regenerado € implantado no paciente [4]. Cada uma das técnicas utilizadas traz as suas
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vantagens, o crescimento in vivo € benéfico devido ao crescimento ser incentivados pelo
préprio corpo do paciente, mas por sua vez o implante médico esta sujeito a maiores esforgos
devido aos tecidos envolventes provocando maior desgaste e logo uma degradacdo mais
rapida, complicando assim o projecto e fabricacdo de scaffolds adequados as tensbes que
estara sujeito. No ambiente de regeneragéo in vitro o processo pode ser mais bem observado e
estudado [4]. Em qualquer dos casos o scaffolds tem um papel fundamental no processo de

regeneracao de tecido pelo que o seu fabrico tem que ser muito bem estudado.

Actualmente a engenharia de tecidos é utilizada com sucesso em muitas areas,
nomeadamente a utilizacdo em vitimas de queimaduras, em que é feita a colheita e
crescimento de amostras de pele seguida do transplante para o paciente para reparar as areas
danificadas pelas queimaduras. Outras areas menos conhecidas que se encontram em

constante desenvolvimento séo:

e Ortopédicas: reparacdo ou substituicdo de cartilagens, tecido 0Gsseo e
ligamentos;

e Vasculares: construcdo de trés camadas das paredes de vasos sanguineos;

e Respiratérias: construcao de estruturas bronquiais (veias do térax);

e Oftalmolégicas: reconstru¢do da cornea;

e Construgdo de drgdos novos incluindo coracao, figado e bexiga;

Figura 2.1: Representagdo das aplicacdes actuais da engenharia de tecidos a) ortopédicas, b)

vasculares, c) respiratorias, d) Oftalmolégicas e) 6rgéo reconstruido [5].

Embora o objectivo da engenharia de tecidos seja geralmente clinico como ja foi referido,
também tem grande potencial em patologia e farmacologia, i.e. os tecidos recriados com estas
técnicas, que sdao muito semelhantes aos tecidos originais, podem ser utilizados para testar
medicamentos em fase de investigacdo e estudar o comportamento de doengas, sem qualquer

risco para a saude humana [5].



2.2 Estratégias para regeneracao de tecido

A engenharia de tecidos tem como objectivo combinar a tecnologia de engenharia e os
principios das ciéncias biologicas para desenvolver estratégias para a reparacdo e
regeneracao de tecido perdido ou danificado. Actualmente as estratégias de engenharia de

tecidos dividem-se em trés categorias identificadas em 1993 por Vacanti e Langer [3]:

e Colocacao isolada de células na zona de tecido lesado. Esta estratégia consiste na
auto-regeneracédo do tecido danificado através do implante, de um dador, do préprio
paciente ou substituicdo de células progenitoras directamente no tecido lesado. Este
processo evita complicagBes cirlrgicas e permite a expansao de células em cultura,
mas o implante muitas vezes falha devido a rejeigdo imunoldgica ou por morte das
células transplantadas, face a auséncia de uma estrutura que replique as funcdes da

matriz extra celular [3,35]. A figura 2.2 esquematiza este procedimento.

Figura 2.2: Representagdo esquemética do Implante isolado de células na zona de tecido lesado [36].

e Implante médico na zona de tecido lesado. Consiste no implante directo de um scaffold
na zona de tecido a regenerar (in vivo), sem utilizacdo de células semeadas, mas
geralmente infiltrado com factores de crescimento. Este implante serve de suporte
estrutural e utlliza a capacidade de migracdo das células adjacentes para a
regeneracao do tecido. Contudo, o0 sucesso desta estratégia depende do recrutamento
e da infiltracdo das células do corpo, promovendo a sua migracdo, distribuicdo e
aderéncia no interior da estrutura tridimensional. Este recrutamento e infiltracdo das
células do corpo depende fortemente das propriedades quimicas, mecénicas e
geométricas da estrutura como também do seu mecanismo de degradacao,
transformando o projecto do scaffold numa fase de elevada importancia, pois tem de
obedecer a critérios muito especificos sobre a arquitectura exterior e interior e material

utilizado [3,35]. A figura 2.2 esquematiza este procedimento.
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Figura 2.3: Representagéo esquematica de implante médico na zona de tecido lesado [36]

e Deposicao e proliferacdo de células no implante médico e posterior implante. Por este
processo as células progenitoras sdo transplantadas, expandidas em cultura e
semeadas num scaffold. Este scaffold é posteriormente implantado no paciente. As
células semeadas vao aderir, proliferar e segregar progressivamente a sua matriz extra
celular ao mesmo tempo que o scaffold se degrada. Este processo permite a formagéo
de um novo tecido com a geometria do defeito. Esta estratégia € a mais utilizada em
toda a engenharia de tecidos e das trés é a que geralmente conduz a melhores
resultados, especialmente quando a capacidade de auto-cura do corpo do paciente foi
comprometida por doenca ou trauma, mas a fase de projecto do scaffolds requer

muitos cuidados pois é uma das etapas criticas para o sucesso desta estratégia [3,35].

Figura 2.4: Representacao esquematica deposicéo e proliferacao de células num implante médico. [36]



2.3 Ferramentas da Engenharia de tecidos

As estratégias para regeneracao de tecido usadas em ET utilizam células vivas como material
de engenharia. A manipulacdo destas, desde o processo de extraccdo até o crescimento
organizado e estruturado em tecidos ou até érgdos funcionais, envolve um variado nimero de
ferramentas e processos especializados dos quais se destacam a cultura, as células e os

scaffolds. Estes componentes constituem a chave de toda a evolugéo da ET [4,29].

2.3.1 Culturade células

A maioria das abordagens da engenharia de tecido envolve seleccao e expansédo de células
em ambiente in vitro. O processo convencional de cultura de células, consiste na colheita de
células do préprio paciente, para crescerem num ambiente artificial onde possam prosperar e
replicar para formar grandes coldnias de células e serem utilizadas na construcdo de tecido
funcional [4,29].

A colheita de células é realizada recorrendo-se a uma variedade de métodos dependendo da
fonte e tipo de célula, contudo para a maioria das aplicagbes utiliza-se como método a
aspiracdo sob anestesia local ou a biopsia efectuada através de um tubo de colheita auxiliado
por uma fibra 6ptica (endoscépio), sendo que todos estes métodos exigem cuidados

especificos associados a este tipo de operagdes [29].

ApOs a operacgéo de colheita segue-se a fase de purificacé@o, de seleccdo e de isolamento das
células em ambiente in vitro. As células sé@o seleccionadas consoante as suas caracteristicas
especificas, o seu tamanho, os seus factores e/ou propriedades de crescimento e a aplicacdo
requerida [30,31]. No entanto, para que estas células se organizem num tecido ou 6rgdo
necessitam de receber estimulos externos. No corpo, as células sdo constantemente
bombardeadas com estimulos mecénicos, eléctricos, estruturais e quimicos que sinalizam as
células sobre o que devem fazer como a sua replicacao, as suas posi¢cdes e fungdes. Se estes
sinais ndo forem correctamente recebidos, devido a doengas ou trauma as células ficam
desorganizadas e morrem. Estes estimulos sdo mediados por moléculas proteicas chamadas
de factor de crescimento, que controlam a migracéo das células, a morfogénese (processo de
transformacéo celular) de um tipo de célula para outra, e a proliferagdo celular [30]. Logo na
Ultima fase de cultura de células, a expansao e diferenciacdo, as células sdo colocadas em
mono camadas, expostas a factores de crescimento e a um fluxo de nutrientes onde se vao
multiplicar e proceder a formag&o de novo tecido funcional ou érgdos, podendo ser orientado e

suportado dentro de um scaffold dependendo da metodologia adoptada [30].

As principais limitacfes de engenharia de tecidos sdo, existéncia de um limitado conjunto de
células disponiveis para este tipo de aplicacao clinica e a baixa capacidade de diferenciagao e
proliferacdo durante a expanséo in vitro, que as células adultas ja diferenciadas possuem [31].

Actualmente, devido a estas limitacdes tem vindo a ser investigada a utilizacdo de células



estaminais (células ainda ndo diferenciadas), devido a sua capacidade de se dividirem
indefinidamente e de se diferenciarem em qualquer tipo de células desde que exista um
condicionamento biolégico com a finalidade de determinar a sua evolucdo especifica. Estas
propriedades fazem das células estaminais uma das principais ferramentas para o futuro da

engenharia de tecido [32-34].

2.3.2 Scaffolds

As células sdo frequentemente implantadas em estruturas artificiais capazes de suportar a
formagéo de tecido em trés dimensbes. Essas estruturas sdo tipicamente chamadas de
scaffolds e o seu fabrico tem um papel critico na criagcdo de um novo tecido quer seja in vivo ou
in vitro e tem como fungdes principais promover a migracdo e adesado celular e fornecer
factores bioquimicos, para permitir a difusdo de nutrientes vitais as células e exercer
influéncias mecanicas e bioldgicas para modificar o comportamento da fase celular, i.e. a
funcdo dos scaffolds em engenharia dos tecidos é tentar replicar as funcdes destas matrizes
extracelulares e como tal, a compreensdo da sua estrutura, interaccdo com as células e

principais fung8es, é fundamental para o sucesso da ET [4,43].

2.3.2.1 Matriz Extra Celular

Os tecidos ndo sdo apenas constituidos por células. Uma parte substancial do seu volume é
espacgo extra celular, que por sua vez, é preenchido por uma rede de macro moléculas que

constituem a matriz extra celular (MEC) [4,43].

Figura 2.6: A imagem representa uma matriz extracelular 6ssea vista ao microscopio electrénico [43].

A MEC pode ser definida como um aglomerado tridimensional complexo de macro moléculas
biolégicas, nomeadamente, o colagénio, as proteinas elasticas, os proteoglicanos e as
glicoproteinas sendo devido a estes componentes que ocorrem as interac¢des entre células.
Consoante a proporcao dos diferentes componentes, assim se podem produzir diferentes tipos
de matrizes, com fungdes e caracteristicas consideravelmente diferentes entre os tecidos. Por

z

exemplo, no 0sso, a matriz é rigida, sendo constituida por cristais de fosfato de célcio, na

z z

cartilagem, é mais flexivel, apresentando polissacaridos, nos tenddes, € rica em proteinas

fibrosas e no tecido conectivo, que envolve glandulas e vasos, a matriz € mais gelatinosa.

Apesar da existéncia de diferentes matrizes, estas apresentam quase sempre dois



compartimentos comuns. Um compartimento intersticial, mais vocacionado para conferir
suporte fisico (sobretudo em tecidos conjuntivos densos) ou para manter um ambiente
hidratado em tecidos conjuntivos laxos, e um compartimento pericelular (ou lamina basal), com
funcdes de adesado, migracdo, proliferacao e diferenciacdo celular [44]. As principais funcdes
da MEC:

e Criacdo do micro ambiente tecidual;

e Apoio mecanico e estrutural, designadamente, suporte das células e resisténcia ao
dano fisico, adeséo;

e Regulacdo da funcdo celular, incluindo a proliferacdo, crescimento, sobrevivéncia,
migracao e diferenciacéo celular,;

e Sinalizag&o intra e inter celular;

e Interaccdo com a superficie celular;

¢ Armazenamento da grande variedade de biomoléculas e agentes moleculares,

responséveis pela regeneracgéo tecidual;

Atendendo a todas as funcbes da MEC anteriormente referidas, tem sido dada especial
atencdo a simulagédo do ambiente extracelular, com a principal finalidade de criar scaffolds com
propriedades cada vez mais semelhantes as da MEC dos tecidos nativos, de forma a

impulsionar melhor o crescimento tecidual [45].

2.3.2.2 Requisitos de scaffolds

Os requisitos do material utilizado em aplicagbes em engenharia de tecidos sdo complexos e
em muitos casos, ndo ha consenso entre a comunidade cientifica sobre as caracteristicas
especificas que estes devem possuir, para uma aplicacdo particular. Estes requisitos
dependem principalmente do tecido a ser restaurado e sobre a localizacdo e tamanho do
defeito a ser tratado. No entanto, existem algumas caracteristicas gerais principais que o
material do scaffold deve possuir, nomeadamente:

e Ser biocompativel, ou seja o material do scaffold e os seus produtos de degradacéo,
ndo podem provocar uma resposta do sistema imunitario do corpo ou possuir qualquer
substancia toxica [37,38];

e Ter propriedades mecanicas adequadas, i.e. 0 scaffold deve possuir uma resisténcia
mecanica suficiente para suportar tensdes existentes no ambiente onde é implantado
[37,38];

e Ter uma degradacdo controlada, porque os tecidos tém diferentes taxas de
regeneracdo, a taxa de degradacdo do scaffold tem que ser ajustada ao tecido a
reparar, tendo sempre em conta que as propriedades mecénicas deste também
diminuem com a degradacéo [37,38];

e Ter tamanho e morfologia dos poros apropriada, i.e. a porosidade, o tamanho e a

estrutura dos poros séo factores com grande importancia no transporte de nutrientes
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para células transplantadas e regeneradas. Macroporos de pequeno diametro sdo
preferiveis para razfes de grande area por volume do scaffolds, desde que o tamanho
dos macroporos seja maior que o diametro de uma célula em suspenséao (tipicamente
de 10 um). Ha uma falta de consenso sobre o tamanho dos macroporos ideal para o
crescimento de tecido maximo e/ou crescimento éptimo das células mas aceita-se que
depende do tecido a reparar/ substituir. No caso da regeneragcdo Ossea, alguns
autores defendem que o crescimento de tecido maximo é atingido com macroporos de
tamanhos variando de 200-450um [67], para outros, deve ser de 100-150um [37], ou
de 100-350um, [41]. A Interconectividade entre os macroporos € altamente desejavel
guando em comparacao com 0s poros isolados, uma vez que uma estrutura de poros
com rede interligada aumenta as taxas de difusdo de fora para o centro do scaffold e
facilita vascularizacdo, melhorando assim, o transporte de nutrientes e oxigénio e
remo¢do residuos. A microporosidade pode possibilitar a inclusdo de agentes
reguladores e/ou farmacos no material de base dos scaffolds auxiliando a regeneracéo
de tecido, e tem elevada influencia na sua taxa de degradacé&o. [37,38,41];

Ter propriedades quimicas da superficie apropriadas para adeséao, visto que a adesao
€ um pré-requisito para futuras fung¢des celulares os diferentes tipos de células,
necessitam de diferentes substratos para poderem-se proliferar e promover diferentes
tipos de diferenciacdo. Logo as caracteristicas da superficie, topografia, propriedades
quimicas e a sua humificacdo tém um papel fundamental na adesado celular, sendo
comum que os scaffolds recebam tratamentos superficiais para melhorar esta.
[37,38,39]

Ser de facil esterilizacao, pois antes de poder ser implantado o scaffold ter4 que ser
esterilizado, seja por exposi¢do a altas temperaturas, vapor de 6xido de etileno, ou
radiacdo gama e devem permanecer inalterados quando sujeitos a uma destas
técnicas [40].

Facil de processar em variadas geometrias tridimensionais: muitas vezes séo utilizados
em defeitos com formas Unicas, irregulares e complexos, logo os scaffolds devem ser

de facil e versatil fabrico [37,38].

11



2.4 Tecido 6sseo

Esta dissertacdo tem como objectivo o estudo da concepcao e fabrico de scaffolds aplicados a
regeneracdo de tecido 6sseo, revestindo-se de alguma importancia fazer uma breve revisao

sobre a composi¢céo e sobre mecanismos de regeneracéo associados a este tipo de tecidos.

O osso humano é um tecido complexo que vive em constante transformagdo com um
comportamento mecanico notavel. A compreensao das suas propriedades é essencial para a
criacdo artificial de produtos de engenharia de tecidos ésseos. Como parte do esqueleto, o
0sso exerce quatro funcgdes principais, serve de suporte estrutural e mantém a posicao relativa
dos 6rgdos. E também utilizado como reservatério mineral para o resto do corpo. A terceira
funcéo é a proteccdo dos 6rgédos vitais internos e finalmente criar um ambiente que através da

medula 6ssea permite o desenvolvimento do sistema imunitario [7].

241 Composicéo e estrutura do tecido 0sseo

O osso humano é um material natural composto por duas fases, uma fase inorgénica entre
50% a 60% de minerais e uma fase organica composta pela matriz extra celular que representa

30% a 40% do tecido 6sseo, adicionalmente possui cerca de 10% de agua.

O tecido 6sseo serve de reservatorio de ides de calcio estando envolvido no metabolismo de
célcio e formacéao celular. Ossos e os dentes contém cerca de 99% do célcio do corpo e 85%
do fésforo [6]. Esta componente inorganica do 0sso encontra-se maioritariamente em forma de
hidroxiapatite com défice de calcio (Cayo(PO,4)s(OH),). Estes cristais de hidroxiapatite séo
fundamentais no comportamento mecénico dos 0ssos apresentando um médulo de rigidez
114GPa [9].

A matriz orgénica é constituida principalmente de colagénio tipo 1, uma proteina fibrosa de
grandes dimensBes com sequéncias de aminoacidos repetitivas formadas em estrutura de
tripla hélice [8]. O colagénio ndo tem grande influéncia nas caracteristicas mecanicas do tecido
Osseo visto que o0 seu maédulo de rigidez (1,5 GPa [9]) é insignificante quando comparado com
o da hidroxiapatite. No entanto o osso também é composto por tecido vivo, cerca de 15% da

matriz organica contem células que incluem [6]:

e ostedcitos, células achatadas na superficie do osso chamadas de células de
revestimento;

e osteoclastos, células de reabsorcdo que dissolvem os minerais e digerem a
matriz 0ssea;

e osteoblastos, células progenitoras de 0sso que produzem matriz 6ssea;

Macroscopicamente 0 0sso de um esqueleto completamente desenvolvido, consiste em 80%
de osso cortical (ou compacto) e 20% de 0sso esponjoso (trabécular). O osso compacto

distingue-se do osso trabécular pela orientagdo espacial dos seus componentes minerais e
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organicos, pelas posi¢cGes caracteristicas no esqueleto, sendo muito mais denso que 0 0sso
trabécular.

O osso compacto representado na figura 2.5, consiste numa parte exterior tubular dos ossos
longos e da superficie externa dos 0ssos pequenos e 0ssos chatos. A unidade estrutural do
0sso compacto e chamada de 6steons. Cada ésteon é um cilindro paralelo orientado ao longo
eixo do osso, e tém cerca de 200-250um de didametro. O 0sso compacto € constituido por
varios Osteons compactados, estes consistem em lamelas de matriz 6ssea concéntricas em
torno de um canal central chamado canal de Havers, As propriedades mecénicas destes
Osteons foram estudadas por, Ascenzi et al, que utilizou segmentos de 50um de 6steons. Em
compressédo, o modulo de rigidez obtido variou entre 6 a 7 GPa e a tensdo de compressao
entre 110 a 130 MPa [10].

