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RESUMO

O objetivo deste estudo foi avaliar a sintese do p6 de tricalcio fosfato em
fase beta (B-TCP) e as propriedades mecéanicas de arcaboucos
(scaffolds) compostos B-TCP recobertos com polimeros bioabsorviveis,
colageno e poli L-co-D,L &cido latico (PLDLA). O p6 de B-TCP foi
obtido por moagem reativa e, entdo, caracterizado por difragdo de raios-
X e microscopia eletrdnica de varredura (MEV/EDS). Scaffolds de f-
TCP foram obtidos pelo método da replica, no qual esponjas de
poliuretano sdo imersas em uma suspensdo de B-TCP e submetidas a
tratamento térmico para remogdo do poliuretano e sinterizagdo da
ceramica. Colageno do tipo | ou PLDLA foram usados para recobrir 0s
arcaboucos de B-TCP pelo método de revestimento por imersdo (dip
coating). Os scaffolds foram separados em quarto grupos, dependendo
do material de recobrimento: sem recobrimento (grupo A), duas
imersdes em colageno (grupo B), duas imersdes em PLDLA (grupo C) e
dez imers6es em PLDLA (grupo D). As amostras foram caracterizadas
por testes de compressio e MEV/EDS. Analises quimicas e
microscopicas revelaram morfologia apropriada das particulas de p6 e a
presenca ou auséncia de recobrimento polimérico nos arcaboucgos. Os
scaffolds recobertos com PLDLA apresentaram uma maior resisténcia a
compressao (grupo D; 0,11 + 0,054 MPa / grupo C; 0,025 + 0,015) do
gue aqueles com recobrimento por coladgeno (grupo B; 0,022 + 0,012
MPa) ou sem recobrimento (grupo A; 0,024 + 0,012 MPa). Todas as
estruturas porosas formaram uma rede de poros altamente
interconectada. A porosidade média dos scaffolds de B-TCP sem
recobrimento foi de 86% e o tamanho de poro foi de 738 um, em média,
enquanto os scaffolds recobertos com 10 camadas de PLDLA tiveram
uma porosidade média de 44,6% e de 200 a 400 um de tamanho de poro.
O método de recobrimento com PLDLA revelou-se uma potencial
estratégia para aumentar a resisténcia mecanica de materiais ceramicos
porosos, possibilitando & estrutura desenvolvida uma aplicagéo clinica
como enxerto 6sseo inlay.

Palavras-chave: Engenharia de Tecido Osseo 1.Implantes Dentarios 2.
Arcabouco 3. Bioceramicas 4.






ABSTRACT

The purpose of this study was to evaluate the synthesis of beta phase
tricalcium phosphate (B-TCP) powder and mechanical properties
of scaffolds composed of B-TCP coated with bioabsorbable polymers,
namely collagen and poly D,L-lactic acid (PDLLA). B-TCP powder was
obtained by reactive milling and then characterized by X-ray diffraction
and scanning electron microscopy (SEM/EDS). B-TCP scaffolds were
obtained by replica method, in which polyurethane foams are immersed
in B-TCP suspension and thereafter submitted to a thermal treatment to
remove the polyurethane and sinter the ceramic. Type-l collagen or
PDLLA were used to coat the B-TCP scaffolds by dip coating method.
The scaffolds were separated in four groups depending on the coating
material: non-coated (group A), double immersion in collagen (group
B), double immersion in PDLLA (group C) and ten immersions in
PDLLA (group D). Samples were characterized by compressive tests
and SEM/EDS. Chemical and microscopic analyses revealed appropriate
morphology of powder particles and scaffolds, with or without
polymeric coatings. Scaffolds coated with PDLLA showed higher
compressive strength (group D; 0.11 + 0.054 MPa/ group C; 0.025 +
0.015) than those of collagen (group B; 0.022 + 0.012 MPa) or non-
coated groups (group A; 0.024 + 0.012 MPa). All the porous structures
formed a highly interconnected pore network. The mean porosity p-TCP
scaffolds free of coatings was around 86% and mean pore size of 738
pum, while scaffolds coated with 10 layers of PDLLA had a mean
porosity of about 44.6% and 200 to 400 um of pore size. The coating
method of B-TCP with PDLLA revealed a potential strategy to increase
mechanical strength of porous ceramic materials, given to the developed
structure a clinical application as inlay bone graft.

Keywords: Bone Tissue Engineering 1. Dental Implants 2. Scaffolds 3.
Bioceramics 4.
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1. INTRODUCAO

Com o advento dos implantes dentérios, o entendimento do
processo de cicatrizacdo do rebordo Gsseo alveolar apds a extracdo
dentaria passou a ser tema de grande destaque. Estudos clinicos,
radiograficos e histolégicos realizados nas Ultimas décadas
comprovaram que a perda do elemento dental leva a um remodelamento
acentuado no osso alveolar, diminuindo o seu volume e dificultando a
instalacdo de implantes osseointegraveis (SCHROPP et al., 2003;
CARDAROPOLI et al., 2003; ARAUJO & LINDHE, 2005). Assim, as
terapias reparativas do rebordo alveolar ganharam importancia, pois a
correta instalagcdo de implantes depende de um volume 6sseo alveolar
adequado (JOVANOVIC, 2007). Contudo, as técnicas e 0s materiais de
enxertia autdgena utilizados até aquele momento apresentavam diversas
desvantagens, como alta morbidade cirlrgica, altas taxas de
remodelamento do material enxertado e a disponibilidade limitada no
sitio doador, estimulando as pesquisas para desenvolvimento de novos
biomateriais (ACOCCELLA et al., 2010).

Almejando a exceléncia ha manutencéo e no aumento do volume
do rebordo alveolar, a engenharia de tecido 6sseo busca desenvolver
materiais que mimetizem os tecidos humanos em sua qualidade e
estrutura. Neste cenario, surgem os scaffolds ceramicos, estruturas
tridimensionais e altamente porosas, constituidas de ceramicas
bioabsorviveis que permitem a adesdo e migracdo celular, além de
permitirem a formagdo de vasos sanguineos para nutricdo do tecido
neoformado (DAMIEN & PARSONS, 1991; LEGEROS, 2008;
BOYAN & SCHWARTZ, 2011; HABIBOVIC & BARRALET, 2011;
SCHROEDER & MOSHEIFF, 2011; SAMAVEDI et al, 2013;
OKAMOTO & JOHN, 2013; LIU et al.,, 2013; PHILIPPART et al.,
2015). Porém, a baixa resisténcia mecanica da estrutura ceramica trouxe
um problema para a aplicagdo clinica dos scaffolds. Estudos recentes
(MIAO et al., 2008; KANG et al. 2011; OKAMOTO & JOHN, 2013;
LIU et al, 2013; PHILIPPART et al., 2015) encontraram na
incorporacdo de polimeros uma possivel solugdo, mostrando um
aumento considerdvel da resisténcia a compressdo destas estruturas
guando polimeros bioabsorviveis recobriam os scaffolds ceramicos.
Assim, o prop6sito deste estudo foi sintetizar e caracterizar scaffolds
compostos de [-TCP recobertos com polimeros bioabsorviveis,
colageno e PLDLA, para uso na regeneracdo 6ssea alveolar.

Este trabalho de pesquisa foi desenvolvido no Centro de Ensino e
Pesquisa em Implantes Dentarios (CEPID), no Departamento de
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Odontologia, em parceria com o Nulcleo de Pesquisas em Materiais
Cerémicos e Compositos (CERMAT), no Departamento de Engenharia
Mecéanica, ambos na Universidade Federal de Santa Catarina (UFSC),
Brasil. A presente dissertacdo encontra-se divida nas seguintes segdes:
Capitulo I, onde é apresentada uma Introducdo, uma Revisdo de
Literatura sobre o tema e os Objetivos almejados durante o trabalho;
Capitulo I, onde a pesquisa é apresentada no formato de um artigo
escrito em duas versdes, uma em portugués e outra em inglés, nas
normas para publicacdo no periddico internacional Journal of Applied
Oral Science; e Capitulo Ill, onde consta a lista com as Referéncias
consultadas durante a elaboracdo desta Dissertacao.

1.1. REVISAO DE LITERATURA
1.1.1. Tratamento das altera¢des decorrentes da extracao dentaria

A manutencdo das dimensdes do rebordo alveolar ap6s as
extracOes dentérias é de fundamental importancia para um resultado
favoravel na terapia com implantes dentarios. Contudo, o processo de
remodelamento dos tecidos que ocorre ap6s a remocao do dente leva a
perdas no volume original e, consequentemente, a resultados inferiores e
pouco previsiveis (AMLER et al., 1960; SCHROPP et al., 2003;
CARDAROPOLI et al., 2003; ARAUJO & LINDHE, 2005). O processo
alveolar, porcéo éssea que se encontra ao redor dos dentes, depende da
presenca do dente para sua persisténcia e se desenvolve junto com a
erupcdo dentaria (SCHROEDER, 1986). Sendo assim, apds a perda do
elemento dental, o rebordo alveolar passa por alteragcdes dimensionais de
perda volumétrica que podem dificultar a reabilitacdo oral por meio de
implantes dentarios.

De uma forma simples, existem duas abordagens cirlrgicas
possiveis para o tratamento dos defeitos dsseos alveolares causados pela
extracdo do elemento dental: uma abordagem preventiva, através do
preenchimento da cavidade 6ssea deixada pelo dente ap6s a extracdo
(alvéolo) (ACKERMANN, 2009; CARDAROPOLI et al., 2012;
PERELMAN-KARMON et al., 2012) (Figuras 1); e uma abordagem
reparativa, a partir de técnicas regenerativas de enxertia para ganho de
volume d&sseo apés a cicatrizagdo do rebordo (MISCH, 1997,
CHIAPASCO et al., 2009)(Figuras 2). Para ambas as situacGes, a
utilizacdo de biomateriais de enxertia se faz necessaria.
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Figura 1 — Preenchimento de um alvéolo dental com biomaterial de origem
xendgena (0sso bovino liofilizado) (Bio-Oss®, Geistlich Pharma, Wolhusen,
Suica). Fonte: Autoria propria.

Figura 2 — Enxerto em bloco com osso bovino liofilizado (OrthoGen Bloco,
Baumer, Mogi Mirin, Sdo Paulo, Brasil) para ganho de espessura 6ssea em
rebordo reabsorvido. Fonte: Foto gentilmente cedida por Carlos Clessius
Ferreira Xavier.
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1.1.2. Biomateriais para enxertia éssea

Apesar das diversas defini¢des utilizadas, o Instituto Nacional de
Salde dos Estados Unidos (NIH-EUA) define como biomaterial
qualquer material (ndo farmacoldgico) ou combinacdo de substancias,
naturais ou sintéticas, utilizados como uma parte ou um todo de um
sistema que substitui tecidos, oOrgdos ou funcdes de um corpo
(WILLIAMS, 1987). Em uma definicdo atualizada (RATNER et al.,
2013), um biomaterial seria qualquer material ou dispositivo que
interage com um sistema bioldgico, o que torna o conceito de
biomaterial ainda mais geral e abrangente.

O processo de selecdo dos materiais para uso in vivo deve levar
em consideracdo suas propriedades, pois estas vao refletir diretamente
no desempenho do biomaterial. Genericamente, as caracteristicas dos
biomateriais podem ser divididas em duas categoriais: propriedades de
corpo (bulk properties) e propriedades de superficie (surface properties)
(BINYAMIN et al., 2006; RATNER et al., 2013). As propriedades de
corpo sdo determinadas pela composicdo quimica, ligacOes
interatbmicas e microestrutura do biomaterial, e resultam nas suas
propriedades fisicas, quimicas e biolégicas. Dentre as propriedades de
corpo fundamentais & aplicagdo clinica, destacam-se a resisténcia
mecéanica, comportamento térmico e degradacdo em ambiente bioldgico
(RATNER et al., 2013). As propriedades de superficie descrevem as
interacdes que ocorrem na interface com o ambiente bioldgico em que o
material € aplicado. Uma propriedade chave para os materiais
implantados em organismos humanos é a biocompatibilidade, ou seja,
como 0 organismo reage com a superficie do material e o impacto que
este material causa ao sistema imunolégico (ANDERSON, 2001;
BINYAMIN et al.,2006; RATNER et al., 2013).

Classicamente, 0s enxertos dsseos autdgenos, aqueles removidos
de uma &rea doadora do préprio paciente receptor, sao utilizados como
enxertos “padrdo-ouro” devido as suas caracteristicas osteocondutoras,
de biocompatibilidade, de bioabsorcdo e de angiogénese
(BURCHARDT, 1983; GOLDBERG & STEVENSON, 1987; ARDEN
& BURGIO, 1992; TESSIER et al., 2005) (Figuras 3 e 4). Contudo, a
necessidade de um sitio doador para coleta Gssea, disponibilidade
limitada de osso para remoc¢do, a morbidade cirdrgica aumentada e as
altas taxas de remodelacdo Ossea levaram ao desenvolvimento de
materiais biointegraveis alternativos para o tratamento do rebordo
alveolar atréfico (ACOCCELLA et al., 2010). Mesmo para 0
preenchimento de alvéolos dentais pés-extracdo, 0 0ss0 autdgeno
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apresentou pior desempenho na manutengdo do volume alveolar, quando
comparado a enxertos de origem xenogena (0sso bovino liofilizado)
(CARDAROPOLI & CARDAROPOLI, 2008; ARAUJO & LINDHE,
2011). Sendo assim, materiais osteocondutores e de absorcdo lenta
ganharam a preferéncia e tém demonstrado bons resultados na
preservacdo do volume do rebordo alveolar, quando analisados ao longo
do tempo (CARDAROPOLI & CARDAROPOLI, 2008; LANDSBERG,
2008; ARAUJO & LINDHE, 2011; CANEVA et al, 2012;
CARDAROPOLI et al. 2012; PERELMAN-KARMON et al., 2012).

Arcaboucos (scaffolds) sintéticos bioabsorviveis surgiram como
uma possibilidade interessante, diminuindo a morbidade cirdrgica e
revelando baixas taxas de remodelamento dsseo (DAMIEN &
PARSONS, 1991; LEGEROS, 2008; BOYAN & SCHWARTZ, 2011,
HABIBOVIC & BARRALET, 2011; SCHROEDER & MOSHEIFF,
2011; SAMAVEDI et al, 2013). Scaffolds sdo estruturas tridimensionais
(3D) que reproduzem a funcdo da matriz extracelular no suporte a
adesdo, migracdo e proliferacdo de células, culminando na regeneracao
do tecido desejado (BINYAMIN et al.,, 2006; SHIMAUCHI et al.,
2013). Tais arcaboucos devem seguir certos requisitos, como: apresentar
alta biocompatibilidade; ser composto de um material que possua
biabsorcdo controlada, ou seja, servir de estrutura tempordria a ser
substituida pelo novo tecido ao longo do tempo; possuir propriedades
mecanicas adequadas ao manuseio e para implantacdo, suportando as
cargas intraorais na regido do defeito; possuir uma arquitetura de poros
interconectados de tamanho apropriado (100-500 um de didmetro) para
permitir a integracdo e vascularizacdo do tecido 6sseo; apresentar alta
molhabilidade de superficie, induzindo a adsorcéo e proliferacdo celular;
permitir a esterilizacdo; e apresentar uma viabilidade industrial para ser
sintetizado em tamanhos e formatos especificos (GAZDAG et al., 1995;
OKAMOTO & JOHN, 2013; LIU et al., 2013).
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Figura 3 — Desenho mostrando a remocdo de uma area doadora de enxerto
autogeno de um osso pélvico (crista iliaca). Fonte: GIL-ALBAROVA & GIL-
ALBAROVA, 2012 (Ref.).

Figura 4 — Enxerto 6sseo autdgeno removido da &rea doadora do ramo
mandibular. Fonte: Autoria propria.

1.1.3. Materiais para sintese de scaffolds

Tradicionalmente conhecidas por serem frageis e com alta dureza,
as cerdmicas possuem diversas propriedades desejaveis para aplicacao
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como biomaterial, como a alta resisténcia a compressdao e a relativa
inércia quimica em contato com tecidos bioldgicos. As cerdmicas
biocompativeis sdo tipicamente classificadas em trés categorias:
ceramicas bioinertes, como a zircOnia e a alumina, que mantém a sua
estrutura apds a implantagdo; ceramicas bioativas, como o biovidro, que
desempenham uma atividade de interacdo quimica e biol6gica com os
tecidos bhioldgicos circundantes; e as ceramicas bioabsorviveis, como 0s
fosfatos de calcio, que degradam ao longo do tempo e sdo substituidos
por tecido enddgeno, a partir da osteoconducéo e integracdo de células
osteogénicas. Devido as suas caracteristicas especificas, as ceramicas
bioabsorviveis encontraram um lugar de destaque na engenharia do
tecido dsseo (BINYAMIN et al., 2006; HABIBOVIC & BARRALET,
2011; LIU et al., 2013; SAMAVEDI et al., 2013).

Substitutos 6sseos cerdmicos baseados em fosfato de calcio
(Ca/P) como a hidroxiapatita (HA) e o B-tricalcio fosfato (B-TCP) tém
sido usados com seguranca na Odontologia (DAMIEN & PARSONS,
1991; HAMMERLE et al., 1997; LEGEROS, 2008; CHEN & JIN,
2010; BOYAN & SCHWARTZ, 2011; HABIBOVIC & BARRALET,
2011; SCHROEDER & MOSHEIFF, 2011; SAMAVEDI et al, 2013).
Esses arcabougos precisam ter um tamanho de poro adequado que
depende principalmente da técnica de obtencdo. Diversos métodos séo
empregados para geracdo de poros nos scaffolds, sendo eles: método da
réplica, método de incorporacdo direta de gas, freeze casting, método do
sacrificio do modelo e, mais recentemente, impressao 3D
(KARAGEORGIOU & KAPLAN, 2005; LIU et al., 2013; DO et al.,
2015). Estes materiais de enxertia apresentam uma absorcdo completa,
sendo substituido por osso em um periodo de 6 a 10 meses
(HOROWITZ et al., 2009). Mesmo possuindo excelente comportamento
biologico, a resisténcia mecanica dos scaffolds ceramicos é baixa,
principalmente devido a sua alta porosidade. Apds a sinterizacdo, 0s
scaffolds de HA/B-TCP produzidos pelo método da réplica alcancam um
valor médio de resisténcia a compressdo de 0,05 MPa (MIAO et al.,
2008; KANG et al. 2011). Este valor ainda encontra-se bastante aquém
do valor do tecido 6sseo esponjoso, que se apresenta na faixa de 2 a 10
MPa (KANG et al. 2011; OKAMOTO & JOHN, 2013).