O osso compacto ocupa grande parte do esqueleto humano e possui alta densidade e uma
baixa area de superficie. A densidade deste tipo de 0sso situa-se entre 1800-2000 kg/m3 [6]. As
propriedades mecéanicas do osso cortical sdo fortemente influenciadas pelo nivel de
mineralizac¢do, porosidade e organizacdo da matriz sélida, por sua vez variam com a posi¢do
no esqueleto. O comportamento mecénico do 0sso compacto ja foi sujeito a varios estudos em
testes de compressao, efectuados ao osso compacto da tibia e fémur o moédulo de rigidez varia

entre 8,7 a 14,1 GPa [11]. A figura 2.5 ilustra 0 osso compacto e trabecular.

Os30 compacto

Osso trabecular

Ostzon

Figura 2.5: Estrutura do osso trabécular e compacto [14]

Ao contrario do 0osso compacto, 0 0sso trabécular possui uma aparéncia esponjosa, ilustrada
na figura 2.6. O diametro do osso trabécular varia entre 50-300um e possui uma grande area
de superficie. Constituido por uma repeticdo de hastes e suportes chamado trabéculas pouco
organizadas, o 0sso trabécular tem uma estrutura aleatdria. O osso trabécular mais activo
metabolicamente, significando que é remodelado mais vezes e por consequéncia € mais novo
que o 0sso compacto. De notar que as propriedades mecéanicas dos 0ssos variam com a sua

idade. Variando com a sua localizacdo no corpo, a densidade aparente do osso trabécular varia
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entre 100 e 900 Kg/m®. A sua tensdo de compressao varia entre 4 a 12 MPa e o seu médulo de

rigidez pode ir de 0,02 a 0,5 GPa [13]. A figura 2.6 ilustra a estrutura do osso trabécular.

Figura 2.6: Imagem do osso trabécular obtida por microscopio electrénico [16]

2.4.2 Formacédo e regeneracdo do tecido 4sseo

O osso humano tem uma grande capacidade de crescimento, regeneracdo e remodelacéo.
Sendo que o ambiente mecénico em que estd envolvido tem uma enorme influéncia nesses
processos. As cargas solicitadas com amplitudes fisiol6gicas significativas, ja indicaram nos
testes realizados em animais, uma ligacédo directa com o inicio da modelacdo 6ssea embora
ndo seja o Unico factor. Por outro lado a falta de cargas promove atrofia dos tecidos e a perda
de densidade 6ssea pois durante o crescimento e desenvolvimento o esqueleto optimiza a sua
estrutura conforme as cargas a que esta sujeito no dia-a-dia [17]. Esta adaptacdo envolve um
processo com varias etapas de mecanismos que transformam estimulos mecanicos em
actividade celular, que inclui:

e Acopolamento mecanico: conversdo de forcas mecéanicas locais em sinais que iniciam
uma resposta das células ésseas;

e Acoplamentos bioquimicos: transformagdo do sinal mecanico para um bioquimico,
resposta envolvendo percursos dentro da membrana celular e do citoesqueleto;

e Sinalizacdo entre células: das células sensor (ostedcitos) para células remodeladoras
(osteoblastos e osteoclastos), utilizando prostaglandinas e O6xido nitrico como
sinalizacao de moléculas;

e Formacao ou reabsorcao éssea para causar as mudancas adequadas na arquitectura
Ossea. Essas mudancas na arquitectura tendem a ajustar e melhorar a estrutura 6ssea
ao seu ambiente mecénico [20,22].

A reparacdo e a regeneracdo do 0sso podem ser caracterizadas como uma sequéncia de
actividade celular, come¢ando com uma resposta inflamatéria aguda, ocorrendo com base de
sinais mecanicos e biolégicos. O sucesso da reparacéo e regeneracdo do 0sso dependera da

regeneracdo das cascatas de sinalizacdo molecular necessérias, a disponibilidade e a
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viabilidade das células progenitoras, suporte nutricional e de ambiente mecanico adequado
[26,27].

Em suma o objectivo da engenharia de tecidos dsseos € tirar partido da habilidade natural do
corpo em reparar 0sso danificado por novo tecido ésseo, utilizando estratégias que permitem a
reconstrugcdo de tecido com propriedades mecénicas iniciais apropriadas, incentivando a

formacédo de novo 0sso na regido adequado as cargas que ira sofrer [12,28].

2.5 Técnicas de fabrico de scaffolds

Com o objectivo de satisfazer os requisitos necessarios, os scaffolds devem ser fabricados a
partir de biomateriais com propriedades adequadas aos tecidos que se pretende reparar, mas
esses requisitos basicos juntamente com as exigéncias geométricas tornam a fabricacao do
scaffold num processo complexo que exige elevados conhecimentos sobre as caracteristicas
dos materiais podendo interferir com as células/ interac¢des entre tecido e scaffold. A seleccéo
do processo de fabrico adequada tera que ser baseada nas caracteristicas do tecido a
regenerar, material utilizado e complexidade de “design”. Actualmente as técnicas para o
fabrico de scaffolds podem dividir-se em duas categorias, os métodos convencionais e 0s

métodos avancgados [47,48].

2.5.1 Meétodos convencionais

Entre os métodos convencionais para o fabrico de scaffolds existem diferentes técnicas como,
formacdo de espumas, liofilizagéo, lixiviagéo, separacdo de fase, enformacdo de fibras entre
outras. Estes métodos convencionais de fabricagdo de scaffolds ha muito que sdo mal
sucedidos no controlo da arquitectura interior, visto que estas sao resultado de técnicas de
processamento. Por exemplo, a lixiviacdo de particulas é um processo pelo qual a arquitectura
interna é determinada pela incorporacdo de uma alta densidade de cristais de sal dissolvido
num polimero ou matriz. A mistura é dissolvida, e em seguida, colocada num molde onde é
tratada sob calor e presséo para a formatacéo externa. As particulas de sal sdo posteriormente
lixiviadas para deixar canais interiores interconectados. Correndo os cristais de sal por uma
peneira. Desta forma obtemos conjunto especifico de diametro dos poros, embora a
aglomeracdo de particulas de sal podem alterar o tamanho dos poros e a sua distribuigdo
durante a lixiviag@o. A lixiviagdo de particulas esta limitada & produgdo de membranas finas (2-
3mm), devido a dificuldade em assegurar a completa remocdo das particulas
incorporadas. Além disso, ha pouco controle sobre a orientacdo e o seu grau de interligacdo
[48].

Outro exemplo € a técnica de separacdo de fase consiste na dissolugdo de um biopolimero
num solvente a uma temperatura elevada, seguida de um arrefecimento rapido que
desencadeia a separacdo do polimero em duas fases liquido-liquido ou liquido-sélido,

dependendo da natureza do biopolimero e das temperaturas utilizadas. Por Ultimo procede-se
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a remocdo do solvente. Apresentando também muitas limitacdes no tamanho dos poros e a
interconectividade dos canais dos scaffolds que, mais uma vez ndo é controlada. Esta uma
limitacdo muito importante pois em estudos ja efectuados, foi comprovado a importancia da
porosidade e a sua interconectividade na vascularizacdo e deposicdo do osso nos scaffolds
[48]. Estas metodologias convencionais, para fabrico de scaffolds em engenharia de tecidos
apresentam outras limitagBes como [48]:

e A intervengdo manual: a maioria destes procedimentos séo dificeis de industrializar
pois exigem elevada mao-de-obra e consomem muito tempo, para além disso como é
um processo muito dependente da habilidade do operador, torna-se quase impossivel
transformar num processo de produgdo em massa,;

e A utilizacdo de solventes organicos toxicos: o uso de solventes toxicos em tecnologias
baseadas na fundi¢@o de solugBes de polimeros pode afectar a biocompatibilidade do
scaffold;

e Limitacbes geométricas: muitas destas técnicas utilizam moldes ou recipientes
limitando a geometria exterior do scaffold;

e Fracas propriedades mecéanicas: os scaffolds obtidos por estas técnicas geralmente
possuem um fraco comportamento mecéanico, impedindo a sua utilizagdo em zonas do

COrpo sujeitas a cargas elevadas;

2.5.2 Métodos avancados

Com o objectivo de ultrapassar as limitagdes inerentes aos métodos convencionais no fabrico
de scaffolds, apareceram o0s métodos avancados ou de prototipagem rapida (PR), séo
geralmente utilizados na indastria automavel e de bens consumiveis, passaram recentemente a
ser usados por investigadores na fabricacdo de scaffolds personalizaveis a cada paciente [49].

Todos os processos PR séo baseados pelos trés principios basicos (figura 2.7), seguintes:

e A utilizacdo de um software CAD para criacdo de um modelo virtual de trés dimens&es
do objecto a ser construido;

e Transformacdo do modelo virtual num conjunto de camadas sucessivas pelo software
CAM (computer assisted manufacturing) da maquina em utilizacdo, sendo ai feita
também a parametrizacdo da impressao;

e A construcdo do objecto, sendo este produzido por adicdo sucessiva de camadas de
material;

Todos os processos PR permitem um maior controlo da arquitectura interior comparativamente
aos métodos convencionais, pelo simples facto da sua construcéo ser efectuada por camadas
podendo assim garantir facilmente a interconectividade dos seus macroporos e a possibilidade

de fabricar scaffolds de geometrias praticamente infinitas [50].
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Através destes métodos é também possivel a utilizacdo de imagens adquiridas por
equipamentos médicos como a tomografia computorizada (TC) e a imagem por ressonancia
magnética (IRM), na fabricacdo de scaffolds, devido & facilidade de transferéncia para
programas CAD [49].

De todas as técnicas de PR utilizadas para a producdo de scaffolds descrevemos apenas as
quatro mais utilizadas, designadamente; a estereolitografia (SLA), a sinterizacdo laser (SLS), o
processo de extrusdo (FDM) e a impressdo 3D. A figura 2.7 demostra a sequencia de passos

para obtencdo de um modelo por prototipagem rapida.

&
m.\m‘m En

CAD

Fatiamento do

modalo 3D B
/m
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@ Processo d prototipazem

Modalo fisico apida

Figura 2.7: Sequéncia de constru¢cao de um objecto por prototipagem réapida [49].

2.5.2.1 Construcéo de scaffolds por estereolitografia (SLA)

Estereolitografia foi o primeiro processo de prototipagem rapida a entrar no mercado, inventado
pela empresa “3D system” em 1988. A SLA consiste na fabricacdo aditiva, através da
solidificagdo camada a camada de uma resina fotossensivel utilizando para o efeito uma cuba
de fotopolimero liquido curavel, uma plataforma de elevacdo e um feixe laser UV. Em cada
passagem, a resina exposta ao laser solidifica e adere & camada inferior. Uma vez solidificada
uma camada de resina, a plataforma desce a uma disténcia equivalente & espessura da
camada de resina espalhada por uma lamina niveladora. Posteriormente 0 processo repete-se.

A figura 2.8 representa a construcdo de modelo fisico por SLA.

Espelho
Faixe laser

—

Fotopolimero ligmdo

Lamina niveladona

___ Phtaforma

Figura 2.8: Construgdo de um modelo fisico por SLA [18].
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Em engenharia de tecidos este processo € utilizado para produzir scaffolds e consequente
regeneracao 0ssea, polimeros biodegradaveis, como o poli(propileno-fumarato) (figura 2.9). Os
scaffolds obtidos por SLA apresentam normalmente dimensdes minimas na ordem dos 250 ym
[51,57,58].

Figura 2.9: scaffold obtido pelo processo SLA de PPF [63]

2.5.2.2 Construcéo de scaffolds por sinterizagcéo laser (SLS)

A SLS é uma técnica de fabrico que utiliza um feixe laser CO, de alta poténcia, para a fusao de
pd ou particulas de plastico, de metal ou de ceradmica para formar o objecto desejado. A
construcdo do modelo inicia-se com a deposicdo de uma camada de p6 através de um rolo de
nivelamento. O sistema laser varre a zona de construgdo de forma selectiva de maneira a
recriar a informacé&o proveniente do ficheiro CAD. Depois de concluida a camada, a plataforma

de construcdo desce uma distancia igual & espessura das camadas repetindo se 0 processo.

Em comparacéo com outros métodos de fabrico por adi¢cdo, SLS pode produzir pegas a partir
de uma gama relativamente ampla de materiais em pé disponiveis comercialmente. Estes
incluem polimeros, tais como nylon, (puro, fibra de vidro ou com outros enchimentos), metais,
incluindo aco, titanio, misturas de ligas e compositos e areia verde. A figura 2.9 representa a

construcé@o de modelo fisico por SLS.

Faixe laser CO,

“ Espelho

Rolo é= nivalamento

Camera de fabrico

Cimera de alimentagio

Figura 2.9: Construgédo de um modelo fisico por SLS [18].
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A resolucdo do processo € definida pelo diametro do feixe de laser, actualmente de 500 uym e
tem sido utilizado na construcdo de scaffolds para regeneracdo Ossea baseados
em policaprolactona (PCL), e uma mistura de policaprolactona e hidroxiapatite (PCL-HA), com

0s médulos de compresséao respectivamente de 67 e 102 MPa [52,58].

Figura 2.10: Scaffold obtido pelo processo SLS de PCL [52].

2.5.2.3 Construcéo de scaffolds por extrusao (FDM)

O processo FDM consiste na adicdo de material fundido por camadas. Dois filamentos de
material, um de constru¢cdo geralmente polimérico ou metdlico e um de suporte, sdo
alimentados para a cabec¢a de extrusdo através de guias rotativas. O bocal € aquecido para
derreter o material e pode ser movido em direc¢des horizontal e vertical por um mecanismo de
comando numeérico, auxiliada por computador e um software CAM. O modelo ou parte é
produzida por extrusdo, as pequenas gotas de material que formam as camadas endurecem
logo a saida da cabeca de extrusdo. No final da construcdo de cada camada, a plataforma de
construcédo desce uma distancia igual & espessura de cada camada repetindo-se 0 processo.
Este processo permite um controlo excepcional no plano de construgdo, mas é muito limitado
segundo a direc¢do normal ao plano de constru¢do, em que a altura dos poros € determinada
pelo didmetro do filamento extrudido. A figura 2.11 representa a constru¢do de modelo fisico
por FDM.

Cabsaga da extrusio

Base d= espuma
Plataforma d= construgdo iPaga suporte

Bobina d= material é= suports —\

Bobina de material d= construgio \o

Copyngit © 2008 CustomPariiet

Figura 2.11: Construgdo de um modelo fisico por FDM [21].
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O processo FDM tem sido usado na construcéo de scaffolds para reparacéo de tecido 6sseo
trabécular utilizando polipropileno e trifosfato de célcio (PP\TCP), PCL com modulo de
compressdo 52-67 MPa e aluminia com uma tensdo 4 compressdo de 50 MPa. Tendo sido

bem-sucedido em criar gradientes de porosidade. Possui uma resolucdo de 250 pm [53,57].

a) b)

Figura 2.12: Scaffolds obtidos pelo processo de FDM a) PP\TCP e b) PCL [64]

2.5.2.3 Construcdo de scaffolds por impressao 3D

A impressédo tridimensional € também um processo de fabrico por adicdo de camadas,
desenvolvido no MIT (Massachusetts Institute of Technology) e foi comercializado pela primeira
vez pela companhia Z corp [54]. A figura 2.13 representa a constru¢do de modelo fisico por
3DP.

Deposito de ligante

Cabeca de impressdo

Peca

Camada uniforme de pé

Rolo de nivelamento

Cuba de
alimentacdo

2 g Pistdo de fabrico
Pistdo de alimentacao
Cuba de fabrico

Figura 2.13: Constru¢do de um objecto por Impressédo 3D [54].

O processo (figura 2.13) tem inicio na deposi¢cdo de uma camada uniforme de p6 no topo da
cuba de fabrico. Para tal uma quantidade de p6 pré-determinada é dispensada pela cuba de

alimentacdo com o movimento de elevacdo incremental promovida pelo pistdo desta cuba, o pé
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€ transportado de uma cuba para a outra pelo um rolo de nivelamento, que procede a
distribuicdo e compactac¢do do p6 na cuba de fabrico. De seguida as cabecas de impresséo
depositam o ligante sobre o p6, promovendo a ligacdo das particulas entre si na zona de

impresséo pretendida.

ApOs esta operacdo, a cuba de alimentacdo sobe e a de fabrico desce por acgdo dos
respectivos pistbes, uma distdncia da espessura de uma nova camada para que seja
depositada novamente uma camada de p6 seguida da deposicdo de ligante, este processo
repete-se varias vezes até o objecto desejado estar construido. Apés a conclusédo, a cuba de
fabrico é elevada e o p6 em excesso é afastado do objecto, sendo este pd em excesso durante
o fabrico suporta as saliéncias do objecto. Um aspecto a considerar aquando da impressao dos
modelos € a sua orientacdo dentro da cuba de impressdo, que é controlada através do
software CAM, uma vez que este factor influéncia a resisténcia dos modelos obtidos. A imagem

ilustra 2.14 o processo de fabrico por impresséo 3D.

Passo 1: O rolo representado Passo 2: O rolo espalha uma Passo 3: O rolo arrasta o

por um cilindro na figura camada de p6 sobre a cuba excesso de p6 para um orificio

arrasta uma camada de po de construcéo gue o conduz ao recipiente de
armazenamento

Z
¥ X
Passo 4: O dispositivo de impresséo, Passo 5: O pistao, situado por baixo da cuba de
representado por um cubo situado atras do rolo, alimentacao, faz subir a cuba de alimentacao e
deposita ligante sobre a zona a construir descer a de construgdo de uma camada, para

gue uma nova camada de po seja arrastada e
espalhada na cuba de construgdo, através de
um rolo, repetindo-se o processo de deposi¢do
de ligante

Figura 2.14: Sequéncia de impresséo 3D [74]

Os modelos sdo mais resistentes segundo o plano de impressdo (plano xy) e menos
resistentes segundo a normal ao plano de impressdo (eixo z). Este comportamento esta
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relacionado com o facto das seccdes transversais, assentes no plano de impressao, serem
impressas em continuo, enquanto ao longo da normal ao plano de impressao, as camadas séo

depositadas uma ap6s a outra, constituindo camadas laminadas.