Uma grande variedade de polimeros bioabsorviveis naturais ou
sintéticos tem sido estudada nas Gltimas décadas com bons resultados
(MIAO et al., 2008; OKAMOTO & JOHN, 2013; LIU et al., 2013;
PHILIPPART et al., 2015). Polimeros sdo longas cadeias de moléculas
compostas de unidades repetitivas chamadas de mondmeros. Existem
diversas vantagens de se usar polimeros como biomateriais, incluindo
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seu grande histérico de uso no campo dos biomateriais e sua
versatilidade. Varios fatores contribuem para as propriedades resultantes
de um polimero, dentre eles: a escolha dos mon6émeros, o arranjo das
cadeias poliméricas, o comprimento da cadeia (peso molecular), grau de
cristalinidade, temperatura de transicdo vitrea, entre outras (BINYAMIN
et al., 2006).

Alguns exemplos comuns de polimeros utilizados na area de
biomateriais sdo: celulose, colageno, glicosaminoglicanas, &lcool
polivinilico (PVA), poli-e-caprolactona (PCL), 4cido polilatico (PLA),
acido poliglicélico (PGA), polihidroxilbutirato (PHB),
polipropilenofumarato (PPF), acido polilatico-co-glicolico (PLGA) e
poli L-co-D,L &cido latico (PLDLA). Polimeros bioabsorviveis podem
ser usados como material de enxerto de forma independente ou em
associagdo com estruturas metalicas ou ceramicas (CHEN & JIN, 2010;
OKAMOTO & JOHN, 2013; LIU et al., 2013; SHIMAUCHI et al.,
2013; PHILIPPART et al., 2015). Considerando a degradacdo desses
polimeros em componentes ndo tdxicos, o PLA, o PGA e seus
copolimeros séo utilizados extensivamente no campo da engenharia
tecidual (OKAMOTO & JOHN, 2013). Ainda, estes materiais podem
ser misturados as estruturas frageis para melhorar suas propriedades
mecénicas (KANG et al. 2011; PHILIPPART et al., 2015). No estudo de
Kim et al. (2004), scaffolds de HA foram recobertos com PCL,
aumentando a resisténcia a compressdo das estruturas quase trés vezes,
de 0,16 MPa para 0, 45 MPa. Miao et al. (2008) descrevem que a forca
compressiva de scaffolds de HA/B-TCP confeccionados pelo método da
réplica aumentou de 0,05 MPa para 0,6 MPa ap6s o recobrimento com
PLGA. Além disso, antibidticos e fatores de crescimento podem ser
incorporados na estrutura polimérica, proporcionando ao scaffold uma
capacidade de distribuicdo de drogas (LIU et al., 2013; PHILIPPART et
al., 2015).

Atualmente, a area da engenharia de tecido &sseo investiga
estruturas e materiais que possam mimetizar as propriedades dos tecidos
humanos. O 0sso é um tecido complexo que pode ser descrito como um
compdsito natural, composto de 70% de hidroxiapatita (HA) e 30% de
colageno, detentor de uma estrutura porosa natural com gradiente
funcional de propriedades (PHILIPPART et al., 2015). Assim, scaffolds
sintéticos para formacdo Ossea devem possuir uma estrutura porosa
similar de composito, com fases cerdmicas e poliméricas que se
interpenetram (MIAO et al.,, 2008) (Figura 5). Considerando suas
aplicacdes, scaffolds estdo sujeitos a cargas mecénicas, desde sua
manipulacdo prévia a instalagdo no leito dsseo até a sua incorporagdo
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pelo organismo (PHILIPPART et al., 2015). Desta forma, os arcabougos
precisam resistir a carga aplicada pelo cirurgido durante a adaptagdo das
estruturas nas areas de defeito (IKADA, 2006).Também, capacidade de
suportar cargas intraorais é importante para manter o volume 0sseo e
evitar o remodelamento tecidual ap6s a instalacdo do scaffold. Esse fato
deve ser evidenciado quando materiais de enxerto sdo aplicados nas
terapias regenerativas periodontais e perimplantares, uma vez que estes
materiais podem ser submetidos a varios estresses mecanicos originados
por forcas oclusais (SHIMAUCHI et al., 2013).

Figura 5 — Scaffold de B-TCP e PLDLA, produzido pelo método da réplica.
Fonte: Autoria prépria.

1.2. OBJETIVOS
1.2.1. Objetivo Geral

O objetivo principal deste estudo foi sintetizar p6s de B-TCP e
caracterizar scaffolds compostos de B-TCP recobertos com polimeros
bioabsorviveis, coldgeno e PLDLA, para uso na repara¢do do rebordo
6sseo residual.

1.2.2. Objetivos Especificos
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Realizar a caracterizacdo quimica e morfoldgica do p6 de B-TCP
empregado na confeccdo dos scaffolds.

Caracterizar morfologicamente a estrutura dos scaffolds
produzidos neste estudo, com valores de porosidade e tamanho dos
poros.

Caracterizar mecanicamente os scaffolds obtidos, por meio de
ensaios de compressdo, bem como comparar o resultado entre os grupos
de scaffolds com recobrimento polimérico (de colageno ou PLDLA) e
sem recobrimento.



CAPITULO II
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ARTIGO - VERSAO EM PORTUGUES

SINTESE DE POS DE §-TCP E CARACTERIZACAO DE
SCAFFOLDS DE B-TCP REVESTIDOS COM POLIMEROS
BIOABSORVIVEIS PARA REPARACAO OSSEA

Este artigo esta formatado sobre as normas da revista Journal of Applied
Oral Science
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Resumo

O objetivo deste estudo foi avaliar a sintese do p6 de tricalcio fosfato em
fase beta (B-TCP) e as propriedades mecéanicas de arcaboucos
(scaffolds) compostos B-TCP recobertos com polimeros bioabsorviveis,
colageno e poli L-co-D,L &cido latico (PLDLA). O p6 de B-TCP foi
obtido por moagem reativa e, entdo, caracterizado por difracdo de raios-
X e microscopia eletrdnica de varredura (MEV/EDS). Scaffolds de -
TCP foram obtidos pelo método da replica, no qual esponjas de
poliuretano sdo imersas em uma suspensdo de B-TCP e submetidas a
tratamento térmico para remogdo do poliuretano e sinterizacdo da
ceramica. Colageno do tipo | ou PLDLA foram usados para recobrir 0s
arcaboucos de B-TCP pelo método de revestimento por imersdo (dip
coating). Os scaffolds foram separados em quarto grupos, dependendo
do material de recobrimento: sem recobrimento (grupo A), duas
imersdes em colageno (grupo B), duas imersdes em PLDLA (grupo C) e
dez imers6es em PLDLA (grupo D). As amostras foram caracterizadas
por testes de compressio e MEV/EDS. Analises quimicas e
microscopicas revelaram morfologia apropriada das particulas de p6 e a
presenca ou auséncia de recobrimento polimérico nos arcaboucgos. Os
scaffolds recobertos com PLDLA apresentaram uma maior resisténcia a
compressao (grupo D; 0,11 + 0,054 MPa / grupo C; 0,025 + 0,015) do
gue aqueles com recobrimento por coladgeno (grupo B; 0,022 + 0,012
MPa) ou sem recobrimento (grupo A; 0,024 + 0,012 MPa). Todas as
estruturas porosas formaram uma rede de poros altamente
interconectada. A porosidade média dos scaffolds de B-TCP sem
recobrimento foi de 86% e 0 tamanho de poro foi de 738 um, em média,
enquanto os scaffolds recobertos com 10 camadas de PLDLA tiveram
uma porosidade média de 44,6% e de 200 a 400 um de tamanho de poro.
O método de recobrimento com PLDLA revelou-se uma potencial
estratégia para aumentar a resisténcia mecanica de materiais ceramicos
porosos, possibilitando & estrutura desenvolvida uma aplicagéo clinica
como enxerto 6sseo inlay.

Palavras-chave: Engenharia de Tecido Osseo. Implantes Dentérios.
Arcaboucos. Bioceramicas.
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1. Introdugéo

Apos a perda do elemento dental, o rebordo alveolar passa por
alteracGes dimensionais que podem dificultar a reabilitacdo oral por
meio de implantes dentarios®. Nessas situacdes, classicamente, enxertos
0sseos autdgenos sdo utilizados devido as suas caracteristicas
osteocondutoras, de bioabsorcdo e de angiogénese®®. Contudo, a
necessidade de um sitio doador para coleta dssea, a morbidade cirdrgica
aumentada e as altas taxas de remodelacdo dssea levaram ao
desenvolvimento de materiais alternativos para o tratamento do rebordo
alveolar atréfico.

Arcaboucos (scaffolds) sintéticos bioabsorviveis surgiram como
uma possibilidade interessante, diminuindo a morbidade cirlrgica e
revelando baixas taxas de remodelamento 6sseo®*'"*>% A estrutura
porosa tridimensional (3D) dos scaffolds sintéticos estimula o
crescimento, migracdo e diferenciacdo de células humanas para
reparacdo do 0sso. Tais scaffolds devem seguir certos requisitos, como:
possuir poros interconectados de tamanho apropriado (100-500 pum de
diametro) para permitir a integracdo e vascularizagdo do tecido 0sseo;
alta molhabilidade superficial, induzindo a adsorcdo e proliferacéo
celular; biointegragéo e bioabsorcdo controladas; adequada resisténcia a
compressao, entre 2 e 10 MPa (uma resisténcia a compressao
comparavel ao do 0sso esponjoso); e uma viabilidade industrial para ser
fabricado em tamanhos e formas especificos*#.

Substitutos dsseos baseados em fosfato de calcio (Ca/P) como a
hidroxiapatita (HA) e o B-tricalcio fosfato (B-TCP) tém sido usados com
seguranca na Odontologia®'?*"'8%  Esses arcabougos ceramicos
precisam ter um tamanho de poro adequado que depende principalmente
da técnica de obtencdo. Diversos métodos sdo empregados para geracao
de porosidades nos scaffolds, dentre eles: método da réplica, método de
incorporacéo direta de gas, freeze casting, método do sacrificio do
modelo e, mais recentemente, impressdo 3D**>*%. Estes materiais de
enxertia tém apresentado uma reabsorcdo completa, sendo substituido
por 0sso em um perfodo de 6 a 10 meses*®. Mesmo possuindo excelente
comportamento biol6gico, a resisténcia mecénica dos scaffolds
ceramicos é baixa, principalmente devido a sua estrutura porosa fragil.
Apos a sinterizagdo, os scaffolds de HA/B-TCP alcangam um valor
médio de resisténcia & compressao de 0,05 MPa**?.

Uma grande variedade de biomateriais baseados em polimeros
naturais ou sintéticos tem sido estudada nos ultimos anos com bons
resultados'®???  Os exemplos mais comuns de polimeros sio:
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celulose, colageno, alcool polivinilico (PVA), poli-e-caprolactona
(PCL), acido poliladtico (PLA), é&cido poliglicdlico (PGA),
polihidroxilbutirato  (PHB), polipropilenofumarato  (PPF), &cido
polilatico-co-glicolico (PLGA) e poli L-co-D,L acido latico (PLDLA).
Eles podem ser usados como material de enxerto de forma independente
ou em associagdo com estruturas metalicas ou ceramicas®!®#%%,
Considerando a degradacdo desses polimeros em componentes nédo
toxicos, o PLA, o PGA e seus copolimeros sdo utilizados
extensivamente no campo da engenharia tecidual®®. Ainda, estes
materiais podem ser misturados as estruturas frageis para melhorar suas
propriedades mecanicas**?*#. Além disso, antibi6ticos e fatores de
crescimento podem ser incorporados na estrutura polimérica,
proporcionando ao scaffold uma capacidade de distribuicdo de
drogas'®?.

Atualmente, a area da engenharia de tecido 0Osseo investiga
estruturas e materiais que imitem as propriedades dos tecidos humanos.
O o0sso é um tecido complexo que pode ser descrito como um compdsito
natural, composto de 70% de hidroxiapatita (HA) e 30% de colageno,
detentor de uma estrutura porosa natural com gradiente funcional®.
Assim, scaffolds sintéticos para formagdo Gssea devem possuir uma
estrutura porosa similar de com&aésito, com fases ceramicas e
poliméricas que se interpenetram®. Considerando suas aplicacdes,
scaffolds estdo sujeitos a cargas mecénicas, desde sua manipulagdo
prévia a instalagdo no leito Osseo até a sua incorporacdo pelo
organismo®. Desta forma, os arcaboucos precisam resistir a carga
aplicada pelo cirurgido durante a adaptacdo das estruturas nas areas de
defeito. Também, capacidade de suportar carga é importante para
manter o volume &sseo e evitar 0 remodelamento tecidual apos a
instalacdo do scaffold. Esse fato deve ser evidenciado quando materiais
de enxerto sdo aplicados nas terapias reparativas periodontais e
perimplantares, uma vez que estes materiais podem ser submetidos a
VArios estresses mecanicos originados por forcas oclusais®.

De fato, a engenharia de tecido 6sseo tem experimentado muitas
mudancas na busca de um scaffold functional para defeitos 6sseos
alveolares. As propriedades mecénicas dos scaffolds durante a reparacao
do osso sdo uma preocupacdo clinica, que pode ser solucionada por
meio de diferentes materiais. O propdsito deste estudo foi sintetizar um
adequado pé de B-TCP e avaliar a resisténcia a compressdo de scaffolds
compostos de B-TCP recobertos com polimeros bioabsorviveis,
colageno e PLDLA, para uso na reparacdo alveolar e perimplantar.
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2. Materiais e Métodos
2.1. Sintese e caracterizacdo do p6 de B-TCP

O p6 de B-TCP foi sintetizado por moagem reativa usando
proporcdes estequiométricas como vistas na Equagdo 1:

2NH;H,PO,+ 3CaCO; — Ca3(PO4)2 + NH3; + 3CO, + 3H,0 (1)

A dosagem dos componentes foi realizada por anélise
gravimétrica (Bel, MARK210, Monza, Italia). Cada rota de sintese
consistiu de 30 g CaCOs;, 22 g NH4H,PO, e 500 ml de etanol. O etanol
foi escolhido como solvente por ser um composto inerte e de facil
remocao apoés a sintese do produto. A mistura de reagentes passou por
moagem em jarro de agata, contendo corpos esféricos de alumina de
diferentes tamanhos, seguindo as recomendacfes do fabricante (U.S.
Stoneware, Youngstown, Ohio, EUA). Ap6s o processo de moagem
reativa, a mistura foi derramada em peneira de aco inoxidavel coberta
com filtro de papel, para que o etanol fosse totalmente removido por
evaporacdo. O pd seco foi moido grosseiramente em almofariz com
pistilo de 4gata (Jung, LF0612, Blumenau, Santa Catarina, Brasil) e
calcinado.

A difratometria de raios-X foi realizada para identificar fases
cristalinas por meio de um equipamento Philips X’Pert (PANalytical,
Almelo, Holanda). A fonte de radiacdo foi semelhante & linha Cu-Ka
(A=0,15141 nm), com 40 kV e 30 mA. A analise foi feita continuamente
em regulagem 2-teta de 0 a 100°om passo de 0,02°, e um tempo
continuo de 2 segundos (s) por passo. Os parametros de rede do pd
resultante foram analisados por difragdo de raios-X (DRX) (Philips
X’pert). A morfologia da particula e a presenca de aglomerados foram
analisadas por microscopia eletronica de varredura (MEV) acoplada a
espectroscopia de raios-X por energia dispersiva (MEV/EDS) (JEOL
JSM-6510LV, Téquio, Japdo).

2.2. Processamento dos scaffolds

Os scaffolds foram confeccionados pelo método da replica
utilizando como padrdo esponjas de poliuretano com 45 poros por
polegada (pores per inch - ppi) e uma suspensdo ceramica de B-TCP
(barbotina)?’. O método da replica consiste na imerséo de uma esponja
polimérica em uma suspensdo ceramica, resultando em uma estrutura
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porosa revestida com o material ceramico. Propriedades reoldgicas
adequadas sdo necessarias para assegurar o recobrimento do scaffold,
uma vez que o fluido precisa escoar quando uma tenséo de cisalhamento
é aplicada para a remocao do excesso de barbotina da estrutura porosa.
Apdbs secagem, o conjunto foi submetido a tratamento térmico a fim de
remover a esponja polimérica (pirélise) e sinterizar o p6 ceramico. O
resultado desse processo € uma replica em cerdmica da esponja
polimérica usada como padréo.

Nesse estudo, a barbotina era composta de 57 % em peso (wt) de
H,0, 43 % wt de B-TCP, e os seguintes aditivos: 2 % wt de carboximetil
celulose (1922 EMFAL, Betim, Minas Gerais, Brasil), 3 % wt de alcool
polivinilico (P1763 Sigma Aldrich, St. Louis, Missouri, EUA) e 3 % wt
de &cido citrico (A1026.01.AH, Synth, Diadema, Sdo Paulo, Brasil).
Estes compostos foram misturados em um jarro de bolas revestido com
dgata (U.S. Stoneware, Youngstown, Ohio, EUA), a 300 rotacfes por
minuto (rpm) por 1 hora (h). O comportamento reoldgico de todos os
componentes da barbotina foi avaliado diretamente ap6s 0 processo de
moagem, em um cilindro de rotagdo coaxial (SV2P) por meio de um
viscosimetro (HAAKE™ Viscotester™ 550, Thermo Fisher Scientific,
Karlsruhe, Baden-Wiirttemberg, Alemanha) a uma taxa de cisalhamento
de 1/s de O até 600 Pa e, entdo, de 600 a O Pa, a temperatura ambiente
(25 °C). Apos imersdo da esponja polimérica na suspenséo de B-TCP,
as amostras foram secas ao ar por 24 hs antes do tratamento térmico.
Uma taxa de aquecimento de 1 °C/min foi aplicada para degradar
lentamente a esponja polimérica mantendo a estrutura do scaffold e
evitando residuos de queima incompleta®.