Apbs o processo de impressao os modelos obtidos permanecem no interior da cuba, durante
um determinado periodo de tempo e a uma determinada temperatura consoante o material e
ligante utilizado no processo, com o objectivo de consolidar as suas ligagBes. De seguida os
modelos sao retirados da cuba sendo sujeitos a um processo de limpeza. Para o efeito utiliza-

se ar comprimido que remove 0 pé em excesso e nao aglutinado ao modelo.

O processo de impressao tridimensional permite o fabrico de scaffolds com geometrias
complexas, produzindo num curto espaco de tempo os modelos pretendidos, permitindo, tal
como referido anteriormente, processar diversos biomateriais, homeadamente polimeros e
ceramicos. As principais limitagbes do processo de impressao 3D estdo relacionadas com a
granulometria do p6 que afecta a precisédo dimensional do processo, com as impurezas que
eventualmente presentes no pé e que afectam a biocompatibilidade dos scaffolds. Um outro
aspecto limitativo, que deve ser considerado na utilizagdo do processo de impressédo 3D na
construcéo de scaffolds, é a necessidade de se realizarem tratamentos de pos-processamento

para aumentar a resisténcia mecanica dos modelos impressos.

A operacédo final pode variar entre a impregnacéo, sinterizacdo ou ambas. A impregnagdo
consiste na deposi¢do de uma camada de resina na superficie do modelo depois da limpeza.
Por sua vez a sinterizag@o consiste na cura dos modelos num forno a altas temperaturas.

Qualquer uma das opg¢Bes serve para elevar a resisténcia mecénica dos scaffolds.

Numa pesquisa bibliografica [65-68] efectuada para compreender o estado actual da fabricacéo
de scaffolds para regeneracdo de tecido 6sseo por impresséo tridimensional, evidenciou-se a
utilizacdo de fosfatos de calcio como principal biomaterial de constru¢do, nomeadamente
hidroxiapatite e trifosfatos de calcio. O ligante utilizado pode ter origem organica ou polimerica,
e influéncia fortemente as suas propriedades mecéanicas. A Tabela 2.1 apresenta 0s principais
0s biomateriais e ligantes utilizados no fabrico de scaffolds por impressdo 3D e a tensdo de

compresséo resultante.
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TABELA 2.1: BIOMATERIAIS LIGANTES E CARACTERISTICAS MECANICAS APRESENTADAS PELOS SCAFFOLDS
CONSTRUIDOS POR IMPRESSAO 3D [65-68].

Principal constituinte Ligante Tensdo de compressdo

do p6 de fabrico (MPa)

Brushite Acido fosférico 23.4

Monetite Acido fosforico 15.3

3DP Monetite Acido fosférico 09-8.7

Hidroxiapatite Polivinilpirrolidona 0,5

Hidroxiapatite Organico 22,2
Trifosfato de célcio Polivinilpirrolidona 0,7
Tetrafosfato de célcio Acido citrico 4.3

Na figura 2.15 estéo ilustrados os scaffolds obtidos pelo processo de impressédo 3D em alguns

destes estudos.
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Figura 2.15: Scaffolds para regeneragdo de tecidos 6sseos obtidos pelo processo de impresséo 3D de a)
TCP, b) HA b), c) monetite e d) Tetrafosfato de calcio. [65-68].

Na Tabela 2.2 enumeram-se as principais vantagens e desvantagens das diferentes técnicas

de PR utilizadas na construcdo de scaffolds para a ET.
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TABELA 2.2: CARACTERISTICAS DOS SCAFFOLDS CONSTRUIDOS POR DIFERENTES PROCESSOS DE PR
[48,58].

Processo
Vantagens Desvantagens
PR
- Facil de utilizar; - Escolha limitada dos materiais a utilizar: estes
- Possibilidade de produzir modelos com devem ser fotossensiveis e biocompativeis;
SLA dimensodes reduzidas; - A exposicao dos materiais ao laser pode
- Facilidade na remocéo do material ndo condicionar as suas propriedades;
solidificado. - As resinas sdo reactivas e geralmente toxicas.
- Obtencéo de scaffolds com elevada - As elevadas temperaturas utilizadas durante o
porosidade e boas propriedades processo podem condicionar as propriedades dos
SLS mecanicas; materiais;
- Processo apresenta elevada precisao; - O material ndo sinterizado é de dificil remog&o;
- Podem ser utilizados diversos materiais.
- Podem ser utilizados diversos - As elevadas temperaturas utilizadas durante o
FDM materiais; processo podem condicionar as propriedades dos
-Processo barato. materiais;
- Tempos de construcao elevados.
- Processo barato e de rapida execugéo; - As particulas de pé séo mal agregadas, tornando as
- Os modelos séo construidos de forma operacdes de pds-processamento muito importantes;
simples e versatil. - Mau acabamento superficial dos modelos;
0P - A resolugéo do processo é condicionada pela
granulometria do po;
- A escolha dos materiais € limitada, nomeadamente
os ligantes organicos; - Os modelos apresentam baixas
propriedades mecénicas.

Actualmente existem varios processos de fabrico de scaffolds baseados em técnicas de
prototipagem rapida, cada um deles com as suas vantagens e desvantagens. Para o fabrico de
scaffolds a presente dissertacdo focou o seu estudo no processo impressdo 3D, utilizado no

fabrico de scaffolds.

2.6 Biomateriais

O presente trabalho foca o0 seu estudo na obtencao de scaffolds para regeneracédo de tecidos
Osseos por impressdo 3D utilizando hidroxiapatite como pé de fabrico. Por essa razao torna-se
relevante fazer uma descricdo das suas propriedades e do estado actual da sua aplicacdo no
fabrico de scaffolds para regeneracdo de tecido. E igualmente relevante explicar a grande
variedade de materiais tanto sintéticos como naturais, que estdo a ser investigados na
construcéo de scaffolds para a regeneracao de tecido dsseo, tendo sempre em consideragao a
sua biocompatibilidade, propriedades mecéanicas e velocidades de degradacdo. O material
utilizado tem um papel fulcral na regeneracdo do tecido danificado, nomeadamente no
incentivo e apoio dos processos de crescimento, de migracao e de diferenciacdo celular, e vai

depender do tipo de aplicacao e requisitos obrigatérios que tém que ser satisfeitos [107,108].
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2.6.1 Bioceramicos

Sao materiais biocompativeis mono ou policristalinos, que apresentam fortes ligagdes quimicas
entre os atomos constituintes, que se traduzem em elevada dureza, elevada temperatura de
fusdo, com fraca resisténcia a forcas de traccdo, mas moderada resisténcia a forcas de
compressédo e boa resisténcia a desgaste. Estes materiais podem ser de ocorréncia natural ou
sintética e estao entre os mais promissores biomateriais para scaffolds de tecidos duros. Entre
0 bio cerdmicos mais utilizados destaque para a hidroxiapatite e o coral biomaterial de
ocorréncia natural [15].

2.6.1.1 Hidroxiapatite

Nas ultimas duas décadas os ceramicos de hidroxiapatite [HA,Cayo(PO4)s(OH),] tém sido
extensamente estudados como alternativa aos enxertos para reparar tecido 6sseo danificado.
Esta alternativa tem sido analisada pelo facto da hidroxiapatite ser um fosfato de calcio que tem
ocorréncia natural como constituinte mineral do osso, representando até 70% da massa dos
0ssos e dentes, conduzindo a boas propriedades de biocompatibilidade e osteointegracdo da
HA sintética. A sua elevada cristalinidade assegura uma taxa de degradacdo lenta quando
utilizada no fabrico de scaffolds, garantindo que este ird manter a sua forma geométrica
durante a regeneracdo do tecido 6sseo. Este facto é relevante em aplicacdes de longo prazo.
No entanto a HA sintética s6 pode ser obtida por tratamentos térmicos onde a sua cristalizagédo
acontece com temperaturas acima de 600-700°C, originando cristais de HA artificial maiores e

menos sollveis comparados com os obtidos em HA bioldgica [23].

Quando sujeita a tratamentos de elevadas temperaturas a HA pode dar origem a outra fases
com a e B-TCPs que também sdo usadas frequentemente como biocerédmicos. A difraccdo de
raio-X da hidroxiapatite indica que a transformagédo de HA para fase 3 e desta para fase q,
ocorre em temperaturas acima de 1200°C.[23]

A a-TCP e B-TCP tém a mesma composi¢cao quimica mas diferentes estruturas cristalografias,
que faz com que a fase a seja muito mais soluvel. Estas duas fases também apresentam
propriedades fisicas diferentes, designadamente a densidade B-TCP (3,07 g/cm3) e a-TCP
(2,86 g/cm3) que diferem da HA (3,16 g/cm3) [23]. A figura 2.13 mostra a estrutura quimica da
HA.
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Figura 2.13: Estrutura quimica da hidroxiapatite Caio(PO4)s(OH)2

Na bibliografia da especialidade, existem estudos que melhoraram as propriedades mecénicas
da HA, como por exemplo, a utilizagdo de “spark plasma sintering”, técnica que permite
sinterizar amostras enquanto estdo a ser compactadas por estrutura de grafite, por passagem
de corrente eléctrica, obtendo médulos de rigidez de 75 GPa [70]. Outro método encontrado foi
o refor¢co da HA com vidros de fosfato que obtiveram uma tensdo de compressao maxima de
75 MPa [69]. Finalmente a utilizacdo de sray de particulas a plasma de HA em &gua ou gelo
para de modo a desenvolver particulas de Calcio- fosforo (Ca—P) com o intuito de melhorar as
suas propriedades mecéanicas e bioactividade e levando ao aparecimento de apatite

semelhante & do osso [73].

Verificou-se também que as propriedades da HA de origem natural também estdo a ser
investigadas, como HA obtida através de osso de bovino [72] e de dentina [71] (tecido
dentario). Em ambas investigagbes as amostras foram produzidas através da compactacao do
pd por uma prensa, e mais tarde sinterizadas, obtendo-se uma dureza de vickers de 2.5 GPa

para HA de origem bovina e uma tensao de compressao 60 MPa para HA originada de dentina.

2.6.1.2 Coral

Coral € um exemplo de um bioceramico de ocorréncia natural, que devido & sua composicao
organica reduz o risco de toxicidade e reaccBes inflamatérias, aliado a boas propriedades
mecanicas e uma porosidade aberta (entre 150 — 500 um) similar ao osso trabécular, fazem do

coral um material adequado ao fabrico de scaffolds [59].

2.6.2 Polimeros

Os polimeros podem ser de origem natural ou sintética. Apresentam caracteristicas diferentes
consoante a sua origem. Por exemplo, os polimeros naturais, como alginato, colagenio, e
quitosano promovem um maior crescimento celular pois apresentam uma estrutura semelhante
a matriz extracelular do tecido a regenerar. No entanto a sua taxa de regeneracdo ndo €

controlavel dificultando a sua utilizacao.

Os polimeros de origem sintética como, PGA poli(acido glicélico), o PLA poli(acido lactico) e o

PLGA (poli(acido lactico-co-acido-glicolico)) ndo reproduzem as caracteristicas e

26



comportamento da matriz extracelular, mas a sua grande vantagem sobre os polimeros
naturais € a possibilidade de poderem ser facilmente fabricados em massa e as suas
propriedades, taxa de degradacdo e comportamento mecénico podem ser adaptados para
aplicacbes especificas. Os polimeros mais utilizados em ET actualmente sao descritos de

seguida:

e O colageno é o polimero natural mais utilizado em ET na construcao de scaffolds, pois é
um dos principais constituintes de tecidos de conjuntivos humano incluindo osso.
Colageno é o principal constituinte da matriz extracelular, e tem sido usado em muitos

estudos para fabrico scaffolds para tecido 6sseo [24].

e Quitosano é um polimero natural que se encontra no exosesqueleto dos crustaceos e
insectos. Devido as suas caracteristicas de biocompatibilidade e auséncia de toxicidade

tem vindo a ser utilizado no fabrico de scaffolds [25].

CH,OH CH,OH CH,0H
o] le] o OH
OH e} OH OH
NH, NH, n NH,

Figura 2.13: Representacdo molecular do quitosano [25].

e PLA (Poli (4cido lactico)) é termopléstico biodegradavel proveniente fermentacdo das
bactérias de cana-de-aglcar, e amido de milho. As suas propriedades mecanicas
podem variar com as suas diferentes morfologias. O seu médulo de rigidez situa-se

entre 1.2 e 2 Gpa e a sua degradacdo podem ir de um a dois anos [19].

T

O—CH—C

CH,

Figura 2.14: Férmula quimica do PLA [25].

e PGA poli(acido glicélico) é também um termoplastico biodegradavel e o mais simples
poliéster linear alifatico. Conhecido desde 1954 como uma resistente fibra, PGA exibe
elevada cristalinidade (45-55%) e possui um médulo de rigidez de 7Gpa. A degradacéo

dura entre 6 a 12 meses [25].

T

n

Figura 2.15: Formula quimica da PGA [25].
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2.6.3 Compésitos

Devidas as limitagbes proprias de cada um dos biomateriais, tém vindo a ser investigada a
combinacdo de materiais de diferentes caracteristicas na construcdo de scaffolds. Esta
combinacéo tem como objectivo de melhorar as propriedades mecanicas, taxas de degradacéo
e absorcéo, os indices de biocompatibilidade e biodegradabilidade dos scaffolds produzidos.
Por exemplo, a combinacao de fosfatos de calcio com polimeros combina boas propriedades
mecéanicas com boa biocompatibilidade dos scaffolds. Para a construcdo de scaffolds para a
regeneracdo de tecidos 0sseos, destacam-se os compositos de PCL - HA e PGA — HA e

colagénio — quitosano [62].

Actualmente existem varios biomateriais utilizados no fabrico de scaffolds, cada um deles com
as suas vantagens e desvantagens. A presente dissertacao focou o seu estudo na utilizacéo de
hidroxiapatite devido a sua elevada biocompatibilidade e a sua adquabilidade de

processamento por impressao 3D.
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3 Fabrico e anélise das amostras de hidroxiapatite

O processo de impresséo 3D apresenta um grande potencial para ser utilizado em ET, como tal
€ importante avalia-lo, quer em termos dos parametros operatorios, que conduzem ao fabrico
de modelos de hidroxiapatite com melhor precisdo do processo, quer em termos das
dimensdes minimas que asseguram o fabrico de modelos com a geometria desejada. E
igualmente importante, avaliar a qualidade das unidades finais obtidas e os erros inerentes ao
processo. Neste contexto, este capitulo visa essencialmente estudar os aspectos relacionados

com a avaliacdo de todo o processo de fabrico de unidades de scaffolds por impresséo 3D.

3.1 Concepc¢éao dos modelos virtuais

A criacdo dos scaffolds e dos cilindros densos por impresséo 3D inicia-se com o desenho dos
modelos 3D através do software CAD paramétrico SolidWorks. De seguida estes sédo
arquivados em formato STL, que decomp®&e o desenho 3D numa malha de pequenas unidades

elementares.

No contexto da engenharia de tecidos, como ja foi referido, o tamanho e a estrutura da
macroporosidade sdo factores com grande importancia na vascularizacdo e consequente
transporte de nutrientes para células transplantadas, sendo preferiveis macroporos de pequena
dimenséao e interligadas. Com este intuito foram definidas trés geometrias distintas para os
modelos virtuais, um cilindro para caracterizagdo do material base, um cilindro e um cubo com

macroporosidade interligadas (scaffolds), representados na figura 3.1.

a) b) c)

Figura 3.1: Representagdo das unidades virtuais a) modelo virtual 1, b) modelo virtual 2 e c) modelo
virtual 3
e Modelo virtual 1: este modelo tem como objectivo o estudo do material base no
processo de impressao 3D. Com este intuito, criou-se um modelo virtual cilindrico sem
macroporos, com 10 mm de altura e de didmetro representado na figura 3.1 a). Com
base neste modelo foram estudadas as propriedades das unidades fisicas obtidas por
impressédo 3D, a influéncia da temperatura de sinterizacdo nas propriedades quimicas

e microestruturais, e mecanicas
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e Modelo virtual 2 e 3: estes modelos tém como objectivo estudar a potencialidade do
fabrico de scaffolds pelo processo de impresséo 3D. e a influéncia da macroporosidade
no comportamento mecéanico. Com este intuito, criou-se um modelo virtual cilindrico
com 9,1mm de altura e 9,1mm de diametro e um modelo virtual cibico com 7 mm de
lado, ambos com macroporos quadrados interligados em trés eixos, representados na

figura 3.1 b) e c) respectivamente.

De referir que a geometria e dimensbes dos macroporos foram definidas na subseccéo 3.2.3,
com o intuito de avaliar a capacidade da impressora 3D em obter macroporos com as menores
dimensdes possiveis.

No &mbito do projecto da Fundagdo para a Ciéncia e Tecnologia (FCT) em que se encontra inserido
o presente trabalho, os scaffolds serdo posteriormente analisados pela Universidade da Beira

Interior, com o intuito de estudar a influéncia da geometria exterior na adesao celular.

3.2 Fabrico das amostras de hidroxiapatite

No presente trabalho a grande finalidade é o fabrico e caracterizagdo de scaffolds de
hidroxiapatite (HA) produzidos a partir de impressdo 3D. Como tal reveste-se de alguma
importancia descrever os equipamentos e materiais utilizados e todo o processo de adaptagéo

dos pardmetros da impressora para adequa-la a utilizagdo de HA.

3.2.1 Descricdo dos equipamentos

A construcao dos véarios modelos fisicos foi efectuada numa impressora 3D, modelo Spectrum
ZTM 510 (figura 3.2), constituida por uma cuba de alimentagdo e uma de impressédo, com
dimensfes de 254 x 356 x 203 mm, e por quatro cabecas de impressao. A impressora possui
uma velocidade de constru¢do de duas camadas por minuto, com espessuras variaveis entre

0,089mm — 0,208 mm, e com uma resolugdo maxima de 600 x 540 dpi.

Esta maquina de impressdo possui também um cilindro e uma torre de impressao, ambos
montados num veio que se move horizontalmente sobre a area de construgdo, designado por
eixo rapido, uma estacdo de limpeza para as cabecas de impressdo e um componente de
aguecimento para o controle da temperatura em toda a area de construcdo. A figura 3.2 ilustra
Maquina de impressdo 3D, modelo Spectrum ZTM 510 existente no laboratério de
prototipagem rapida da sec¢éo de Tecnologia Mecanica, e representa o0s principais elementos

activos da maquina de impresséao 3D.
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Figura 3.2: a) Maquina de impresséo 3D, modelo Spectrum ZTM 510 existente no laboratério de

Prototipagem Réapida, b) representagdo dos principais elementos activos da maquina de impressao 3D.

A impresséo é auxiliada pelo software Spectrum Z® 7.6 System instalado num computador
ligado & impressor 3D. Este software exibido na figura 3.3, permite o controlo de todos os
parametros de impressao na sua janela principal, incluindo o controlo posicional em trés eixos

de todas pecas a serem fabricadas na cuba de construcao.

+ ZPrint - [ruben (COM1)]

QP £k Tronstom Ve Dew Widom Settngs Servke Hap -8

D/ 0| 2 || @] ] it 0 (4 L B 2t 6] alaR)| elewew Lk
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*t 500 0t
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Figura 3.3: Representagdo da &rea de trabalho do software Spectrum Z® 7.6 System

Depois da impressdo os modelos vdo para uma camara de despoeiramento e reciclagem de
p6, modelo ZD5 Powder Recycling System (figura 3.4), com uma area de trabalho de 60 x 60 x
50 mm (altura), possui um compressor de ar conectado a uma pistola de limpeza com agulhas
de dimensdes variadas, para melhor remo¢édo do p6 em excesso nao aglutinado ao modelo

fisico. A limpeza é efectuada por um aspirador incluido na camara de despoeiramento. A
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sinterizacao foi realizada no Forno industrial “Carbolite RHF 1400” com temperatura maxima de
sinterizacdo de 1400°C.

Figura 3.4: Sistema de despoeiramento e reciclagem do pé ZD5 Powder Recycling System disponivel no
laboratério de manufacturada rapida da seccao de Tecnologia Mecénica

3.2.2 Materiais utilizados

e P6 de construcao hidroxiapatite (Ca;o(PO4)s(OH),) sintética.
e Ligante incolor zb 60, composto por glicerol (1-10%), conservante (0-2%), Surfactante

(< 1%), pigmento (< 20%) e agua (85-95%).

3.2.3 Metodologia

Depois de projectadas as unidades virtuais e devidamente convertidas para formato STL, os
modelos sdo transferidas para o software de impressdo 3D associado a impressora ZPrint,

Spectrum Z® 510 System, que controla todos os parametros de impresséo.

Os modelos virtuais ao serem transferidos para este software sdo convertidos automaticamente
em camadas, que transforma a malha elementar em camadas horizontal com espessura
compreendida entre 0,0875 e 0,1 mm (modelo SLI). Para a obtencdo dos modelos fisicos

através da impressora 3D utilizam-se as etapas seguintes:

1. O software Zprint abre T —
automaticamente uma janela de
didlogo para a selecc¢é@o do ficheiro
do modelo stl a imprimir. Esta tarefa

pode ser realizada através da opc¢éo T L — T

Open no menu File.

Plasse chooce unks i wheh e st mas oesled

2. Definicdo do sistema métrico dos Th s e o — Pl P i

Xienghl 10000

v W) 5000

modelos e da referéncia do tipo de

2 Meight) 5000

pé a utilizar na impresséao.
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3. Escolha da disposicao tridimensional
dos modelos a imprimir na cuba de
impressdo, estando nesta fase
disponivel um conjunto de operacdes

de optimizacéo da operacéo.

4. Configuracdo dos pardmetros de

Printer

impressédo, através do comando 3D e

Select Prrter

Print Setup. Através deste comando

, ’ .. Powder Type | ZP130/78% -
€ possivel definir a espessura da

Lape Thckness |0 087% wen -

camada e a quantidade de ligante

Bleed Compersston &

depositado. Pt accions
| or Cancel

5. Impressdo dos modelos, através do

comando, 3D Print. Antes de se

iniciar a impresséo, o software revé Printing Options
) N Layer Print Range -OK
os procedimentos de manutencéo e @ EniteBuid

 Fiomlaer: | thiough [0

Comments in detaded report

limpeza, que devem ser realizados

I~ Delay start ime.

apos qualquer impressao. Apls o  Pitlog

¥ Detailed repet

cumprimento destes procedimentos

a impresséo tem inicio.

6. De seguida, os modelos deverdo i

repousar na cuba de impressdo de Padlime 46 endes 3 Seconds

Finished Tuesday. August 03 2004 ot 11.03 AM

forma a promover uma pré-cura. A [ —

9 minutes have passed since he job has completed

You can remove your parin 51 mindtes

uma temperatura de cerca de 38°C,

durante 60 minutos.

7. Apés o final da cura os modelos
fisicos transportados para a camara
de despoeiramento, onde se procede
a remogdo do pd em excesso,

através da pistola de presséo de ar.

ApOs a primeira impressao foi notério a falta de coeséo dos modelos impressos (corpos verdes)
fabricados, que tornava a sua limpeza e manuseamento impossivel. Para resolver este
problema, a saturacdo do ligante foi continuamente aumentada e a espessura da camada de
pé continuamente diminuida até ser atingido um nivel de coesdo dos corpos verdes que
possibilitava o seu pds-processamento. Este nivel foi atingido com uma saturacdo de ligante de
250%, e a espessura minima de cada camada de 0,0675 mm. De referir que com estes

pardmetros seleccionados, 0s corpos verdes produzidos continuam a requerer elevados
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cuidados de manuseamento nomeadamente na extrac¢éo, ha movimentacao e na sua limpeza.
A limpeza dos corpos verdes foi efectuada em cima de uma esponja na camara de

despoeiramento, com a presséo do ar da pistola de limpeza no minimo possibilitado.

De notar que para regeneracdo de tecido 6sseo os scaffolds devem possuir macroporosidade
interligadas, de pequenas dimensdes (a variar consoantes varios autores entre 100 a 500 um
[37,67,41]) e distribuidas uniformemente pelo scaffolds. Com este intuito foi avaliado a
capacidade da impressora 3D de obter scaffolds que cumpram estes requisitos, sem por em

causa a estabilidade estrutural dos corpos verdes necesséria para as operagdes pos-fabrico.

A definicdo das dimensdes dos macroporos dos modelos virtuais passou por um processo de
tentativa e erro representado na figura 3.5, efectuando-se impressdes experimentais com o
modelo virtual 2, com o intuito de avaliar a capacidade e desempenho da impressora 3D na

construcéo dos modelos fisicos estruturalmente estaveis.

Avaliagao

Geometria estrutural dos Fim processo
modelos fisicos

CAD Impressdo 3D

Figura 3.5: Esquematizagdo da fase de projecto dos modelos virtuais

Este processo foi efectuado com o propdsito de obter o maior nimero de macroporos com
dimensBes minimas e com distribuicdo uniforme pelos scaffolds sem por em causa a sua

estabilidade estrutural dos scaffolds, necesséria para as operagdes pos-fabrico.

A dimensdo minima do lado dos macroporos de geometria quadrada foi 0,63mm no modelo
virtual, visto que com dimensdes inferiores torna-se impossivel a remocgao do p6 em excesso
sem a destruicdo do modelo (figura 3.6). Outra concluséo retirada do processo foi que os

macroporos soO sado estaveis com uma distancia entre eles, superior a 0,84mm.
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Figura 3.6: llustracdo do colapso de um modelo verde com poros inferiores a 0,63mm, durante a limpeza.

As dimensbes dos macroporos e do respectivo espacamento obtidas neste estudo foram

considerados nos modelos virtuais 2 e 3 descritos na subseccéo 3.1.

Com o objectivo de estudar a influéncia do posicionamento e orientagdo na cuba de construcao
na precisdo geométrica dos corpos verdes imprimiram-se modelos em trés posi¢cdes, em
coordenadas x e y diferentes conforme se encontra representado na figura 3.7 a). Depois de
definida a melhor posicdo o mesmo modelo foi impresso em trés orienta¢des diferentes, com a

altura paralela ao eixo z, y e x representado na figura 3.7 b).

a) b)
Figura 3.7: Esquema representativo da posicéo e orientacdo dos modelos na cuba de construgdo e os
seus eixos a) impressao a variar em posi¢do dos modelos b) impressao a variar na orientacéo dos
modelos.

A avaliacdo da precisdo geométrica dos modelos impressos (corpos verdes) foi efectuada
através de inspeccdo visual, devido a sua fragilidade. Esta inspecc¢édo focou-se na resolucéo da

sua geometria exterior.

Foi possivel concluir-se que a precisdo dos modelos impressos ndo variava com a sua posi¢cao
na coordenada y, no entanto com o0 aumento na coordenada x a diminuicdo da precisédo
geométrica foi notéria, nomeadamente no que se refere a falta de paralelismo. A figura 3.8

apresenta os modelos impressos em duas coordenadas x diferentes.
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Figura 3.8: llustragdo do aumento da falta de paralelismo ao longo da coordenada x a) modelo verde

impresso perto da coordenada x=0, b) modelo verde impresso perto da coordenada x=max.

A falta de paralelismo e notéria mesmo nos modelos impressos na vizinhanca da coordenada
x=0. Com a rota¢@o dos modelos na cuba de fabrico verificou-se que a falta de paralelismo é
praticamente eliminada, quando a impressao € efectuada com a direccdo da altura dos
cilindros paralela ao plano xy. A figura 3.9 mostra os cilindros impressos com a direc¢do da

altura dos cilindros paralela ao plano xy.

i o s . e A

——— b

Figura 3.9: llustragéo a eliminacdo da falta de paralelismo com a direccdo da altura dos cilindros paralela

ao plano xy.

Como este erro de falta de paralelismo pode influenciar os resultados mecanicos, as amostras
cilindricas foram impressas com a altura paralela ao plano xy da cuba de fabrico. A falta de
paralelismo demonstrada nas figuras deste capitulo ocorrem na direc¢cdo z da cuba de
construgéo e tem tendéncia a aumentar com o aumento na coordenada x. Estas observagfes
indicam que estes erros geométricos podem estar relacionados com o processo de deposi¢cdo
e nivelamento das camadas de p6 de construcdo. Este processo como ja foi referido na
subsecgdo 2.5.2.4 é efectuado através de um rolo de nivelamento, da cuba de alimentacgao
para a cuba de fabrico por arrastamento do pd, podendo dar origem a uma diferenca de
compactacéo do pé ao longo do eixo x. Como esta diferenca da compactacao do p6 ao longo
do eixo pode levar a irregularidades geométricas nos corpos verde obtidos, todos os modelos

passaram a ser impressos ha metade mais préxima da coordenada x=0 na cuba de fabrico.
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3.3 Avaliacao da precisédo dimensional

Como foi referido na subseccéo 2.3.2.2, as metodologias utilizadas para o fabrico de scaffolds
devem cumprir certos requisitos geométricos. A reprodutibilidade e o controlo preciso sobre as
dimensbes, a topologia e a distribuicAo dos poros sdo requisitos muito importantes no
desempenho dos scaffolds. Em face deste aspecto torna-se essencial estudar e caracterizar o
processo de impressdo 3D adaptado a trabalhar com hidroxiapatite, para avaliar a sua

adequabilidade ao fabrico deste tipo de estruturas.

Na bibliografia da especialidade é referido que durante o fabrico de scaffolds por impresséo 3D,
ocorre uma contraccdo das dimensdes devido a aglutinacdo dos granulos pelo ligante da
impressora 3D [81]. Para analisar este fendbmeno efectuou-se um estudo comparativo entre as
dimensBes dos modelos virtuais e os corpos verdes obtidos. Cinco amostras de cada modelo
dos corpos verdes foram sujeitas a medi¢des utilizando um paguimetro com uma precisdo de
0,05mm. Nas amostras cilindricas foram medidos os didmetros e nas cubicas a dimensao das
arestas. Para os resultados considerou-se a média das cinco amostras. A Tabela 3.1 ilustra as

dimensodes dos modelos virtuais e dos corpos verdes seguidos do respectivo erro.

TABELA 3.1: COMPARAGAO DIMENSIONAL ENTRE MODELOS VIRTUAIS E CORPOS VERDES.

Modelo virtual (mm) Corpo verde (mm) e(%)
Cilindro denso 10 10,45 -4,5
Scaffold cilindrico 9,1 9,25 -1,6
Scaffold cubico 7 7,2 -2,9

A andlise dos resultados permite concluir que a contraccdo das dimensdes dos modelos
verdes, esperada devido ao processo de impressédo 3D néo se verificava, dando lugar a uma
expansdo das dimensdes de onde resulta os valores negativos dos erros calculados. Esta
espansédo devera estar relacionada com o aumento da saturacado do ligante para 250% referido

na subsecc¢éo 3.2.

A precisdo geométrica dos modelos obtidos por impressdo 3D foi efectuada por inspecc¢éo
visual e verificou-se que continuava relativamente baixa, especialmente nas unidades com
macroporos, devido a estes serem de pequenas dimensées. No que diz respeito & geometria
exterior notou-se falta de controlo geométrico nas diferentes arquitecturas. Na tabela 3.1

apresentam-se as fotografias dos modelos fisicos impressos e pés-processados.
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TABELA 3.2: IMAGENS DOS MODELOS FiSICOS IMPRESSOS E POS PROCESSADOS.

Cilindro denso Scaffolds

Pela observacao das imagens, verifica-se em geral arestas mal definidas e uma textura rugosa
dos modelos fisicos finais. Nos cilindros é notério que pela eliminagdo da falta de paralelismo
nos surgiu um novo erro geometrico, a formacgédo de uma saliéncia ilustrada na parte superior
do modelo 1 e 2. No modelo 3 verifica-se alguma falta de paralelismo entre a face superior e
inferior. Estes erros de forma também se agravam com a sua posi¢do na coordenada x da cuba
de construgcdo e apresentam-se sempre na direc¢do z da cuba de construcdo nas ultimas
camadas a serem construidas. A macroporosidade obtida apresenta uma arquitectura

quadrada mal definida devido as suas pequenas dimensdes.

A falta de precisdo geométrica dos modelos fisicos e 0s seus macroporos, ja foi relatada por
outro autor [74], que atribuiu esta a factores relacionados com o processo de impresséo 3D e

com factores relacionados com as operac¢des ap0s fabrico.

. Ao nivel do processo de impresséo a falta de resolucgéo foi atribuida por esse autor ao
tamanho do “bocal” da cabega de impresséo, responsavel pela deposi¢éo do ligante, com o
grau de controlo posicional da cabec¢a de impressdo na zona a construir [74]. Sendo de referir
gue neste caso a dispersdo na granulométrica do pé hidroxiapatite pode ter contribuido

também para a falta de resolucao deste processo.
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. A nivel das operacdes ap6és o fabrico, a falta de resolucéo pode ser atribuida, a técnica
de remocéo do pé ndo aglutinado, que utiliza uma pistola de pressdo de ar com uma agulha
[74]. Esta técnica aplicada aos corpos verde de hidroxiapatite (que sdo0 menos coesos que 0s
modelos fabricados com os consumiveis da “Z corp”) pode explicar a ma definicdo geométrica

dos modelos, dos seus macroporos e da sua textura muito rugosa.

3.4 Consideracdes finais

O processo de impresséo 3D apresenta um grande potencial para ser utilizado em ET, como tal
foi importante avalia-lo, em termos dos parametros operatérios, que conduzem ao fabrico de

modelos de hidroxiapatite com melhor precisdo do processo.

Através das primeiras impressdes concluiu-se que processo de limpeza dos corpos verdes
obtidos pelo processo de impressdo 3D adaptada a trabalhar com HA é um processo que
requer elevados cuidados devido a falta de coesdo dos modelos obtidos. Devido a este facto a
saturacdo do ligante teve que ser aumentada e a espessura da camada diminuida. As
dimensbes dos macroporos também tiveram que ser estudadas para que 0s corpos verdes

pudessem suportar o processo de limpeza e consequente evacuagdo da macroporosidade.

A posicdo e orientagdo dos modelos impressos na cuba de construcdo revelaram uma forte
influéncia na sua precisdo geométrica. Esta influéncia supbe-se estar relacionada com o
processo de deposi¢cdo e nivelamento das camadas de pé efectuado pela impressora, que
podera dar origem a uma diferenca de compacta¢do do p6 ao longo do eixo x da cuba de
construgdo. Como esta diferenca de compactacdo do pé ao longo do eixo pode levar a
irregularidades geométricas nos corpos verdes obtidos, todos os modelos passaram a ser
impressos na metade mais proxima da coordenada x=0 na cuba de fabrico e os modelos

cilindricos impressos com a direc¢do da sua altura paralela ao plano xy.

Depois da adaptacdo dos parametros, verificou-se que ocorreu uma expansdo entre as
dimensdes projectadas nos modelos virtuais e os corpos verdes obtidos. Esta expansdo devera
estar relacionada com o aumento da saturagcdo do ligante para 250%. Erros de geometria

também foram detectados nos modelos impressos devido a falta de precisdo inerente ao

préprio processo de fabrico.

Devido a elevada fragilidade apresentada pelos corpos verdes, estes tiverem que ser sujeitos a
um poés-tratamento para melhorar as suas propriedades mecanicas. A escolha recaiu sobre a
sinterizacdo, devido & capacidade deste tratamento em densificar a estrutura das amostras,
melhorando as propriedades mecéanicas e promover a eliminacao do ligante que poderia levar a

maus resultados de biocompatibilidade de scaffolds produzidos por este método.
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4 Caracterizacao estrutural das amostras

Os corpos verdes de Hidroxiapatite (HA) apds impresséao e limpeza sdo extremamente frageis e
de dificil manuseamento, logo com o intuito de melhorar as suas propriedades mecanicas, 0s
modelos impressos foram sujeitos a um processo de sinterizacdo. Esta sinterizacdo provoca
alteracdes na estrutura das amostras. Devido a este facto reveste-se de alguma importancia

caracterizar a evolucdo estrutural das amostras com a temperatura de sinterizacao.

Para este efeito caracterizou-se em primeiro lugar a estabilidade dimensional das amostras,
utilizando os cilindros densos e os scaffolds. Posteriormente efectuou-se um estudo a
estabilidade térmica da fase da hidroxiapatite, da microestrutura e porosidade. Utilizando-se

para este efeito amostras do p6é de HA e cilindros densos sinterizados nas varias temperaturas.

Em dltimo lugar foi efectuada a caracterizacdo mecénica dos cilindros densos e scaffolds
produzidos. Esta caracterizagdo foi efectuada com o intuito de definir a temperatura de
sinterizacdo que leva ao melhor comportamento dos scaffolds de HA fabricados por impresséo
3D.