2.3. Recobrimento dos Scaffolds de B-TCP com polimero

As amostras de scaffolds cerdmicos foram divididas em quarto
grupos (A, B, C e D). Amostras do grupo B foram recobertas com 0,5%
de colageno tipo I de origem porcina (Collagen Research Institute, Kiel,
Schleswig-Holstein, Alemanha) dissolvido em agua destilada. Amostras
dos grupos C e D foram recobertas com 0,5% de PLDLA dissolvido em
cloroférmio (Proguimios, Rio de Janeiro, RJ, Brasil). As coberturas
poliméricas foram depositadas nos arcaboucos ceramicos pelo método
do revestimento por imersdo (dip coating) em uma solugéo a 2% de cada
polimero. Apds imersdo, as amostras foram secas em temperatura
ambiente antes de cada repeticdo do processo de dip coating. Amostras
dos grupos B e C foram imersas duas vezes enquanto as amostras do
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grupo D foram imersas 10 vezes. Amostras do grupo A (grupo controle)
ndo foram recobertas.

A porosidade total dos scaffolds foi mensurada utilizando
gravimetria, de acordo com a Equagéo 2:

Porosidade (%) = (1 - papp/ pin) X 100 (2)

onde py, € a densidade tedrica do material, obtida por combinag&o entre
0 peso molecular e o volume celular unitario, e pa, € a densidade
aparente, obtida através da divisdo do peso pelo volume geométrico.

2.4. Ensaios mecanicos

A resisténcia a compressdo dos scaffolds foi obtida por meio de
teste de compressdo a uma taxa de 1 mm/min, usando uma célula de
carga de 100 N de capacidade (DL3000, EMIC, S&o José dos Pinhais,
Parand, Brasil). Os ensaios foram realizados a 23 °C utilizando uma
maquina de ensaios universal (Instron 8874, Boston, Massachusetts,
EUA). Os espécimes (n = 5 para cada grupo) foram posicionados
verticalmente na base da maquina de testes e submetidos a uma carga
compressiva axial até a sua fratura. As curvas de tensdo compressiva
foram obtidas usando o software Trapezium (Shimadzu Corporation,
Kyoto, Japdo) e os valores de forga compressiva foram calculados
através da equacao F/w, onde F é a carga méaxima durante a fraturae w a
4rea de seccéo transversal do espécime®.

2.5. Microscopia eletronica de varredura

Os scaffolds foram desidratados por meio de banhos sequenciais
de etanol (50, 70, 80, 90 e 100%) e, entdo, foram incluidos em resina
histoldgica a base de metilmetacrilato. Depois, as amostras foram
seccionadas em fatias (slices) com 100 um de espessura em um
micrétomo de precisdo (EXAKT 300/310 CP, Norderstedt, Schleswig-
Holstein, Alemanha). As amostras de cada grupo foram recobertas com
Ag-Pd e observadas em microscépio eletronico de varredura (MEV,
JEOL JSM-6390LV, Peabody, Massachusetts EUA) acoplado a aparato
de espectroscopia de raios-X por dispersdo de energia (EDX, JEOL
JSM-6390LV). As anélises foram realizadas em elétrons secundarios e
retroespalhados a 15 kV. O software Adobe Photoshop (Adobe Systems
Software, Dublin, Irlanda) foi utilizado para analisar as imagens em
preto e branco, com o preto representando os poros e 0 branco
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representando o material s6lido. A porosidade percentual foi
guantificada por meio do software ImageJ (National Institutes of Health,
Bethesda, Maryland, EUA).

2.6. Analise estatistica

Os resultados foram estatisticamente analisados através do teste
ANOVA com um nivel de significancia de 95% (p < 0,05) por meio do
software SPSS 17.0 para Windows (Windows Corporation, Chicago,
Illinois, EUA). Além disso, analise de Tukey foi aplicada para
comparacao entre grupos.

3. Resultados
3.1. Caracterizagdo quimica, reoldgica e microscépica do péd

A difracdo de raios-X e as imagens de MEV do pé de B-TCP,
assim como a reologia da barbotina, estdo representadas na Figura 1.
Como visto em Fig. 1A, a DRX do pd cerdamico confirmou a presenca
de B-TCP, de acordo com os dados da literatura'®. As anélises de MEV
do p6 mostraram particulas em escala nanométrica dispostas em
aglomerados (Fig. 1B). A analise de EDS revelou a presenca de célcio e
fosforo (Fig. 1C). A barbotina mostrou comportamento pseudoplastico,
diminuindo sua viscosidade quando estresses de cisalhamento estdo
aumentados (Fig. 1D). Tal comportamento é desejavel no método da
replica, uma vez que a barbotina que oclui os poros pode ser removida
durante a compressdo da amostra, enquanto a aderéncia da suspensao
ceramica a estrutura € mantida quando o estresse cessa.

3.2. Testes mecanicos

Os valores médios de resisténcia a compressao nos scaffolds de B-
TCP recobertos com 10 camadas de PLDLA (ver Fig. 2) foram
significantemente maiores que aqueles encontrados nos outros grupos (p
< 0,05). Os valores médios mais altos de resisténcia a compressdo
registrados foram do grupo de scaffolds recobertos com 10 camadas de
PLDLA (grupo D), com valores de 0,11 + 0,054 MPa. Os scaffolds
recobertos com duas camadas de PLDLA (grupo C) apresentaram uma
forga de resisténcia & compressdo de, em media, 0,025 + 0,015 MPa,
enquanto os scaffolds recobertos com duas camadas de coladgeno (grupo
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B) apresentaram um valor médio de resisténcia a compresséo de 0,022 +
0,012 MPa. As amostras de B-TCP n&o recobertas (grupo A) revelaram
um valor médio de resisténcia a compressdo de 0,024 + 0,012 MPa.

3.3. Anélise morfoldgica dos scaffolds

As imagens de MEV dos scaffolds obtidas por elétrons
retroespalhados estdo nas Figuras 3 e 4. A rede de poros interconectados
do padrdo de poliuretano foi bem replicada, com pouquissimas
obstrucdes dos poros, como visto na Figura 3. Os arcaboucos cerdmicos
sinterizados mantiveram a estrutura original e o formato dos poros da
esponja padrdo. O tamanho do macroporo esférico da esponja com 45
ppi (~1000 um) resultou em estruturas com um tamanho médio de poro
de 738 um (Fig. 3A). Contudo, os scaffolds recobertos com 10 camadas
de PLDLA revelaram um tamanho de poro entre 200 e 400 um (Figuras
3D e 4). Todas as estruturas porosas formaram uma rede de poros
altamente interconectada (Figuras 3 e 4). A porosidade média dos
scaffolds de B-TCP sem recobrimento foi de 86 %, enquanto os scaffolds
recobertos com 10 camadas de PLDLA tiveram uma porosidade média
de 44,6%.

4. Discussao

Esse estudo objetivou avaliar tanto a rota de sintese do pé de -
TCP guanto a morfologia e resisténcia mecanica de scaffolds compostos
de B-TCP e dois diferentes polimeros: colageno e PLDLA. Os resultados
do presente estudo rejeitam a hipétese nula. Foi possivel observar que os
scaffolds de B-TCP sintetizados pelo método da réplica apresentaram
uma estrutura porosa interconectada de tamanho e morfologia de poro
adequados. Adicionalmente, o recobrimento dos scaffolds de B-TCP
com PLDLA aumentou significantemente a resisténcia mecénica das
estruturas porosas (p <0,05).

Neste estudo, a composicdo quimica utilizada para sintetizar os
scaffolds foi baseada em estudos in vitro e in vivo, considerando a
biocompatibilidade e a reparagdo 6ssea®'*'>%0#23%28  Diversos
materiais cerdmicos compostos de Ca/P tém sido empregados na
reparacdo do tecido 6sseo com resultados  previsiveis®®t
15,1718.2022232528 * Caramicas semelhantes s apatitas, como o B-TCP,
estdo disponiveis comercialmente devido as suas excelentes
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osteocondutividade e biodegradabilidade. Porém, a busca por um
substituto 6sseo sintético biodegradavel levou os clinicos e a
comunidade cientifica a considerar os scaffolds cerdmicos como uma
possibilidade factivel|?*©89:11-20.2325.28

Nos scaffolds de B-TCP sintetizados neste estudo, a porosidade
em torno de 86% e o tamanho de poro de 738 um em média (Fig. 3)
estdo apropriados para a angiogénese, a migracdao celular e o
crescimento 6sseo, de acordo com estudos anteriores™*>#1%
182023252628  geaffolds recobertos com 10 camadas de PLDLA
mostraram uma porosidade em torno de 44,6% e um tamanho médio de
poro de 200-400 um e, portanto, revelando uma estrutura porosa
interconectada (Figures 3D e 4). Dependendo do método de confeccéo,
os scaffolds podem apresentar uma porosidade entre 50 e 80% e um
tamanho de poro entre 100 e 800 pm®®'*108202328 yma rede
interconectada de micro e macroporos € criticamente importante para
induzir o crescimento 6sseo dentro da estrutura. A habilidade de reter o
coagulo sanguineo através do arcabouco proporciona um caminho por
onde células osteogénicas podem migrar (osteocondugdo). De fato,
scaffolds precisam de uma arquitetura 3D que mimetize 0 0sso
trabecular natural humano*®891118202228252628 3 ge5q  trabecular
formado ap6s a degradacdo do arcabouco permite a carga funcional e a
instalagéo de implantes dentarios®.