4.1 Sinterizacao

A sinterizacdo é um processo no qual pés com estrutura cristalinos, uma vez compactados
recebem tratamento térmico, no qual a temperatura de processamento € sempre menor que a
sua temperatura de fusdo. Este processo cria uma alteragdo na estrutura microscopica do
elemento base. Isto ocorre devido aos mecanismos de transporte promovidos pela
sinterizacdo. Estes mecanismos consistem geralmente na difusdo dos grdos que estdo em
contacto entre, iniciada na formagao de um “pescogo” simultaneamente a uma contraccao dos
espagos vazios. A figura 4.1 mostra alguns mecanismos de transporte de massa em estado

soélido.

i difusao no

conigme Ja Qrac

Figura 4.1: Mecanismos de transporte de massa em estado soélido que ocorrem durante a sinterizagéo
[75].

40



A difusdo dos graos sinterizacdo é um processo termicamente activado que ocorre por
migracédo das juntas dos gréos na direc¢@o dos seus centros de curvatura. A forca catalisadora
para crescimento de grdo € a reducgéo da energia livre do sistema, que ocorre & medida que a
area das superficies dos graos diminui. Esta difusdo tem como consequéncias a diminui¢cdo da

porosidade e melhoramento das propriedades mecanicas da estrutura [75].

4.1.1 Método e materiais

A sinterizagcdo das amostras de hidroxiapatite foi realizada na empresa especializada no fabrico
de ceramicos para aplicagbes médicas “Ceramed”, sendo que o transporte dos corpos verdes
requereu muito cuidado devido a sua fragilidade. Depois de testadas algumas estratégias de
transporte, as unidades fisicas foram coladas a placas ceramicas apropriadas, evitando
gualquer movimentacéo e consequente destruicdo das unidades durante o transporte. Depois
do transporte, as unidades fisicas passaram por um processo de queima no forno industrial
Carbolite RHF 1400 700°C durante 2 horas com uma velocidade de aquecimento de 2°C/min,
para a evaporacgdo do ligante da impressdo 3D e da resina utilizada para o transporte (figura
4.2).

Figura 4.2: llustragdo de a) forno industrial Carbolite RHF 1400 disponivel na empresa “Ceramed” e b)
placa cerédmicas contendo as amostras colocadas no forno industrial Carbolite RHF 1400 para proceder a
queima.

De seguida as unidades fisicas foram sujeitas ao processo de sinterizacdo no mesmo forno
industrial durante 2 horas com velocidade de aguecimento 5°C/min. As unidades obtidas a
partir do modelo virtual 1 foram sujeitas as temperaturas de sinterizacdo de 1200°C, 1250°C,
1300°C, 1350°C e 1400°C, para se poder estudar a sua influéncia no material base e definir
gual a melhor temperatura para o pds-processamento dos scaffolds. As unidades obtidas a
partir dos modelos virtuais 2 e 3 foram sinterizadas com temperaturas de 1250°C e 1400°C, a
primeira foi aconselhada pela propria empresa, pois € a que geralmente obtém melhores
resultados no fabrico de scaffolds, a segunda foi escolhida por ser a temperatura que mais se

distancia da primeira para servir de apoio na analise de resultados.
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4.2 Estabilidade dimensional

Como foi referido na subseccéo 2.3.2.2, as metodologias utilizadas para o fabrico de scaffolds
devem cumprir certos requisitos geométricos. O controlo preciso sobre as dimensfes, e
distribuicdo dos poros sédo caracteristicos de elevada influéncia no desempenho dos scaffolds.
Portanto torna-se importante estudar e caracterizar a influéncia da temperatura de sinterizacéo

nas dimensfes exteriores das amostras na sua macroporosidade.

4.2.1 Métodos e materiais

As amostras sinterizadas nas varias temperaturas dos cilindros densos e scaffolds projectados
foram sujeitas a medi¢bes das dimensdes exteriores e macroporosidade e peso. A medicao
das dimensdes foi efectuada com o auxilio de um scanner Lexmark X2310 com uma resolugéo
até 1200dpi e do software Autocad 2010. As medi¢bes de peso foram efectuadas na Sartorius
BP 410S com uma precisdo de 0.001g. Os equipamentos encontram-se representados na
figura 4.3.

a) b)

Figura 4.3: Equipamentos utilizados nas medicdes de peso e das dimensdes a) Imagem da balanca
Sartorius BP 410S situada no departamento de tecnologia mecanica no Instituto Superior Técnico b)
scanner Lexmark X2310

As amostras foram colocadas no scanner de modo a ficarem alinhadas com o0s seus eixos,
juntamente com um bloco padréo de 10mm. Foram obtidas imagens do scanner utilizando uma
resolugdo de 600dpi e guardadas em ficheiros Tiff. Estas imagens foram importadas para o
software AutoCad 2010. Foi verificada a escala de importa¢cdo com o bloco padréo e conclui-se
que com a utilizacdo do ficheiro Tiff a importacdo é feita & escala real. Para efectuar as
medi¢cbes da base dos cilindros utilizou-se o comando de “circunferéncia por dois pontos” e
para a sua altura o comando “rectangulo”, efectuando-se o contorno da imagem da amostra
com estes dois comandos retirou-se respectivamente o seu didmetro e a sua altura, este
método encontra-se representado na figura 4.4. As dimensdes finais de cada amostra foram
determinadas pela média de 3 medic¢des para cada grandeza.
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a) b)
Figura 4.4: Exemplo das medi¢8es de um cilindro a) medicéo do didametro pelo comando “circunferéncia

por 2 pontos” e b) medicéo da altura pelo comando “rectangulo”

Para os modelos cuUbicos utilizou-se o comando “rectangulo” ilustrado na figura 4.5 a), para
determinacéo da area. As dimensdes finais foram obtidas através da média de 3 medi¢bes de
cada face de cada amostra. Com o intuito de determinar a area efectiva para os ensaios de
compressdo a macroporosidade das bases dos scaffolds também foram medidas pelo mesmo
processo. Utilizou-se o comando rectangulo ilustrado na figura 4.5 b), efectuou-se 1 medicdo a
cada macroporo das bases para cada amostra. A média foi efectuada por temperatura de

sinterizacao.

a) b)
Figura 4.5: a) Exemplo das medi¢cdes da area de um modelo cubico medigéo pelo comando “rectangulo”

e b) medicdo dos macroporos pelo comando rectangulo.

Os resultados das medicdes efectuadas em todas as amostras encontram-se presentes no
anexo |.

4.2.2 Contraccéo linear

Com o objectivo de estudar o efeito da temperatura de sinterizagdo nas dimensbes das
amostras sinterizadas estudaram-se as contrac¢des lineares dos modelos. O célculo da

contraccédo linear foi realizado através da média de 5 amostras dos cilindros densos, para os
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corpos verdes e para as cinco temperaturas de sinterizacdo acima referidas. A contracgdo
linear foi determinada através da seguinte expressdo matematica:

c, = (1 - D£> x 100 4.1)

0

em que D é o didmetro medido nas amostras sinterizadas a cada temperatura e Dy € 0
didmetro dos corpos verdes. Os resultados da contraccdo linear por temperatura de
sinterizacao estao representados na figura 4.6.
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Figura 4.6: Gréfico da contraccao linear com a temperatura de sinterizagao.

A analise desta figura permite verificar que nos cilindros densos de HA existe um aumento
rapido da contraccao linear do didmetro com a temperatura de sinterizacdo entre 1200°C e
1250°C. Para temperaturas superiores verifica-se um crescimento mais lento da contraccdo
linear até ser atingido o valor maximo de 17,79% com a temperatura de 1400°C. Importa no
entanto salientar que a contrac¢do linear do didmetro apresenta um aumento pouco nhotério

entre os 1250°C e 1300°C. Este facto seré objecto de anélise na subseccéo 4.4.3.

Esta tendéncia de diminuicdo das dimensdes das amostras pode ser justificada com os
mecanismos de transporte inerentes ao processo de sinterizacdo conforme foi referido na
seccdo 4.1. De facto, a contraccdo pode ser explicada pela difusdo dos grdos que ocorre
durante a sinterizacdo e que resulta na diminuicdo da porosidade e consequente contrac¢do da
geometria.

4.2.3 Andlise da macroporosidade

Para facilitar a organizagdo, o crescimento e a diferenciacdo das células, os scaffolds devem
possuir canais interligados com uma estrutura, dimensdes e geometria adequada. Estes canais
sédo determinantes no transporte de nutrientes para células transplantadas e regeneracdo do
tecido. A macroporosidade é um dos requisitos mais importantes na construcao de scaffolds e

tem grande influéncia no crescimento do tecido, revestindo-se de grande importancia a
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determinacdo da macroporosidade real das diferentes unidades de scaffolds [61,62]. No
desenvolvimento deste trabalho verificou-se que a macroporosidade introduzida nos modelos
virtuais, através dos macroporos inseridos em cada unidade de scaffold (i.e. a
macroporosidade tedrica), ndo corresponde a macroporosidade das unidades finais impressas
e poés-processadas (i.e. a macroporosidade real). Este facto determinou que fosse necessario
proceder a caracterizagdo desta grandeza tomando em consideragdo a influéncia do processo

de fabrico bem como dos tratamentos de pds-processamento.

No presente trabalho define-se macroporosidade tedrica como a macroporosidade das
unidades virtuais. Neste sentido a macroporosidade teérica (gt) foi calculada através da
seguinte expressao:

14
g. (%) = (1 — 7) x 100 (4.2)

t

onde V e V, sdo as medias de volume das unidades com e sem macroporos respectivamente,
sendo que o volume das unidades com macroporos foi determinado através do software

solidworks.

Na tabela 4.1 apresenta-se uma sintese dos valores das grandezas geométricas obtidos para

os modelos virtuais definidos.

TABELA 4.1: VALORES DOS, VOLUMES SEM MACROPOROSIDADE (VT), VOLUMES COM MACROPOROSIDADE (V),
E O RESPECTIVO VALOR DA MACROPOROSIDADE TEORICA.

Modelo virtual V (mm®) V, (mm?®) @ (%)
2 241,47 343,00 29,60
3 383,58 591,86 35,19

A macroporosidade real foi definida como a macroporosidade das amostras depois do
processo de impressdo e sinterizagdo. Esta macroporosidade foi determinada através da

equacao (4.3), ou seja, através da seguinte expressdo matematica:
P
5, (%) = (1 - —) x 100 (4.3)
Ps

onde P é o peso das unidades com macroporos e Ps € o peso das unidades fabricadas e
sinterizadas com este Unico objectivo e com as mesmas dimensdes dos scaffolds mas sem
macroporos. O peso das diferentes unidades foi obtido através da balanca electrénica de
precisdo. Os resultados obtidos para as macroporosidade de cada unidade de scaffolds estdo

apresentados na figura 4.7.
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B Macrorosidade teorica (%) ™ Macroporosidade a 125020 (%] m Macroporosidade a 140020 (%] W Erro relativo (%)

35,19 34,31 35,19 33,38

29,60 29,19 29,60 29,01

cubos cilindros cubos cilindros

Figura 4.7: Gréafico da macroporosidade tedrica, macroporosidade real e erro relativo para cada

temperatura de sinterizacao.

A andlise da figura 4.7 permite concluir que os scaffolds cilindricos apresentam uma diminui¢éo
de macroporosidade ligeiramente maior que os scaffolds cubicos. O erro superior na geometria
cilindrica pode estar relacionado com o processo de despoeiramento dos macroporos, que se
mostrou menos eficaz nos cilindros devido ao maior nimero de macroporos. Esta ineficacia
pode ter resultado numa maior deficiéncia na limpeza dos macroporos dos cilindros

contribuindo para a diminuicdo da macroporosidade.

Os resultados da figura 4.7 vém expressos em percentagem macroporosidade. A tabela 4.2
mostra uma comparagéo entre o volume de macroporosidade tedrica projectada nos modelos
virtuais (Vmt), O volume de macroporosidade real (Vmr) e a respectiva contrac¢do volumica
dos macroporos (Cv), obtida a partir da variacdo de volume projectado para o final dividindo

pelo primeiro.

TABELA 4.2: RESULTADOS DA CONTRACGAO VOLUMICA DOS MACROPOROS.

1250°C 1400°C

Vit (MM®) | Ve (Mm®) | Cv (%) | Vi (MM3) | Vie (MM®) | Cv (%)
scaffold cubico 101,54 65,98 35,01 101,54 63,50 37,46
scaffold cilindrico 208,28 131,65 | 36,79 208,28 124,47 40,23

Como ja foi referido no ambito da engenharia de tecidos 6sseos, no capitulo 2, os valores das
dimensfes dos macroporos recomendados estdo situadas entre 100um e 450um [37,41,67].
Reveste-se entdo de alguma importancia comparar os valores obtidos no ambito do pressente
trabalho com os valores recomendados. Neste sentido, efectuaram-se medi¢cdes dos
macroporos dos scaffolds cubicos por recurso ao programa comercial AutoCad 2010. No
entanto, devido aos erros inerentes a este método de medicao procedeu-se adicionalmente a
determinacdo do comprimento das arestas dos macroporos através do célculo do volume da
macroporosidade dos scaffolds cubicos. O calculo do comprimento da aresta dos macroporos

foi efectuado através da expresséo (4.4), que tem origem na simplificacdo de uma equacao
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desenvolvida para o calculo do volume ocupado por todos os canais paralelipipedos que

constituem a macroporosidade:

Vmr = 33612 — 12813 (4.9)

onde Vmr é o volume de macroporosidade real calculado anteriormente e L o comprimento da
aresta dos macroporos. Os resultados obtidos através da aplicacdo desta expressao, da
medicdo do AutoCad 2010 e o erro relativo da medicdo encontram-se representados na tabela
4.3

TABELA 4.3: MEDICOES DO COMPRIMENTO DA ARESTA DOS MACROPOROS DOS SCAFFOLDS CUBICOS

L vmr (mm) L AutoCad (mm) € (%)
1250°C 0,491 0,476 3,057
1400°C 0,481 0,473 1,599

Da andlise destes resultados resulta a observagédo de um erro relativo muito baixo que permite
validar as medi¢Bes efectuadas através do programa AutoCad 2010. Embora estes valores
sejam ligeiramente superiores aos aconselhados na literatura da especialidade, importa
salientar que estas dimensdes foram as minimas possiveis com a utilizacdo da impressora

Spectrum ZTM 510 quando adaptada para trabalhar com HA.

4.3 Estabilidade térmica da hidroxiapatite

A hidroxiapatite quando é sujeita a temperaturas elevadas (tal como acontece com a
sinterizacéo), i.e. acima de 1125°C [95], pode transformar-se/decompor-se em outras fases,
como por exemplo em trifosfato de calcio (a-TCP e B-TCP). A fase B-TCP surge a temperaturas
mais baixas que a fase a-TCP, dependendo do tempo e atmosfera da sinterizagcao. A fase -

TCP pode surgir abaixo de 1200°C e a-TCP para temperaturas superiores [96].

A baixas temperaturas i.e., quando a HA é aquecida ao ar a temperaturas acima 850°C, a sua
decomposicao pode estar relacionada com a formacdo de uma fase intermédia oxiapatite, que
€ originada pela perda do radical de hidroxido OH- (desidroxilagéo). Durante o aquecimento as
moléculas de HA tém tendéncia a perder agua, dando lugar a formagédo de oxiapatite explicada

pela seguinte reaccéo [96]:
Cay(PO4)s(OH), — Cayp(PO4)sO+H0 (4.6)

Onde a vaga ndo carregada e o défice de um ido de hidréxido no produto Ca;o(PO,)sO €é
conhecido como oxiapatite [96], assim um dos lugares da estrutura originalmente ocupado por
dois grupos de OH é agora ocupado por um atomo de oxigénio. Este autor considerou que esta

fase oxiapatite é estavel e ndo sofrera qualquer transformacéo de fase reversa. No entanto o
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aquecimento, além disso, pode levar & decomposicdo de HA em trifosfato de calcio e

tetrafosfato de calcio de acordo com a seguinte equagéo:
Calo(PO4)GO — 2C&3(PO4)2 + Ca4pzog (47)

Outros autores [98], detectaram a presenca de CaO quando a sinterizacéo efectuada a 1450°C

e atribuiram este fenémeno a uma decomposicéo alternativa resultante da seguinte reaccao:
Ca]_o(PO4)60 — 3C33(PO4)2 + CaO (48)

As fases a e B de TCP tém a mesma composi¢cdo quimica mas estruturas cristalinas diferentes.
A HA possui uma estrutura cristalina hexagonal, a B tem uma estrutura romboédrica e a

Ortorrdbmbica. Estas diferentes estruturas estéo representadas na figura 4.8.

™ A
>
>

) b) c)

YAV

Figura 4.8: Estruturas cristalinas a) hexagonais, b) romboédrica e c) Ortorrémbica

Estas diferentes estruturas levam a que as fases a e B-TCP tenham densidades diferentes da
HA, nomeadamente 2,86 g/cm3 e 3,07g/cm3 [23]. De notar que o aparecimento da fase a se da
em temperaturas superiores a da fase 3 [23]. Como estas fases tém propriedades diferentes da
HA, torna-se importante investigar se estas fases estdo ou ndo presentes nas amostras
sinterizadas a diferentes temperaturas. Por forma a se obter uma melhor compreenséo da

evolucao das propriedades fisicas e mecanicas com a temperatura de sinterizagéo.
4.3.1 Métodos e materiais

Para a analise de energia dispersiva de raio-X (EDX). Foi utilizado o difractometro

Phillips PW 1830 generator representado na figura 4.9.

a) b)
Figura 4.9: Imagem do a) difractometro Phillips PW1830 generator utilizado e b) amostra e suporte de

aluminio
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Para analisar a estabilidade térmica da HA, foram analisadas da difrac¢édo de raio-X (XRD) uma
amostra do pé utilizado no processo 3DP e amostras de cada cilindro denso sinterizadas a
diferentes temperaturas (1200°C, 1300°C e 1400°C). Os dados foram registados sobre um
angulo de 26, num intervalo de comprimentos de onda (A) entre 20 ° a 45 °, com uma corrente
40 kV e 30 mA.

4.3.2 Difraccdo de raio-X ( X-Ray Diffraction)

Os resultados vém representados num espectro de picos que representam a intensidade
(contagens) por comprimento de onda (A) dos raio-X reflectidos nas amostras. Os resultados
das analises feitas ao p6 de HA utilizado na impressao 3D e aos cilindros densos estédo

representados na figura 4.10.

. — 14009C
——13009C
[m]
——12002C
Meea
——Pd de HA
5 15 25 35 45

20

Figura 4.10: Resultados da analise de difrac¢@o de raio-X da amostra de p6 de HA, e das amostras
sinterizadas a 1200°C, 1300°C e 1400°C. * a-TCP e@ B-TCP.
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A interpretagédo desses resultados foi feita por comparagédo com espectros padréo da HA e de a

e B-TCPs que funcionam como uma impressao digital da sua estrutura cristalina.

O espectro de difracgdo de raio-X do pé de HA ndo mostra a presenga de mais nenhuma fase
sem ser a de hidroxiapatite. A analise da amostra do cilindro sinterizado a 1200°C quando
comparado com o espectro padrdo de HA, a e B-TCP, mostra uma correspondéncia com todos
0s picos com HA. A amostra sinterizada a 1300°C evidencia que alguma parte de HA ja se
decompds em B-TCP, enquanto o espectro de difraccdo de raio-X da amostra sinterizada a

1400°C mostra um pico mais alto correspondente a a-TCP e quase nenhum vestigio de B-TCP.

A degradacao da HA foi notéria nas amostras sinterizadas a partir de 1300°C. Wang and Chaki
[105] verificaram que para o caso do material utilizado a decomposicdo da HA comecou aos
1100°C, tendo a sinterizagdo sido efectuada ao ar durante 4 horas. Contudo, esses autores
supbem que a decomposicao da HA podera dar-se a temperaturas mais baixas, caso o tempo
de sinterizacdo seja mais elevado. Wang et all [105], verificaram ainda que quando as
amostras sao sinterizadas numa atmosfera himida ndo observaram decomposi¢édo até a uma
temperatura de 1300°C. Diminuindo o tempo de sinterizacdo para duas horas a decomposicao
s6 se iniciou aos 1400°C. Os resultados do presente trabalho estdo de acordo com os
apresentados por varios autores [82,83,103]. Estes resultados da analise XRD revelaram-se
importantes, pois com a identificacdo das fases presentes nas amostras testadas, podemos
compreender melhor a evolucdo das caracteristicas estruturais com a temperatura de

sinterizacao.

4.4 Analise da Microestrutura

A dificuldade de sinterizacéo de p6s ceramicos esta relacionada com o tamanho das particulas.
As pequenas particulas sdo extremamente afectadas pelas forcas de Van der Waals que
produzem aglomerados com poros inter-aglomerados que dificilmente sdo fechados até com
elevadas temperaturas, o que faz com que a uniformidade da aglomeracdo das particulas seja
extremamente importante na densificagdo dos modelos verdes durante a sinterizagcdo. Os pos
ceramicos finos sdo muitas vezes fortemente aglomerados. Aglomeragéo das particulas pode
dar origem a dois tipos de poros, poros inter-aglomerados e poros entre as particulas finas. A

figura 4.11 ilustra esses poros e a sua influéncia na sinterizagao.
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Figura 4.11: Representacao dos dois tipos de poros presente em materiais de pé fino e a sua influéncia

na sinterizagéo [87].

A compactagdo de cerdmicos, ou contrac¢do dos poros durante a sinterizagdo sem presséo
ocorre por difuséo, sendo forca que provoca esta difusdo a reducdo da area de superficie
interna associada aos poros. Deste modo a densificagdo ocorre mais rapidamente para os
poros com curvatura mais apertada, explicando a desvantagem causada por poros inter-
aglomerados. De tal modo que a sinterizac¢éo leva a uma baixa densificagdo de pds ceramicos,
que tém uma tendéncia a aglomerarem-se devido a possuirem particulas de pequeno tamanho.
Durante sinterizacdo, a eliminacdo dos poros inter-aglomerados necessitam de temperaturas

elevadas, que tem como desvantagem o estimulo o crescimento dos gréos [86].

A granulometria e a microporosidade das amostras sdo factores de grande importancia no
comportamento mecéanico de estruturas ceramicas. Como tal reveste-se de grande importancia
efectuar um estudo destas propriedades para melhor compreensdo do comportamento das

amostras com a temperatura de sinterizagao.

441 Métodos e materiais

Para observacgéo da microestrutura do pé e das amostras, utilizou-se a Microscopia Electrénica
de Varrimento (Scanning Electon Microscopy). Para se proceder & andlise das amostras foi
necessario proceder a metalizacdo das mesmas, através da deposicao de uma camada de pé
de ouro sobre a amostra através de uma metalizadora representada na figura 4.12. Para o
suporte fisico das amostras recorreu-se a pequenos discos de metal, nos quais estas foram

colocadas.
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b)

Figura 4.12: (a) Metalizadora utilizada para metalizar as amostras, (b) amostras j& revestidas com uma

camada de ouro

Foi utilizado o microscépio existente nas instalagfes do Departamento de Engenharia de
Materiais do Instituto Superior Técnico e ICEMS: Analytical SEM: FEG-SEM: JEOL 7001F
representado na figura 4.13, com uma tensdo de 15kV. As imagens foram obtidas com

ampliacdes entre 50 e 2500x.

Figura 4.13: Imagem do microscopio electronico de varrimento FEG-SEM: JEOL 7001F, existente nas

instalagdes do Departamento de Engenharia de Materiais do Instituto Superior Técnico e ICEMS.

Utilizando as imagens provenientes do microscopio electrénico efectuaram-se medicdes a vinte
gréos de cada amostra. Para este efeito foi tracada uma linha recta aleatoriamente em que os
grdos sobrepostos a esta linha foram sujeito as medi¢cfes. Estas foram efectuadas com o
auxilio do software AutoCad 2010 com o comando “area”, efectuando o contorno de cada gréo

por pontos (figura 4.14).
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Figura 4.14: Representacao da medicédo das dimensdes dos grdos a) medi¢do de uma grao utilizando

comanda area do AutoCad 2010 e b) ilustragdo de escolha dos grédos a medir.

A area é fornecida pelo software e as dimensées foram convertidas utilizando a escala incutida
nas imagens provenientes do SEM. A area resultante foi posteriormente aproximada a area de
uma circunferéncia, sendo que o0s resultados sdo apresentados como didmetro equivalente

obtido pela seguinte expresséo:
A
d, =2 [ (4.9)
s

onde d.é o diametro equivalente e A € a &rea retirada do software.

442 Anédlise SEM

Uma das Imagens obtida pelo microscépio electronico do pé de HA esta ilustrada na figura
4.15, onde é visivel uma granulometria quase esférica, constituida por pequenas e grandes
particulas. Estas particulas de maiores dimensfes sdo formadas pela aglomeragdo das
particulas menores, 0 que resulta numa grande dispersédo da granulometria do p6 de HA. Esta
dispersdo podera ter influéncia no de fabrico de scaffolds por impressdo 3D devido ao

aparecimento de poros inter-aglomerados, como ja foi referido no ponto 4.4.
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15.0kV SEI

Figura 4.15: Imagem retirada por microscopio electronico com ampliacdo de 2500X da amostra do p6 de
HA utilizado na construgdo das unidades fisicas pelo processo 3DP

As amostras sinterizadas entre 1200°C, 1250°C, 1300°C e 1400°C, representadas abaixo na
figura 4.16 de a) a d), mostram uma estrutura com pouca compactagcdo e com mau rearranjo
das particulas de grandes dimensdes, os grdos apresentam-se geralmente numa forma

poliédrica cujo tamanho tem um aumento gradual com a temperatura de sinterizacao.

15.0kV SEI SEM

10pm
15.0kV SET SEM

15.0kV SEI SEM

Figura 4.16: Imagens retiradas por microscopio electrénico com ampliacao de 2500X das amostras
sinterizadas a a)1200°C, b)1250°C, ¢)1300°C e d)1400°C.
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A medicdo dos grdos foi efectuada a partir do software AutoCad 2010. Para auxiliar na
caracterizacdo da evolucdo do material base, esta representado na figura 4.17, a variacdo do

tamanho do grao com a temperatura de sinterizacao.

12

10 11,05

Tamanho medio dos grdos (um)
[e)}

4
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2 2,94
1
0 ,68
1150 1200 1250 1300 1350 1400 1450

Temperatura de sinterizagao (°C)
Figura 4.17: Representacao da variacdo do tamanho médio dos graos com a temperatura de sinterizagédo

E notdrio o crescimento do tamanho médio dos grdos com o aumento da temperatura de
sinterizacdo. Este crescimento da-se de forma lenta entre os 1200°C e 1300°C. Contudo a partir
de 1300°C o crescimento dos grédos sofre um aumento consideravel, obtendo o valor maximo a
1400°C. O tamanho médio dos grédos de 1200°C a 1400°C é respectivamente de 1.68, 2.94, 3,7
e 11,05um.

A energia de activagdo de crescimento dos grédos foi determinada a partir das medi¢cdes do
tamanho médio dos graos construindo uma dispersédo de Arrhenius (figura 4.18) para tempo de
sinterizacdo constante. Foi efectuada uma regressao linear, sendo que a inclinacdo da recta
resultante foi utilizada para a determinacdo da energia de activacdo (Q) com a seguinte
equacao [76]:

B = AeRQ_T (4.10)

Em que B é o tamanho médio dos gréos, A é a constante pré-exponencial, T é temperatura e R
é a constante dos gases perfeitos i.e. 8.314 (kJ/kmol K). Na figura 4.18 esta representada a

disperséo de Arrhenius.
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Figura 4.18: Representacao da dispersdo de Arrhenius para tempo de sinterizagdo constante

A energia de activacéo do crescimento dos grdos de HA determinada a partir das medic6es do
tamanho médio dos grdos e da dispersdo de Arrhenius para tempo de sinterizacdo constante
representado na figura 3.14, foi de 44,829 Kcal/mol. Este valor é ligeiramente inferior a valores
obtidos por outros autores, e.g. 47 kcal/mol [77], 56kcal/mol [78] e 57kcal/mol [79]. No entanto
ja foi reportado noutras investigagfes valores de energia de activagdo de HA mais baixos como
34 kcal/mol [80].

No presente trabalho a energia de activacdo do crescimento dos graos foi ligeiramente inferior
aos obtidos na maioria dos estudos efectuados a HA. Esta discrepancia pode ser atribuida a
diferentes tempos de sinterizacédo e diferentes métodos de fabrico.

No presente trabalho, as imagens obtidas pelo SEM mostram uma dispersdo na granulometria
do p6é comercial de hidroxiapatite utilizado no fabrico dos corpos verdes, enquanto nas
amostras sinterizadas em geral observa-se uma estrutura com pouca compactagédo e com mau

rearranjo dos graos.

4.4.3 Microporosidade

A microporosidade pode possibilitar a inclusdo de agentes reguladores e/ou farmacos no
material base dos scaffolds, com o intuito de ajudar na adeséo, diferenciacéo e proliferacao das
células nos scaffolds, promovendo o crescimento de novo tecido, como j& foi referido na
subseccdo 2.3.2.2. A microporosidade também possui grande influéncia na velocidade de
degradacdo do material, sendo este um par&metro importante na regeneragdo in vivo [88].
Embora a presenca de elevada microporosidade seja benéfica a nivel bioldgico, ela pode
prejudicar o comportamento mecanico das estruturas. Assim sendo a microporosidade
desempenha um papel fundamental no sucesso dos scaffolds, tornando-se importante
caracterizar microporosidade real obtida pelo processo impressédo 3D adaptada a trabalhar com
HA.
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No presente trabalho foi evidente a presenca de microporosidade nas amostras sinterizadas.
Para calcular esta microporosidade utilizou-se cinco amostras dos cilindros densos de cada
temperatura de sinterizacao. O calculo da microporosidade foi efectuado com as medicdes de
peso e dimensdes efectuadas. A microporosidade tedrica do material base foi determinada pela
expressdo 4.11.

6(%) = (1 - i) x 100 (4.12)

PHa

em que p é a densidade da unidade cilindrica e pya € a densidade do material base denso,
fornecida pelo fabricante e igual a 3,16 g/cm3. A densidade correspondente de cada

temperatura de sinterizagao foi calculada pela seguinte formula:

_PF (4.12)
p=y :

Sendo P o0 peso, e V 0 volume das amostras de HA. Os resultados da densidade e

microporosidade por temperatura de sinterizacéo estéo representados na figura 4.19 e 4.20.
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Figura 4.19: Grafico da densidade com a temperatura de sinterizacao.

A densidade tem o aumento mais significativo de 1200°C até 1250°C. De 1250°C a 1300°C tem
uma diminuicdo de densidade ndo esperada, que coincide com o abrandamento da contracc¢éo
linear verificada no subcapitulo 4.4.2. Os resultados obtidos da analise XRD mostra que esta
diminuicdo da densidade pode ser atribuida ao aparecimento da decomposi¢cao em B-TCP que
possui uma densidade mais baixa, devido & sua estrutura cristalina ocupar um maior volume e
a possivel perda de H,O resultante da decomposicdo da HA em TCP. A partir de 1300°C as
amostras tém uma subida lenta até atingir o valor maximo de densidade de 1.72 g/cm3. Esta
subida supde-se que esta relacionada com a prevaléncia da influéncia da sinterizacdo e os

seus mecanismos de transporte de massa na compactacéo da estrutura.
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Figura 4.20: Grafico da porosidade tedrica em funcéo da temperatura de sinterizacdo

Por observacdo da figura 4.20 verifica-se que a microporosidade maxima de 53,42% do
material base, acontece quando € sujeito a sinterizacao 1200°C, sendo seguida de uma
descida acentuada de 6,41% que acontece entre 0s 1200 e 1250°C. Entre os 1250°C e os
1300°C surge uma reversdo de 0,46% na microporosidade esperada devido aos resultados da
densidade. A microporosidade volta a diminuir com a temperatura de 1350°C até atingir o seu
minimo de 45,52% aos 1400°C.

De notar que os resultados da andlise de XRD também comprovaram que ha decomposicao da
HA. Esta decomposi¢do influencia os resultados da microporosidade teorica, pois esta é
efectuada com base na densidade da HA. Ora existindo a presengca de a e B-TCP, que
possuem uma menor densidade que HA, os resultados ndo sdo conclusivos, pois na analise
XRD néo oferece uma grandeza quantitativa fiavel das fases presentes.

Deste modo, para verificar a fiabilidade dos resultados anteriores, recorreu-se a medicao da
microporosidade superficial baseada nas imagens provenientes do SEM. Esta medic&o foi
efectuada com o auxilio do software OriginPro 8.1 através do mapeamento das imagens. A
porosidade superficial & definida como o seguinte. A superficie representada na figura 4.21 é
definida como uma fun¢éo (x,y) [91].
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Figura 4.21: llustrag6es representativas da altura de uma superficie em funcéo da altura [91].

Esta funcdo representa a altura da superficie nas coordenadas x e y medidas de um plano
base. O espaco inferior é considerado sélido e o superior vazio. Como tal o volume de material

sélido é dado por a seguinte expressao:

Xmax Ymax

Veiao = | | G dyax (4.13)

Xmin Ymin

Oonde Xmin Xmax: Ymin € Ymax S&0 as fronteiras da superficie nos eixos x e y, neste caso o0s limites
das imagens do microscépio. Sendo f,.x 0 ponto mais alto da superficie medida do plano base
X,y € gerado um plano paralelo a base que passa em f,., podendo assim ser calculado o

volume total da seguinte formula:
Vtotal = fmax [(xmax — xmin)(ymax — ymin )] (414)

Com o volume solido e o volume total tira-se a porosidade superficial pela seguinte expressao:

Ve
o(%) = (1 - M) X 100 (4.15)

total

Para efectuar as medi¢cdes da microporosidade superficial procedeu-se ao mapeamento das
imagens obtidas pelo SEM. Foram utilizadas duas imagens de cada temperatura na menor
ampliacdo obtida (50 e 200X) e duas na maior (2500x). A figura 4.22 mostra um exemplo do

mapeamento de uma imagem SEM através do software OriginPro 8.1.
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Figura 4.22: a) Imagem obtida pelo microscépio electrénico da superficie de um cilindro denso sinterizado

a 1400°C e b) Representagédo do mapeamento obtida pelo software “OriginPro 8.1” da imagem a).

Depois do mapeamento, o software fornece o volume total e o volume sélido que nos permite
determinar a porosidade superficial das amostras sujeitas a analise SEM. Os valores obtidos
por este método estdo representados na figura 4.23.
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Figura 4.23: Gréfico da evolugdo da microporosidade superficial obtida pelo mapeamento das imagens
SEM

A analise dos resultados representados na figura 4.23 mostra um comportamento contraditorio
entre microporosidade tedrica e a superficial, com esta a crescer dos 1200°C aos 1250°C. A
partir dos 1250°C a porosidade superficial tem uma subida até aos 1300°C seguida de uma
descida até aos 1400°C que encontra-se de acordo com o gréafico da figura 4.20. De notar que
este método obteve valores de microporosidade relativamente superiores aos da
microporosidade teérica, e apresentam uma grande disperséo de resultados a partir de 1250°C.

Esta dispersdo pode ser atribuida & dependéncia deste método, da &rea analisada e da
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existéncia de irregularidades na superficie estudada que pode levar a resultados que néo
correspondem a microporosidade real. De notar que quanto maior a ampliacdo da imagem
estudada maior a influéncia destas irregularidades. Devido a esta dispersdo e aos erros
inerentes ao calculo da microporosidade tedrica ndo podemos concluir peremptoriamente qual
0 comportamento exacto da microporosidade real com a temperatura de sinterizagdo. No
entanto podemos ter estes resultados presentes para a restante analise estrutural das

amostras e seu continuo estudo.

Estes resultados em geral mostram uma microporosidade elevada. No &mbito de engenharia
de tecidos, esta elevada porosidade promove uma melhor difuséo e proliferacao de nutrientes e
células, mas levara provavelmente a um enfraguecimento das propriedades mecanicas [89].
Esta alta microporosidade pode estar relacionada com o processo de fabrico em si e 0 p6 de
HA utilizado.

A baixa compactacdo da HA pode estar ligada ao processo de fabrico pois a fabricacdo por
impressdo 3D envolve uma construcdo camada a camada do modelo, em que a cada camada
de um ligante liquido é adicionado para conex@o parcial de particulas de HA. Como resultado a
compactagdo do p6 no momento da deposicdo do ligante influéncia fortemente o
comportamento de sinterizacdo e a estrutura dos poros. A impressédo 3D tem sido utilizado no
ambito de engenharia de tecido pois as pecas resultantes deste processo possuem uma

elevada porosidade entre 40% a 60% [85].