Apesar da porosidade e do tamanho do poro facilitarem o
crescimento 06sseo, estes afetam negativamente as propriedades
mecéanicas dos scaffolds, como encontrado no presente estudo (Fig. 2) e
na literatura®®. Um comportamento mecanico adequado é importante,
desde a manipulacdo durante o procedimento cir(rgico até a aplicacdo
da carga ap6s adaptacdo do arcabougo no defeito 6sse0®'>?. Assim,
scaffolds para procedimentos de reparacdo Ossea precisam resistir a
compressao, tanto dos tecidos moles quanto das forcas oclusais da
mastigac&o®?>?. Neste estudo, o PLDLA foi utilizado como material de
cobertura para a estrutura cerdmica, aumentando a resisténcia a
compressao do scaffold (Fig. 2). Os grupos com recobrimento por
PLDLA (grupos C e D) mostraram uma resisténcia a compressdo
significativamente maior do que a de scaffolds sem PLDLA (p < 0,05).
O aumento significativo na resisténcia a compressdo registrado por
scaffolds recobertos com uma espessa camada de PLDLA (grupo D)
deve ser evidenciado neste estudo. Isso indica a influéncia da espessura
polimérica no aumento da resisténcia mecanica das estruturas porosas.
Essa tendéncia de melhora nas propriedades mecénicas aparentemente
poderia ocorrer com outros polimeros, como o colageno deste estudo, se
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mais imersOes poliméricas fossem realizadas. Ainda assim, 0 uso deste
biomaterial estaria restrito aos enxertos inlay, como cavidades de
alvéolos pos-extracdo e seio maxilar. Os valores de resisténcia a
compressao ainda estdo muito aquém daqueles do osso trabecular (entre
2 e 10 MPa)%, minimamente desejaveis para enxertos onlay.

Scaffolds compostos de fases ceramica e polimérica combinam
propriedades desejaveis de ambos os materiais para alcangar um efelto
sinérgico nas propriedades resultantes do arcabougo®'3141620.2325.28
fato, scaffolds baseados em [B-TCP recobertos com pollmeros
bioabsorviveis sdo0 uma nova estratégia para obtencdo de uma boa
resisténcia mecanica, mantendo a alta biocompatibilidade,
biodegradabilidade e osteocondutividade. A estrutura formada pelas
fases ceramica e polimérica que se interpenetram é provavelmente
responsavel pelo fortalecimento do scaffold. A infiltragdo do polimero
nos microporos e microfissuras formadas na estrutura cerdmica reduz a
propagacdo de trincas durante a carga™. Outro mecanismo que pode
fornecer resisténcia aos scaffolds é a “unido de fissuras”, fenémeno
similar ao crack bridging, uma vez que o polimero pode deformar de
forma elastica evitando a abertura da fissura***. Miao et al. (2008)
indicou que a resisténcia a compressdo do scaffold de HA/B-TCP
recoberto com PLGA era maior (0,6 MPa) do que aquela registrada em
scaffolds livres de polimero (0,05 MPa). Kang et al.** (2011) também
apontou uma melhora significativa no desempenho mecénico de
scaffolds porosos de B-TCP recobertos com PLGA.

Recentemente, polimeros naturais como o colageno tém sido
estudados como material de recobrimento de scaffolds cerédmicos,
melhorando suas caracteristicas biologicas para procedimentos de
aumento do tecido 6sseo. Alcaide et al.? (2010) mostrou que scaffolds de
HA/agarose recobertos com colageno tipo | estimularam a adesdo de
osteoblastos e, ainda, diminuiram a morte celular programada. No
presente estudo, scaffolds ceramicos recobertos com colageno (grupo B)
foram avaliados em relacdo a resisténcia mecanica. Apesar do colageno
ndo ter demonstrado influéncia alguma na resisténcia a compressdo dos
scaffolds (acredita-se que este fato derive da pouca incorporagdo de
camadas poliméricas), ele poderia acelerar a reparacdo 0ssea,
melhorando a biointegracédo, a migragdo celular e a angiogénese.

5. Conclusao

Por meio desse estudo, pode-se concluir que scaffolds de B-TCP
sintetizados pelo método da réplica mostraram uma estrutura adequada,
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com morfologia e tamanho de poros em uma rede interconectada
compativel para 0 uso como substituto 6sseo, supostamente utilizavel
como enxerto inlay. Além disso, o recobrimento de scaffolds de B-TCP
com polimeros bioabsorviveis como o PLDLA é um método vantajoso
para aumentar a resisténcia mecénica de materiais ceramicos porosos.
Apesar de melhorar a migracdo celular, a organizacdo vascular e,
consequentemente, a reparacao 6ssea, o recobrimento com coldgeno nao
demonstrou beneficio mecénico algum para a estrutura do scaffold no
presente estudo. Novos estudos devem abordar o efeito sinérgico da
combinacdo de polimeros bioabsorviveis sintéticos e naturais na
migracéo celular e no aumento do tecido 6sseo in vivo.

Agradecimentos
Os autores agradecem o apoio financeiro da CAPES e do CNPq.
Referéncias

1. Acoccella A, Bertolai R, Colafranceschi M, Sacco R. Clinical,
histological and histomorphometric evaluation of the healing of
mandibular ramus bone block grafts for alveolar ridge augmentation
before implant placement. J Craniomaxillofac Surg. 2010;38:222-
230.

2. Alcaide M, Serrano MC, RomanJ, Cabafias MV, Pefia J, Sanchéz-
Zapardiel E, et al. Suppression of anoikis by collagen coating of
interconnected macroporous nanometric carbonated hydroxyapatite/
agarose scaffolds. J Biomed Mater Res A. 2010;95(3):793-800.

3. Aradjo MG, Lindhe J. Dimensional ridge alterations following tooth
extraction. An experimental study in the dog. J Clin Periodontol.
2005;32(2):212-8.

4. Binyamin G, Shafi BM, Mery CM. Biomaterials: A primer for
surgeons. Semin Pediatr Surg. 2006;15(4):276-83.

5. Burchardt H. The biology of bone graft repair. Clin Orthop Relat
Res. 1983;(174):28-42.

6. Chen F-M, Jin Y. Periodontal tissue engineering and regeneration:
current approaches and expanding opportunities. Tissue Eng Part B
Rev. 2010;16(2):219-55.

7. Colombo P. Conventional and novel processing methods for cellular
ceramics. Philos Trans A Math Phys Eng Sci. 2006;364:109-24.

8. Davies JE, Matta R, Mendes CV, Perri de Carvalho PS.
Development, characterization and clinical use of a biodegradable



54

10.

11.

12.

13.

14.

15.

16.

17.

18.

19.

20.

21.

composite scaffold for bone engeneering in oro-maxillo-facial
surgery. Organogenesis. 2010;6(3):161-6.

Do AV, Khorsand B, Geary SM, Salem, AK. 3D printing of
scaffolds for tissue regeneration applications. Adv Healthc Mater.
2015;4(12): 1742-62.

Frondel C. Mineralogy of the Calcium Phosphates in Insular
Phisphate Rock. Am Mineral. 1943;28:215-32.

Gazdag A, Lane J, Glaser D, Forster R. Alternatives to autogenous
bone graft: efficacy and indications. J Am Acad Orthop Surg.
1995;3(1):1-8.

Habibovic P, Barralet JE. Bioinorganics and biomaterials: Bone
repair. Acta Biomater. 2011;7(8):3013-26.

Horowitz RA, Mazor Z, Miller RJ, Krauser J, Prasad HS, Rohrer
MD. Clinical evaluation of alveolar ridge preservation with a B-
tricalcium phospate socket graft. Compend Contin Educ Dent.
2009;30(9):588-604.

Kang Y, Scully A, Young DA, Kim S, Tsao H, Sen M, et al.
Enhanced mechanical performance and biological evaluation of a
PLGA coated B-TCP composite scaffold for load-
bearing applications. Eur Polym J. 2011;47(8):1569-1577.
Karageorgiou V, Kaplan D. Porosity of 3D biomaterial scaffolds
and osteogenesis. Biomaterials. 2005;26(27):5474-91.

Kido HW, Tim CR, Bossoni PS, Parizotto NA, de Castro CA,
Crovace MC, et al. Porous bioactive scaffolds: characterization and
biological performance in a model of tibial bone defect in rats. J
Mater Sci Mater Med. 2015;26(2):74.

LeGeros RZ. Calcium phosphate-based osteoinductive materials.
Chem Rev. 2008;108(11):4742-53.

Liu Y, Lim J, Teoh SH. Review: Development of clinically relevant
scaffolds for vascularised bone tissue engineering. Biotechnol Adv.
2013;31(5):688-705.

Martinez-Vasquez FJ, Perera FH, Miranda P, Pajares A, Guiberteau
F. Improving the compressive strength of bioceramic robocast
scaffolds by polymer infiltratio. Acta Biomater. 2010;6(11):4361-8.
Miao X, Tan DM, Li J, Xiao Y, Crawford R. Mechanical and
biological properties of hydroxyapatite/tricalcium phosphate
scaffolds coated with poly(lactic-co-glycolic acid). Acta Biomater.
2008;4(3):638-45.