No presente trabalho os aglomerados de HA séo visiveis na analise SEM através da figura 4.15
do p6 de HA. O pé de HA mostra uma grande dispersdo da granulometria, pois esta composta
por particulas finas e particulas de maiores dimensfes formadas pela aglomeragdo das finas
que podem influenciar o processo de sinterizacao. Esta influéncia dos aglomerados de
hidroxiapatite fabricada por impressao 3D e seguida de sinterizagdo como pds-processamento
ja foi reportada por outro autor [87]. Este processo semelhante fabricou duas unidades fisicas
utilizando p6 de hidroxiapatite com diferentes densidades aparentes (0.83g/cm3 e 0.63 g/cm3),
obtendo uma densidade depois da sinterizagao de 1,19 g/cm3 e 1,54 g/cm3 respectivamente.
Esta influéncia da granulometria no presente trabalho estd em concordancia com a dificuldade

de sinterizacédo de pds ceramicos descrita no subcapitulo 4.4.

A analise SEM da HA sinterizada (figura 4.16), comprova uma estrutura com pouca
compactacéo, revelada devido a falta de rearranjo de particulas de grandes dimensdes que
estao posicionadas de forma desfavoravel, bem como particulas finas vinculadas a particulas

de maiores dimensdes por aderéncia da superficie dos graos.
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4.5 Caracterizagao mecanica

O presente trabalho tem como objectivo caracterizar os scaffolds fabricados através do
processo de impressao 3D utilizando HA e o ligante fornecido pela empresa “Z corp”, fabricante
da impressora. Uma vez que o fabrico de scaffolds por este método e com estes materiais ndo
tém precedentes no IST, optou-se por iniciar a caracterizacdo mecénica do material base, para
melhor compreensdo do comportamento mecanico dos scaffolds fabricados, e s6 numa
segunda fase proceder a analise da influéncia dos macroporos no comportamento mecanico do

scaffolds.

Este capitulo envolve a caracterizacdo mecanica dos modelos produzidos através de ensaios
experimentais de compressao uniaxial de diferentes geometrias com objectivo de estudar a
aplicabilidade da HA processada por impressdo 3D como substituto de tecido 6sseo. As
propriedades do tecido 6sseo dependem da sua composicdo (coladgeno e hidroxiapatite) e da
sua estrutura (trabécular ou cortical). As propriedades mecénicas destes dois tipos de estrutura
foram referidas na subseccédo 2.4.1. Os scaffolds utilizados em engenharia de tecidos 0sseos
devem possuir uma compatibilidade estrutural mais aproximada possivel, i.e. devem ter um
comportamento mecanico semelhante ao tipo de tecido que se pretende reconstruir, pelo que,
por exemplo, para a engenharia de tecido ésseo trabécular os scaffolds a utilizar devem

possuir propriedades mecénicas similares as do osso trabécular.

A caracterizacdo mecéanica do material de base e dos scaffolds foi feita através de ensaios de
compresséo uniaxial. Este método foi escolhido devido as estruturas em estudo terem uma
zona de caracterizacao Gtil muito baixa, ou seja, o nivel de extensdes atingidas € muito baixo e
rapidamente sdo atingidos niveis de extensdo correspondentes a fractura destas estruturas.
Para além do mais, a maioria dos scaffolds utilizados em tecidos O6sseos estdo sujeitos a

esforgos predominantes de compresséo. [85,90].

Para construir a curva tensao-extensao nominal experimental foi necessario determinar, a partir
dos valores de forca e deslocamento registados durante os ensaios, 0s respectivos valores da
tensdo e da extensdo nominal axiais. A tensdo nominal determina-se através do quociente
entre a forca aplicada e a area da seccdo transversal a direccdo de aplicacdo da forga, do

seguinte modo:
F
o(Mpa) =— (4.16)
Ao
onde F é a forca de compressao uniaxial e Aqg é a area inicial da superficie que suporta a forca

aplicada. A extensao nominal é a medida de deformacao longitudinal do material, obtida pela

divisdo da variacé@o de altura pela altura inicial:
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Ah

£=h—0

(4.17)

onde a variagdo de altura é dada por Ah = h — hg, e hg é a sua altura inicial real.

451 Método e materiais

Os ensaios experimentais de compressdo uniaxial, para caracterizacdo mecanica das
diferentes unidades de scaffolds, tiveram lugar no Laboratério de Ensaios Mecanicos da Area
Cientifica de Tecnologia Mecéanica e Gestao Industrial do Departamento de Engenharia
Mecanica do IST. Os ensaios foram realizados numa maquina universal de ensaios mecanicos
da INSTRON, modelo 5566™ (Instron Corporation, Canton, USA) (figura 4.24), com uma célula
de carga de 10 kN de preciséo * 0.5%.

Figura 4.24: Maquina de ensaios mecanicos Instron 5566 utilizada..

A méquina estava acoplada a um computador munido com o software BluehillR 3, que foi

utilizado para acompanhar e manipular os registos necessarios a cada ensaio.

- — R -
g8 Sutncs Lasd T e o o w worwe

9 6.6 3 N | 4.3 3 6 m &

Tost

—————

Figura 4.25: Ambiente de trabalho do software Bluehill 3.
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As amostras foram centradas no prato compressor inferior (figura 4.26) no inicio de cada

ensaio.

Figura 4.26: Dispositivo de compressao utilizado.

Durante os ensaios efectuou-se o registo simultaneo da forca e do deslocamento do prato
compressor superior através do sistema de aquisicdo de dados anteriormente referido. Estes
ensaios foram realizados de acordo com a norma ASTM F 451-99a para aglomerados acrilicos
0sseos, tendo-se utilizado uma velocidade de deslocamento do prato compressor superior
constante de 0.1mm/min. Os ensaios foram realizados até ter sido ultrapassada a forca de
compressdo méaxima para a qual se verificou a fractura dos modelos. Para cada uma das
diferentes unidades efectuaram-se 7 ensaios para cada temperatura de sinterizacdo. em
resultado da analise da evolucdo forca-deslocamento registadas em cada ensaio optou-se por
desprezar os registos mais dispares associados aos modelos. Note-se que a determinacéo das
curvas tensdo-extensdo foi efectuada através da manipulacdo dos registos da forca e do
deslocamento obtidos. De notar que as unidades cubicas como referido na subseccao 3.3
contém um erro de paralelismo num plano, como tal durante os ensaios estas faces dos cubos

foram colocadas perpendicularmente aos pratos de compressao.

452 Caracterizagdo mecénica do material base

Para caracterizar o comportamento mecénico do material base utilizaram-se as unidades
cilindricas densas, uma vez que a sua geometria proporciona melhores condi¢cdes de
deformacé@o. Como foi verificado que as dimensdes dos modelos fisicos eram diferentes das
dos seus analogos virtuais devido a sinterizagcao e consequente contrac¢do volumica, optou-se
por utilizar para célculo das tensbes e extensbes as dimensdes dos modelos fisicos, as
medicdes pods sinterizacdo efectuadas através do AutoCad 2010. As areas das faces, bem

como as alturas das unidades estdo apresentadas na Tabela 4.4.
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TABELA 4.4: DIMENSOES DOS CILINDROS DENSOS UTILIZADOS NOS ENSAIOS DE COMPRESSAO

1200°C 1250°C 1300°C 1350°C 1400°C

A (mm?) | ho (mm) | A (mm?) | ho (mm) | A (Mm?) | ho (mm) | A (mm?) | ho (mm) | A (mm?) | ho (mm)
116194 | 862 | 5891 | 873 8,63 | 59,63 | 5790 | 860 | 57,18 | 8,54
2| 6063 | 860 | 5897 | 8,67 8,66 | 60,80 | 57,09 | 862 | 58,12 | 8,56
3| 6159 | 865 | 59,43 | 8,58 8,50 | 58,90 | 57,65 | 853 | 58,04 | 8,56
4 | 61,47 | 859 | 57,89 | 8,55 836 | 5839 | 5858 | 842 | 57,20 | 8,64
S | 60,73 | 861 | 59,29 | 8,52 859 | 58,41 | 58,01 | 847 | 60,06 | 8,71

Em face do exposto estes resultados e os registos obtidos nos ensaios de compressao

permitiram tracar as curvas de evolucdo de forca-deslocamento e tensdo-extensdo nominal

para cada unidade. Em virtude do vasto ndmero de unidades estudadas optou-se por aqui

apresentar um caso representativo de uma unidade cilindrica sem macroporosidades testada.

A figura 4.27 apresenta duas curvas tipicas a) forca-deslocamento e b) tensdo-extensao

obtidas para uma das unidades referidas.
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Figura 4.27: Representacao da curva tipica de uma amostra sinterizada a 1200°C, do material utilizado

no fabrico dos scaffolds, a) For¢ca-Deslocamento e b) Tens&o-Extensdo nominal.

O material de base obtido no processo de fabrico enquanto poroso podera ser comparado aos

materiais celulares, que apresentam estruturas semelhante as estruturas do tipo favos de mel e

as espumas, para as quais 0 seu comportamento mecanico depende fundamentalmente da

porosidade da estrutura e das propriedades mecéanicas do material sélido de que é constituido

[99,100].
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A andlise das curvas obtidas nos ensaios experimentais de compressao uniaxial do material
base permitiu identificar duas zonas associadas a dois de comportamentos distintos, que se
encontram assinaladas na figura 4.28.

7

| — >

Tensdo (MPa)

o 0,01 0,02 0,03 0,04 0,05 0,06

Extensdo (mm,/mm)

Figura 4.28: Representacdo das duas zonas de deformagéo identificadas nos ensaios de compresséo.

Zona 1: esta zona € caracterizada pela deformagéo elastica e pela densificagdo/compactacgao
do material de base do modelo. A densificagdo acontece quando as paredes das “células”
entram em contacto entre si, verificando-se a compactacdo da estrutura celular. Nesta zona a

curva o—¢ cresce de forma exponencial.

Zona 2: ap06s a deformacéo elastica com densificacé@o a estrutura entra em fractura fragil. Esta
zona é caracterizada pela propagacdo de fendas sem deformacdo plastica apreciavel. A
fractura fragil das amostras deveré estar ligada ao elevado médulo de rigidez dos materiais
ceramicos (HA).

oo

a) b)
Figura 4.29: Fractura fragil a) representacéo esquematica da fractura fragil e b) fractura da amostra

ensaiada

No presente trabalho estudam-se scaffolds fabricados por impressédo 3D para regeneracéo de

tecido 6sseo. Este facto determinou que a caracterizacdo mecénica do material base fosse
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efectuada até ser atingida a tensdo maxima da deformacédo elastica uma vez que assim que

ocorrer a fractura fragil os scaffolds perdem a sua utilidade na engenharia de tecidos.

A partir destas curvas o-¢, determinou-se para amostra as propriedades mecénicas: tensao e
extensdo maxima e modulo de rigidez. A figura 4.30 ilustra o procedimento utilizado, para a
determinacdo da tensdo maxima. Esta tensdo vem geralmente seguida de uma quebra

significativa na tensao de compresséo e indica o inicio do colapso da estrutura.

0,025; 6,477

Tensdo (MPa)

0 0,01 0,02 0,03 0,04
Extensdo (mm/mm)

Figura 4.30: Exemplificag@o da determinag&o da tensdo e extensdo maxima.

A determinacéo do médulo de rigidez foi efectuada através da regresséo linear dos resultados
na zona de comportamento elastico/densificacdo da curva o-¢. Considerou-se o declive da
equagao fornecida como sendo o modulo de rigidez (figura 4.31).

Tensdo (MPa)

0 0,005 0,01 0,015 0,02 0,025 0,03 0,035

Extensdo (mm/mm)

Figura 4.31: Exemplo da obteng¢&o do médulo de rigidez recorrendo a um ajuste linear na zona de

comportamento elastico/densificagao.
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A metodologia adoptada para determinar o modulo de rigidez das amostras de HA servird
apenas para obter um valor representativo da rigidez das estruturas uma vez que o
comportamento da zona de deformacéo elastica nesta zona é perturbado pela densificacdo da
estrutura traduzindo-se numa evolucdo da curva de forma exponencial e ndo linear. Esta
grandeza servira apenas como unidade comparativa entre o comportamento das estruturas nas

diferentes temperaturas.

Os resultados obtidos relativamente aos valores de tensdo maxima e do modulo de rigidez para
cada temperatura de sinterizacao encontram-se representados nas figuras 4.32 e 4.33. Estes
resultados foram obtidos através da média aritmética dos resultados experimentais das

amostras ensaiadas por temperatura.
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Figura 4.32: : Evolucdo da tensdo nominal maxima obtida nos ensaios experimentais de compresséo

uniaxial dos cilindros densos em funcéo da temperatura de sinterizagao dos cilindros densos..
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Figura 4.33: Evolucdo do modulo de rigidez dos cilindros densos em fungédo da temperatura de

sinterizacao dos cilindros densos.
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A andlise das figuras 4.32 e 4.33 permite concluir que a tensdo nominal maxima e o médulo de
rigidez dos cilindros densos exibem um comportamento semelhante com a variacdo da
temperatura de sinterizacao. Ambas as propriedades mecéanicas tém o valor minimo a
temperatura de sinterizacdo de 1200°C e apresentam uma subida de desempenho aos 1250°C.
Segue-se um decréscimo significativo quando sinterizadas a 1300°C e atingem o seu valor
mais elevado, de tensdo maxima e modulo de rigidez, de 13,58MPa e 601,92 MPa
respectivamente aos 1350°C diminuindo ligeiramente quando atingida a temperatura de
1400°C na sinterizagao.

Importa referir que estes resultados apresentam alguma disperséo de valores.

Para uma melhor compreensédo deste comportamento foram tracadas as evolu¢des do médulo
de rigidez e da porosidade tedrica em funcédo da temperatura de sinterizacao. Estas evolucdes
encontram-se representadas na figura 4.34.
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Figura 4.34: Grafico do médulo de rigidez e microporosidade tedrica, por temperatura de sinterizagédo

dos cilindros densos

A evolucdo do médulo de rigidez e da microporosidade tedrica com a temperatura de
sinterizacdo evidenciam uma relacdo entre as duas propriedades. Embora ndo na mesma
proporcao a diminuicdo da microporosidade tedrica provoca geralmente uma subida da tensdo
maxima e do modulo de rigidez. De notar que o ligeiro aumento da microporosidade aos
1300°C de sinterizacdo parece estar relacionado com a descida da tensdo maxima e do
modulo de rigidez a mesma temperatura. Nos 1300°C o moddulo de rigidez mantém o
comportamento inverso da microporosidade até se atingir a temperatura de 1350°C para a qual
0s comportamentos comegam a convergir, com a descida da microporosidade e descida do

maodulo de rigidez.

Para avaliar o processo de impressdo 3D adaptado a trabalhar com hidroxiapatite no fabrico de

scaffolds para regeneracé@o do tecido dsseo foi preciso caracterizar comportamento mecanico
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do material base, tendo-se realizado para o efeito ensaios de compressédo uniaxial aos modelos
cilindricos densos. As curvas tensdo-extensdo apresentam duas zonas diferentes. No ambito

do presente trabalho focou-se o estudo na deformacéo elastica.

Os resultados destes ensaios experimentais revelaram, que de um modo geral, séo
controlados pela porosidade das amostras sinterizadas. A diminuicdo da tensdo maxima e do
modulo de rigidez quando as amostras séo sinterizadas a 1300°C devera estar relacionada o
aumento da microporosidade resultante da decomposi¢do da HA em B-TCP, conforme se
verificou anteriormente. O decréscimo das propriedades mecéanicas estudadas também pode
estar ligado a outra consequéncia da decomposicdo. Wang and Chaki [105] reportaram que a
decomposicao podia levar a degradacédo das propriedades mecanicas por enfraquecimento dos
limites dos graos, devido a segregacdo dos produtos de decomposicdo nessa regido. Os
resultados obtidos na temperatura de sinterizacao de 1400°C ndo sao conclusivos pois
mostraram uma grande dispersdo. Esta dispersdo também foi evidente na maioria das
amostras. Este facto faz com que os resultados n&do sejam muito conclusivos quanto a melhor
temperatura de sinterizacdo. Embora sejam suficientes para verificar que as temperaturas de
1200°C e 1300°C sdo as que levam a piores propriedades mecanicas estudadas. Sendo que
das trés temperaturas de sinterizacdo restantes a de 1250°C tem um menor consumo de
energia e 0 seu valor maximo encontra-se dentro da dispersdo apresentada pela temperatura
de 1350°C e 1400°C. Esta temperatura de sinterizacdo de 1250°C também pode evitar
irregularidades de comportamento estrutural provocados pela decomposicdo da HA, embora

este facto ndo tenha sido comprovado pela analise XDR.

Estes resultados apresentam-se mais baixos que o relatado por outro autor [104] que obteve
cilindros densos de HA sinterizada a 1250°C pelo mesmo processo de fabrico obtendo 22,2
MPa de tensdo méaxima de compressdo. Esta diferenca pode ser explicada por uma diferenga

na microporosidade das amostras sendo que esta nao foi reportada pelo autor.

Em geral estes resultados apresentam valores inferiores quando comparados com resultados
de hidroxiapatite sinterizada de outros autores que obtiveram um maddulo de rigidez maximo de
107 GPa [102] e tensdo de compressdao méaxima de 600 MPa [101] e 59 MPa [103]. Estas
discrepancias de resultados podem estar relacionadas com o método de obtencdo da HA,
método de fabrico das amostras e consequentes porosidades obtidas, que influenciam
significativamente as propriedades mecénicas, tendo sido relatado que estas aumentam

exponencialmente com o decréscimo de porosidade [89].

4.5.3 Caracterizacdo Mecénica dos scaffolds

Uma vez realizada a caracterizagdo mecéanica do material de base, procedeu-se a
caracterizagdo mecanica das duas diferentes unidades scaffolds designadamente através da
determinacdo da tensdo de compressdo nominal maxima e do moddulo de rigidez. Neste

subcapitulo efectua-se a comparacdo entre as propriedades mecanicas obtidas nas duas

70



temperaturas de sinterizacao dos scaffolds com o material base para determinar a influéncia
dos macroporos. Com este objectivo procedeu-se a realizacdo de ensaios de compressao de
cinco amostras para cada temperatura de sinterizacao dos cilindros e cubos com
macroporosidades. O calculo das tensfes nominais maximas e do mddulo de rigidez dos
scaffolds foi efectuado também com as dimensdes finais obtidas através do software AutoCAD
2010. A area da superficie das faces foi subtraida a area das macroporosidades medidas
também através deste software. Na tabela 4.5 estdo apresentadas as dimensdes finais dos

scaffolds utilizados nos ensaios experimentais de compresséo uniaxial.