Nalla RK, Kinney JH, Ritchie RO. Mechanical fracture criteria for
the failure of human cortical bone. Nat Mater. 2003;2:164-68.


http://www.ncbi.nlm.nih.gov/pmc/articles/PMC3164545/
http://www.ncbi.nlm.nih.gov/pmc/articles/PMC3164545/
http://www.ncbi.nlm.nih.gov/pmc/articles/PMC3164545/
http://www.ncbi.nlm.nih.gov/pubmed/15860204

22.

23.

24.

25.

26.

27.

28.

29.

55

Okamoto M, John B. Synthetic biopolymer nanocomposites for
tissue engineering scaffolds. Prog Polym Sci. 2013;38:1487-503.
Philippart A, Boccaccini AR, Fleck C, Schubert DW, Roether JA.
Toughening and functionalization of bioactive ceramic and glass
bone scaffolds by biopolymer coatings and infiltration: a review of
the last 5 years. Expert Review of Medical Devices. 2015;12(1):93—
111.

Rodrigues DS, Buciumeanu M, Martinelli AE, Nascimento RM,
Henriques B, Silva FS, et al. Mechanical Strength and Wear of
Dental Glass-lonomer and Resin Composites Affected by Porosity
and Chemical Composition. J Bio Tribo Corros. 2015;1:24.
Samavedi S, Whittington AR, Goldstein AS. Calcium phosphate
ceramics in bone tissue engineering: A review of properties and
their influence on cell behavior. Acta Biomater. 2013;9(9):8037-45.
Schroeder JE, Mosheiff R. Tissue engineering approaches for bone
repair : Concepts and evidence. Injury. 2011;42(6):609-13.
Schwartzwalder K, Somers AV. Method of making porous ceramics
articles. Patent. US Pat. No. 3 090 094, May 21, 1963.

Shimauchi H, Nemoto E, Ishihata H, Shimomura M. Possible
functional scaffolds for periodontal regeneration. Japanese Assoc
Dental Sci. 2013;49(4):118-130.

Tessier P, Kawamoto H, Matthews D, Posnick J, Raulo Y, Tulasne
JF, et al. Autogenous bone grafts and bone substitutes--tools and
techniques: 1. A 20,000-case experience in maxillofacial and
craniofacial surgery. Plast Reconstr Surg. 2005;116(5 Suppl):6S —
24S; discussion 92S — 94S.



56

o
¢ = © © - o~ (- .
L 1 L S
=
=)
=
©
(=3
Fo
B
o
Fo
-
Q)
o T
FS =
-
Q
FS
;. ~
* L
Q
F 4 LS
Y ) -
o
.o
. d o
=] =] = o = o =) o
S =1 =1 =3 =1 <3 =]
~ o o - < ~ -
() e
- -
5 o “
£ A4 g
o B v
®
H
€ w|&
v .
E 2 a ol %
] - 8 Ofl &
2 ﬂ
<
3 o © 9
S @ -
= 2 o
]
z 2 N
r T T °o
=] o o o o o
(=3 o o =3 o v
=1 (=] =1 =] (=] P
o @ © - ~ =
b €
v
Aususju| E
=2 -
- o v

Figura 1. (A) Difragdo de raios-X padrdo de B-TCP. Radiagdo Cu-Ka
(1.54056 A), taxa de varredura de 1.5°min—1, voltagem de 40 kV e
corrente de 30 mA. (B) Micrografia de MEV das particulas de p6
obtidas no modo de elétrons secundarios a 15 kV. (C) Mapa de EDX do
p6 de B-TCP. (D) Comportamento reoldgico da suspensédo de B-TCP.
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Figura 2. Valores médios de resisténcia a compressao registrados nos
scaffolds de B-TCP recobertos com PLDLA (2 e 10 imersfes), colageno
(2 imersdes) e sem recobrimento.
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Figura 3. Imagens de MEV dos scaffolds. (A) Scaffold de B-TCP sem
recobrimento. Scaffold de B-TCP recoberto com duas camadas de
colageno (B) ou PLDLA (C). (D) Scaffold de B-TCP recoberto com 10
camadas de PLDLA.
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Figura 4. Scaffold de B-TCP recoberto com 10 camadas de PLDLA.

Mapeamento por EDX (&rea vermelha) indicando a presenga de
PLDLA.
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Abstract

The purpose of this study was to evaluate the synthesis of beta phase
tricalcium phosphate (B-TCP) powder and mechanical properties
of scaffolds composed of B-TCP coated with bioabsorbable polymers,
namely collagen and poly D,L-lactic acid (PDLLA). B-TCP powder was
obtained by reactive milling and then characterized by X-ray diffraction
and scanning electron microscopy (SEM/EDS). B-TCP scaffolds were
obtained by replica method, in which polyurethane foams are immersed
in B-TCP suspension and thereafter submitted to a thermal treatment to
remove the polyurethane and sinter the ceramic. Type-l collagen or
PDLLA were used to coat the B-TCP scaffolds by dip coating method.
The scaffolds were separated in four groups depending on the coating
material: non-coated (group A), double immersion in collagen (group
B), double immersion in PDLLA (group C) and ten immersions in
PDLLA (group D). Samples were characterized by compressive tests
and SEM/EDS. Chemical and microscopic analyses revealed appropriate
morphology of powder particles and scaffolds, with or without
polymeric coatings. Scaffolds coated with PDLLA showed higher
compressive strength (group D; 0.11 + 0.054 MPa/ group C; 0.025 +
0.015) than those of collagen (group B; 0.022 + 0.012 MPa) or non-
coated groups (group A; 0.024 + 0.012 MPa). All the porous structures
formed a highly interconnected pore network. The mean porosity -TCP
scaffolds free of coatings was around 86% and mean pore size of 738
pum, while scaffolds coated with 10 layers of PDLLA had a mean
porosity of about 44.6% and 200 to 400 um of pore size. The coating
method of B-TCP with PDLLA revealed a potential strategy to increase
mechanical strength of porous ceramic materials, given to the developed
structure a clinical application as inlay bone graft.

Keywords: Bone Tissue Engineering. Dental Implants. Scaffolds.
Bioceramics.
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1. Introduction

After tooth loss, dimensional alterations take place on alveolar
bone ridge, that result in complications for oral rehabilitation supported
by dental implants®. In those situations, autogenous bone grafts are
classically used due to their osteoconductive, bio-absorption and
angiogenesis characteristics>?°. However, the need of a donor site for
bone harvesting, increased surgical morbidity and high rates of bone
remodeling leading to the development of alternative materials for
atrophic alveolar ridge treatment’.

Synthetic bio-absorbable scaffolds have emerged as an interesting
possibility, decreasing the surgical morbidity and therefore showing low
rates of bone remodeling****"?*%_ The porous three-dimensional (3D)
structure of synthetic scaffolds stimulates growth, migration and
differentiation of human cells for bone reparation. Such scaffolds should
follow certain requirements, such as: possessing interconnected pores of
proper size (100-500 pum in diameter) to allow the integration and
vascularization of the bone tissue; high wettability of the surface
inducing cell adsorption and proliferation; controlled bio-integration and
bio-absorption; adequate compressive strength ranging from 2 up to 10
MPa (a compressive strength comparable to cancellous bone); and
industrial viability to be manufactured in specific shapes and sizes™%.

Calcium phosphate (Ca/P) based bone substitutes such as
hydroxyapatite (HA) and g-tricalcium phosphate (B-TCP) have been
safely used in dentistry®*>*"*#% Those ceramic scaffolds might have a
proper pore size which mainly depends on the manufacture technique.
Several methods have been used to generate porosity in scaffolds,
namely: replica foaming, direct gas foaming, freeze casting, model
subtraction, and, more recently, 3D printing®*>*®. Those graft materials
have been shown to resorb fully, being replaced by bone over a period
from 6 up to 10 months™®. Even though ceramic scaffolds possess
excellent biological behavior, their mechanical strength is low,
especially because of the brittle porous structure. After sintering, a
HA/B-TCP scaffold acquires compressive strength mean values of about
0.05 MPa**?,

A large variety of polymer-based synthetic and natural
biomaterials have been studied in the last years revealing good
results'™®?*#?* The most common examples of polymers are named as
follow: cellulose, collagen, polyvinyl alcohol (PVA), poly (e-
caprolactone) (PCL), poly(lactic acid) (PLA), poly(glycolic acid)
(PGA), poly(hydroxyl butyrate) (PHB), poly(propylene fumarate)
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(PPF), poly(lactic acid-co-glycolic acid) (PLGA) and poly (D,L-lactic
acid) (PDLLA). They can be used as graft materials themselves or in
association with metallic or ceramic structures®*##?*%_Considering the
degradation of those polymers in non-toxic components, PLA, PGA and
their copolymers have been extensively used in the field of tissue
engineering®. Additionally, those materials can be mixed with fragile
structures to improve mechanical properties**??. Also, antibiotics and
growth factors can be embedded into polymeric structure to be released
in bone tissue, providing a drug delivery capacity to the scaffold™®*.