TABELA 4.5: DIMENSOES DOS CILINDROS E CUBOS COM MACROPOROS UTILIZADOS NOS ENSAIOS DE
COMPRESSAO

1250°C 1400°C 1250°C 1400°C
Cilindro | A (mm?) | ho (mm) | A (mm?) | ho (mm) | Cubos | A (mm?) |ho (mm)| A (mm?) | ho (mm)
1 44,54 7,82 43,80 7,82 1 33,37 6,08 32,38 6,00

44,93 7,89 44,62 7,74 33,27 6,07 32,67 6,02

45,70 7,96 44,98 7,80 33,65 6,10 32,25 5,99

44,89 7,85 43,86 7,80 34,01 6,13 33,13 6,06

alb|jw|N

albjw|N

45,77 7,90 43,24 7,81 33,29 6,07 32,19 5,98

Novamente, em resultado da andlise dos registos experimentais obtidos nos ensaios de
compressdo de cada unidade optou-se por desprezar os resultados dos modelos que
apresentaram andamentos substancialmente diferentes dos restantes modelos ensaiados para
cada unidade. De seguida determinaram-se os valores de tensdo e extensdo nominal que
permitiram tracar as respectivas evolu¢gdes. Em virtude do vasto numero de unidades
estudadas, apenas se apresenta um caso representativo de cada uma das duas unidades
estudadas. A figura 4.35 apresenta duas curvas de tensdo-extensao nominal obtidas no ensaio
de compressao uniaxial de a) um cubo com macroporos e de b) um cilindro com macroporos,
ambos sinterizado 1250°C. Por observacdo das curvas obtidas verificou-se que os scaffolds
tém um comportamento similar ao material base. Consequentemente a analise da tensédo
nominal maxima e do médulo de rigidez das unidades foi efectuada seguindo a mesma
metodologia atras descrita.
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Figura 4.35: Representacao da curva tipica de uma amostra de cada, sinterizada a 1200°C, dos

scaffolds, a) scaffold cubico e b) scaffold cilindrico.

Os resultados de tensdo nominal maxima e do modulo de rigidez obtidos encontram-se
representados na figura 4.36 e 4.37, juntamente com os resultados obtidos para o material
base para melhor compreendera influéncia dos macroporos no comportamento mecéanico das
unidades scaffolds.

M Cilindros densos

B cubos com macroporos cilindros com macroporos
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1250 1400
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Figura 4.36: Graficos de resultados dos ensaios de compressao tensdo maxima por temperatura de

sinterizacéo
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Figura 4.37: Graficos de resultados dos ensaios de compresséao, a) tensdo maxima e b) modulo de

rigidez por temperatura de sinterizacao

A andlise da figura 4.36 b) permite verificar que a tensédo maxima de compresséo obtida diminui
significativamente dos cilindros densos para as unidades scaffolds, sendo que as unidades
cubicas possuem uma maior tensdo maxima de compressdo que as unidades cilindricas com
macroporos. Ambos os valores de tensdo e mdodulo de rigidez aumentam com a temperatura
de sinterizacdo, mas néo de forma conclusiva devido & disperséo dos resultados. O médulo de
rigidez mostra um comportamento diferente, enquanto este aumenta com a temperatura de
sinterizacao como esperado, as unidades cilindricas com macroporos apresentam valores

superiores aos das unidades cubicas.

Na andlise dos resultados, verificou-se que a presenca da macroporosidade prejudica
fortemente a propriedades mecénicas das unidades. Embora se verifigue uma tendéncia do
melhoramento das propriedades mecénicas de 1250°C para 1400°C de temperatura de

sinterizacdo a disperséo de resultados continua elevada para tirar conclusdes inequivocas.

4.6 Consideracgoes finais

Neste capitulo foi efectuado uma caracterizagao estrutural das amostras de hidroxiapatite (HA)
fabricadas por impressdo com o objectivo e avaliar a influéncia da temperatura de sinterizagéo

nas suas propriedades.

Em primeiro lugar caracterizou-se a estabilidade dimensional das amostras, tendo-se verificado
que a operacdo de sinterizacdo provoca uma contraccdo das dimensdes das amostras que
aumenta com a temperatura a que sdo submetidas no pés-processamento. Esta contracgdo
linear mostrou-se benéfica nas dimensdes dos macroporos aproximando-os aos valores
recomendados pela bibliografia especializada, que devido ao processo de fabrico, foram

projectados com dimensdes superiores as desejadas.

A estabilidade térmica da HA foi estudada com o intuito de compreender as alteragGes
guimicas resultantes da sinterizacdo e as suas consequéncias na estrutura das amostras.

Tendo-se concluido que a para temperaturas de sinterizagdo superiores a 1250°C a HA iniciou
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a sua decomposicao. A fase B-trifosfato de célcio verificou-se existir na sinterizacao a 1300°C,
sendo que a 1400°C a analise de difraccdo de raio-X ja mostrava a presenca fase a-trifosfato

de célcio.

Na andlise da microestrutura das amostras concluiu-se que a granulometria do pé de HA aliada
ao processo de impressdo 3D influenciou o processo de compactacdo esperado pelos
mecanismos de transporte de massa da sinterizacdo dando origem a uma estrutura com
elevada microporosidade. A decomposicdo da HA mostrou-se relevante nas irregularidades

verificadas a quando da sinteriza¢éo a 1300°C.

Nos ensaios de compressdo efectuados para estudar o comportamento mecénico das
amostras, observou-se um comportamento irregular das propriedades mecénicas com a
temperatura de sinterizacdo. O comportamento mecanico mostrou-se ligado a microporosidade
existente nas amostras e evidenciou também uma diminui¢cdo na tensdo maxima e modulo de
rigidez das amostras sinterizadas a 1300°C, que devera estar relacionado com o aparecimento
da fase B-TCP. Este facto corrobora a hipétese do aumento de porosidade real nesta

temperatura.

A temperatura de sinterizagdo que obteve uma média com maior tensdo maxima e modulo de
rigidez foi a de 1350°C com uma ligeira diferenca para 1400°C e 1250°C. Devido a grande
dispersdo de resultados esta média nao é conclusiva, o que leva a que a temperatura de
1250°C possa ser a melhor escolha, devido a um menor consumo energético e por nao se ter
mostrado afectada pela decomposicdo. Quanto a influéncia da macroporosidade no
comportamento mecéanico verificou-se que o seu aumento é bastante prejudicial em ambas as

geometrias dos scaffolds.
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5 Conclusdes e perspectivas de desenvolvimento futuro

5.1 Fabrico e caracterizacdo de scaffolds a base de fosfatos de
calcio

A presente dissertacdo teve por objectivo o fabrico de scaffolds de hidroxiapatite (HA) por
impresséao 3D e a respectiva caracterizagdo tendo em vista a sua aplicagdo em tecidos 6sseos.
Tendo em conta estes objectivos foi necessario efectuar uma adaptacdo ao nivel dos
parédmetros da impressora 3D Spectrum ZTM 510 para possibilitar o seu funcionamento com o
po6 de hidroxiapatite. Em face da metodologia adoptada conclui-se que com a manipulacédo da
saturacdo do ligante e das espessuras das camadas, foi possivel obter estruturas

suficientemente estaveis para possibilitar o seu pés-tratamento.

Os modelos obtidos por impressao 3D revelaram alguma falta de precisdo geométrica, ja que
se verificaram erros de forma, como falta de paralelismo e irregularidades na definicdo da
geometria. Este processo de fabrico revelou também algumas limitacdes na obtencdo de
geometrias de pequenas dimensdes. Estes erros geométricos podem, no entanto ndo ser
relevantes no desempenho in vivo dos scaffolds obtidos.

As macroporosidades obtidas pelo processo de impressao 3D tiveram que ser projectadas com
dimensbes superiores as que habitualmente sdo indicadas na literatura da especialidade,
devido a fragilidade dos modelos obtidos e das tecnicas de pos-processamento utilizadas. As
operacBes de pos-processamento (sinterizac@o) revelaram-se benéficas neste ponto na
medida em que os macroporos sofreram uma contrac¢cdo durante estas operacdes tendo-se

conseguido obter macroporos com 0,476mm de lado.

As operagbes ap0s fabrico de sinterizacdo revelaram-se muito importantes na melhoria do
comportamento mecénico das estruturas. A partir de 1300°C verificou-se uma decomposi¢éo
da HA que gerou o aparecimento das fases a e B-trifosfato de célcio. A presenca destas fases
pode influenciar o desempenho dos scaffolds para tecido 6sseo, pois estas tém propriedades

da HA como, por exemplo, a taxa de degradacao.

A elevada microporosidade obtida nos modelos produzidos poderd ser vantajosa termos
biolégicos, uma vez que deverd favorecer a adesdo, a diferenciacdo e a proliferagdo celular,

dando origem a uma melhor regeneracao de tecido.

O comportamento mecénico do material base revelou duas zonas distintas. Uma zona de
deformacéo elastica conjugada com a densificacdo/compactacdo da estrutura, que provoca um

andamento exponencial da curva o-¢, e outra onde se da a fractura fragil do material.

Tal como esperado a porosidade tem uma influéncia significativa no comportamento mecénico
das amostras produzidas por impressdo 3D. Aumentando a resisténcia mecéanica e a rigidez

das amostras com a diminuicdo da microporosidade. Os resultados dos ensaios de
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compressédo efectuados revelaram uma grande dispersao. No entanto, e apenas com base na
caracterizacdo estrutural das amostras obtidas, sugere-se que a sinterizacao seja feita a uma
temperatura de 1250°C, uma vez que da origem a menores consumos energéticos, e possui
boa tensdo maxima e modulo de rigidez. A resisténcia mecanica obtida nos ensaios de
compresséo dos scaffolds obtidos no presente trabalho (entre 3,44 e 5,89 MPa), mostram-se

comparaveis as do osso trabécular, (4 a 12 MPa).

5.2 Perspectivas de desenvolvimento futuro

e Estudar a utilizacéo de outros ligantes, bem como de outros pds a base de fosfatos de
célcio.

e Estudar a influéncia da granulometria dos pés de HA nas caracteristicas estruturais dos
produtos obtidos por impresséo 3D;

e Estudar e optimizar os procedimentos relativos as operacdes apés o fabrico;

e Analisar as taxas de degradacao das geometrias estudadas construidas do biomaterial
utilizado;

e Analisar a biocompatibilidade do biomaterial com as estruturas obtidas por sinterizacdo
a diferentes temperaturas

e Analisar a influéncia das duas geometrias scaffold produzidas na adeséo, diferenciacao

e proliferacéo celular;
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Anexo |

Tabela 1: Representacéo das grandezas obtidas de cada amostras dos cilindros densos sinterizados a 1200°C

Emax Omax
1200°C r (mm) ho(mm) | Ao(mm2) | V (mm3) |Peso(g)| CL(%) |p(g/cm3)| (mm/mm) (MPa) E(mPa)
1 4,47 8,96 62,91 563,39 0,80 14,28 1,42 0,0262 5,98 |237,00
2 4,42 9,08 61,24 556,33 0,81 15,42 1,45 0,0275 5,23 273,00
3 4,49 8,92 63,34 564,99 0,82 13,98 1,45 0,0287 7,62 203,00
4 4,49 8,71 63,38 552,22 0,86 13,95 1,55 0,0099 4,85 196,00
5 4,39 9,02 60,50 542,67 0,79 15,93 1,46 0,0287 5,42 240,00
media 4,45 8,94 62,27 555,92 0,81 14,71 1,47 0,0242 5,82 229,80

Tabela 2: Representacao das grandezas obtidas de cada amostras dos cilindros densos sinterizados a 1250°C

Emax Omax
1250°C r (mm) ho(mm) | Ao(mm2) | V(mm3) |Peso(g)| CL(%) |p(g/cm3)| (mm/mm) (MPa) E(mpa)
1 4,33 8,73 58,91 514,39 0,85 0,87 1,65 0,0275 9,65 303,60
2 4,33 8,67 58,97 511,49 0,85 0,87 1,66 0,0242 13,62 |509,00
3 4,35 8,58 59,43 509,58 0,86 0,87 1,68 0,0280 9,93 327,30
4 4,29 8,55 57,89 494,72 0,87 0,86 1,76 0,0304 13,83 |377,40
5 4,34 8,52 59,29 505,25 0,84 0,87 1,67 0,0246 10,84 |509,20
media | 434 | 860 | 59,17 | 509,08 | 0,85 | 087 | 1,67 | 00269 | 11,58 |405,30




Tabela 3: Representacéo das grandezas obtidas de cada amostras dos cilindros densos sinterizados a 1300°C

€max Omax
1300°C r (mm) ho(mm) | Ao(mm2) | V(mm3) |Peso(g)| CL(%) |p(g/cm3)| (mm/mm) (Mpa) | E(mpa)
1 4,36 8,63 59,63 | 514,83 | 0,84 0,87 1,64 0,0280 7,24 |231,60
2 4,40 8,66 60,80 | 526,80 | 0,88 0,88 1,67 0,0285 9,51 |357,30
2 4,33 8,50 58,90 | 500,51 | 0,78 0,87 1,56 0,0251 5,97 216,30
4 4,31 8,36 58,39 | 488,41 | 0,83 0,86 1,69 0,0211 5,87 281,30
5 4,31 8,59 58,41 | 501,86 | 0,84 0,86 1,68 0,0257 7,08 |258,40
Media 4,34 8,56 59,06 | 505,47 | 0,83 0,87 1,65 0,0257 7,14 |268,98

Tabela 4: Representacao das grandezas obtidas de cada amostras dos cilindros densos sinterizados a 1350°C

Emax Omax
1350°C r (mm) ho(mm) | Ao(mm2) | V (mm3) |Peso(g)| CL(%) |p(g/ecm3)| (mm/mm) (MPa) E(mpa)
1 4,29 8,60 57,90 | 497,91 | 0,83 0,86 1,67 0,0186 12,92 |656,60
5 4,26 8,62 57,09 | 492,05 | 0,81 0,85 1,65 0,0262 14,04 |498,10
3 4,34 8,53 57,65 | 491,58 | 0,82 0,87 1,66 0,0199 13,60 |640,10
4 4,32 8,42 58,58 | 493,50 | 0,82 0,86 1,66 0,0221 14,98 |649,50
5 4,30 8,47 58,01 | 491,39 | 0,83 0,86 1,69 0,0217 12,37 |564,40
Media 4,30 8,53 57,85 | 493,29 | 0,82 0,86 1,67 0,0217 13,58 |601,74




Tabela 5: Representacéo das grandezas obtidas de cada amostras dos cilindros densos sinterizados a 1400°C.

Emax Omax

1400°C r (mm) ho(mm) | Ao(mm2) | V (mm3) |Peso (g) CL P (g/cm3) | (mm/mm) (MPa) | E(wmpa)
4,27 8,54 57,18 | 488,30 | 0,87 0,85 1,79 0,0269 17,21 |596,60

2 4,30 8,56 58,12 | 497,27 | 0,85 0,86 1,71 0,0289 16,69 |515,00

3 4,30 8,56 58,04 | 496,61 | 0,85 0,86 1,71 0,0321 11,13 |297,40

4 4,27 8,64 57,20 | 493,96 | 0,85 0,85 1,72 0,0315 13,41 |380,30

5 4,37 8,71 60,06 | 523,06 | 0,83 0,87 1,59 0,0199 9,32 |477,10
media 4,29 8,59 57,86 | 496,98 | 0,85 0,86 1,72 0,0278 13,55 |492,25

Tabela 6: Representacdo das grandezas obtidas de cada amostras dos scaffolds cilindricos sinterizados a 1250°C.

1250°C r (mm) ho(mm) | Ao(mm2) | V (mm3) Peso (g) | €max (mm/mm) Omax (MPa) E(mpa)
1 3,92 7,82 48,17 376,86 0,45 0,0219 3,56 157,30
2 3,93 7,89 48,55 383,27 0,43 0,0224 2,70 119,50
3 3,96 7,96 49,33 392,57 0,45 0,0169 3,51 203,40
4 3,93 7,85 48,51 380,85 0,44 0,0213 3,18 155,30
5 3,97 7,90 49,40 390,23 0,45 0,0212 4,24 198,60
media 3,94 7,88 48,71 383,71 0,44 0,0207 3,44 166,82




Tabela 7: Representacéo das grandezas obtidas de cada amostras dos scaffolds cilindricos sinterizados a 1400°C.

1400°C r (mm) ho (mm) A0 (mm2) V (mm3) Peso (g) E€max (mm/mm) Omax (MPa) E(mpa)
1 3,88 7,82 47,39 370,60 0,45 0,0218 6,71 291,10
2 3,92 7,74 48,21 373,29 0,40 0,0171 4,74 266,70
3 3,93 7,80 48,57 378,76 0,44 0,0239 3,85 171,60
4 3,89 7,80 47,44 369,91 0,47 0,0193 6,84 344,20
5 3,86 7,81 46,82 365,74 0,47 0,0243 5,41 216,10
Media 3,90 7,80 47,80 372,90 0,45 0,0213 5,51 257,94

Tabela 8: Representacao das grandezas obtidas de cada amostras dos scaffolds cubicos sinterizados a 1250°C.

1250°C L (mm) Ao (mm2) | V (mm3) Peso (g) | €max (mm/mm) (c:wn:; E(mpa)
1 6,08 36,95 224,61 0,26 0,0292 5,07 180,50
2 6,07 36,85 223,72 0,27 0,0259 5,91 222,60
3 6,10 37,23 227,19 0,26 0,0330 3,98 111,70
4 6,13 37,60 230,55 0,27 0,0250 3,71 147,10
5 6,07 36,88 223,94 0,27 0,0235 3,92 167,00
media 6,09 37,11 226,06 0,27 0,0273 4,52 165,78




Tabela 9: Representacéo das grandezas obtidas de cada amostra dos scaffold cubicos sinterizados a 1400°C.

1400°C L(mm) | Ao(mm2) | V (mm3) | Peso (g) | Emax (mm/mm) mzx) E(mPa)
1 6,00 36,00 216,04 0,27 0,0284 7,43 265,80
2 6,02 36,29 218,63 0,26 0,0285 5,97 210,30
3 5,99 35,87 214,86 0,24 0,0361 3,64 95,90
4 6,06 36,75 222,80 0,26 0,0273 5,50 211,90
5 5,98 35,82 214,36 0,27 0,0260 6,90 254,40
media 6,03 36,32 218,93 0,26 0,0293 5,89 207,66