Nowadays, the field of bone tissue engineering has investigated
structures and materials that mimic human tissues properties. Bone is a
complex tissue described as a natural composite of 70% hydroxyapatite
(HA) and 30% collagen, possessing a natural functionally gradated
porous structure”. Thus, synthetic scaffolds for bone formation should
have a similarly porous composite structure with interpenetrating
ceramic and polymer phases®. Considering application, scaffolds are
subjected to mechanical loads since their handling prior to bone
placement up to osseointegration®. Thus, the scaffold structure must
withstand loading applied by the surgeon during placement into the
defect site. Also, load bearing capacity is important to maintain bone
volume and avoid tissue remodeling after placement of the scaffold.
This fact might be highlighted when applying graft materials for
periodontal and peri-implant reparative therapies, once these materials
can be under several mechanical stresses originated from occlusal
forces®.

In fact, bone tissue engineering has experienced many challenges
in the pursuit of a functionally scaffold for alveolar bone defects. The
mechanical properties of the scaffolds during bone reparation are a
clinical concern that can be overcome by using different materials. The
purpose of this study was to synthesize an adequate B-TCP powder and
to evaluate the compressive strength of B-TCP scaffolds coated with
bioabsorbable polymers, namely PDLLA and collagen, for alveolar and
peri-implant reparation.

2. Materials and Methods
2.1. Synthesis and characterization of B-TCP powders

The B-TCP powder was synthesized by reactive milling using
stoichiometric proportions as seen in Equation 1:
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2NH4H2PO4 + 3C3.CO3 — Ca3(PO4)2 + NH3 + 3C02 + 3HZO (1)

The dosage of the compounds was performed by gravimetric
analysis (Bel, MARK210, Monza, Italy). Each synthesis route consisted
of 30 g CaCOs;, 22 g NH4H,PO4 and 500 ml ethanol. Ethanol was
selected as solvent due to its inertness to the compounds and easy
removal after the synthesis. The mixture of compounds was milled in
agate milling device, containing alumina milling bodies of different
sizes, following company’s recommendations (U.S. Stoneware,
Youngstown, Ohio, USA). After the reactive milling process, the
mixture was compacted into a stainless steel mold covered with filter
paper up to the full evaporation of ethanol. The dry powder was then
roughly milled in an agate mortar (Jung, LF0612, Blumenau, Santa
Catarina, Brazil), and calcinated.

X-ray diffractometry was carried out to identify crystalline phases
using a Philips X Pert equipment (PANalytical, Almelo, Netherlands).
The radiation source was Ka line of copper (A=0.15141 nm), with 40 kV
and 30 mA. The scan was done continuously in 2-theta setting from 0 to
100° with step size of 0.02°, and a counting time of 2 seconds (s) per
step. The lattice parameters of the resulting powders were measured by
energy-dispersive  X-ray diffraction (Philips X’pert). Particle
morphology and presence of agglomerations were analyzed by scanning
electron microscopy (SEM) coupled to energy dispersive X-ray
spectroscopy (SEM-EDS) (JEOL USA JSM-6510LV, Tokyo, Japan).

2.2 Scaffold manufacturing

The scaffolds were manufactured by replica method using 45
pores per inch (ppi) polyurethane foam pattern and a B-TCP slurry®’.
The replica method consists on dipping a polymeric foam into a ceramic
slurry resulting in a porous structure coated with the ceramic material.
Proper rheological properties are required in order to ensure the coating,
since the fluid must flow when shear stress is applied, to remove excess
of fluid within the foam. After drying, the assembly was submitted to a
thermal treatment to remove the polymeric foam and to sinter the
ceramic powder. The result of the process is a ceramic replica from the
polymeric foam pattern.

In this study, the ceramic slurry was composed of 57 %wt H,0,
43 %wt B-TCP, and the following additives: 2 %wt carboxymethyl
cellulose (1922 EMFAL, Betim, Minas Gerais, Brazil), 3 %wt
Poly(vinyl alcohol) (P1763 Sigma Aldrich, St. Louis, Missouri, USA)
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and 3 %wt citric acid (A1026.01.AH, Synth, Diadema, S&o Paulo,
Brazil). Those components were mixed in the ball milling device (U. S.
Stoneware, Youngstown, Ohio, USA), at 300 rpm for 1 h. The
rheological behavior of all slurry components was evaluated directly
after the milling process in a rotational coaxial cylinder (SV2P) using a
viscometer (HAAKE™ Viscotester™ 550, Thermo Fisher Scientific,
Karlsruhe, Baden-Wurttemberg, Germany) at shear rate of 1/s from 0 up
to 600 Pa and then from 600 down to O Pa at room temperature (25 °C).
After immersion of the polymeric foam in the B-TCP slurry, samples
were air dried for 24 h prior to thermal treatment. The initial heating rate
at 1 °C/min was performed to degrade slowly the polymeric foam
maintgining the scaffold structure and to avoid residues of incomplete
firing”.

2.3. B-TCP scaffolds coated with bio-absorbable polymers

Ceramic scaffold samples were separated into four groups (A, B,
C and D). Samples from group B were coated with 0.5% type | porcine
collagen (Collagen Research Institute, Kiel, Schleswig-Holstein,
Germany) dissolved in distilled water. Samples from group C and D
were coated with 0.5% PDLLA dissolved in chloroform (Proquimios,
Rio de Janeiro, RJ, Brazil). The polymer veneers were deposited on
ceramic scaffolds by dip coating method into a solution of 2% of each
polymer. After immersion, samples were dried at room temperature
before each repetition of the dip coating process. Samples from the
groups B and C were immersed twice while samples from group D were
immersed 10 times. Samples in group A (control group) were not
coated.

Total porosity of the scaffolds was measured using gravimetry,
according to Equation 2:

Porosity (%) = (1 - papp/ ptn) X 100 (2)

where py, is the theoretical density of the material, obtained by
combining the molecular weight with unit cell volume, and pqp, is the
apparent density, obtained by the weight divided by the geometrical
measurement of the volume.
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2.4. Compressive strength tests

The compressive strength of the scaffolds was obtained by
compressive tests at a rate of 1 mm/min, using a load cell with 100 N
capacity (DL3000, EMIC, Séo José dos Pinhais, Parand, Brazil). The
tests were performed at 23 °C using a universal testing machine (Instron
8874, Boston, Massachusetts, USA). Specimens (n = 5 from each group)
were positioned vertically on the testing machine base and subjected to
axial compressive loading up to fracture. The compressive force curves
were recorded using the Trapezium (Shimadzu Corporation, Kyoto,
Japan) software and the compressive strength values were calculated by
using the equation F/w, whereas F is the maximum load at fracture and
W cross section area of the specimen?”.

2.5. Scanning electron microscopy

Scaffolds were dehydrated through a series of graded ethanol
(50, 70, 80, 90 and 100%) and then were embedded in methyl
methacrylate histological resin. After, they were cross-sectioned in 100
pum thick slices using a precise cutting machine (EXAKT 300/310 CP,
Norderstedt, Schleswig-Holstein, Germany). Samples on each group
were sputter-coated with Ag-Pd and then inspected using scanning
electron  microscope (SEM, JEOL JSM-6390LV, Peabody,
Massachusetts, USA) coupled to an energy-dispersive X-ray
spectroscopy (EDX, JEOL JSM-6390LV). Analyses were performed at
secondary and back-scattered electron mode at 15 kV. The
software Adobe Photoshop (Adobe Systems Software, Dublin, Ireland)
was used to analyze black and white images, with the black representing
the pores and the white the bulk material. The porosity percentage was
quantified by using ImageJ software (National Institutes of Health,
Bethesda, Maryland, USA).

2.6. Statistical analyses

The results were statistically analyzed via two-way ANOVA at a
significance level of p < 0.05 by using the SPSS 17.0 software for
Windows (Windows Co., Chicago, lllinois, USA). Also, Tukey’s
analysis was applied to compare groups.
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3. Results
3.1. Chemical, rheological and microscopic characterization of powders

X-ray diffraction and SEM images on B-TCP powders as well as
rheology of ceramic slurry for scaffolds are shown in Figure 1. As seen
in Fig. 1A, XRD analyses of the powder confirmed the presence of -
TCP in accordance with the database'®. SEM analysis of the powder
showed nano-scale particles disposed in agglomerates (Fig. 1B). EDS
analysis revealed the presence of calcium and phosphor (Fig. 1C). The
slurry showed a pseudoplastic behavior, decreasing its viscosity when
shear stress was increased (Fig. 1D). Such behavior is desirable on the
replica method, since the slurry which block the pores can be released
during compression of the sample, while it can adhere to the struts when
the stress is ceased.

3.2. Compressive strength

The mean values of compressive strength recorded on the B-TCP
scaffolds coated with 10 layers of PDLLA (see Fig. 2) were significantly
higher than those recorded on the other groups (p < 0.05). The highest
mean values of compressive strength recorded on scaffolds coated with
10 layers of PDLLA (group D) were at 0.11 + 0.054 MPa. The
scaffolds coated with double layer of PDLLA (group C) revealed
compressive strength mean values of about 0.025 + 0.015 MPa while
scaffolds coated with double layer of collagen (group B) showed
compressive strength mean values at 0.022 + 0.012 MPa. The non-
coated B-TCP scaffolds (group A) showed compressive strength mean
values at 0.024 + 0.012 MPa.

3.3. Morphological analyses of the scaffolds

SEM images of the scaffolds obtained by backscattered electrons
are shown in Figures 3 and 4. The interconnected pore network of the
polyurethane template was well replicated with very little blocking of
the pores, as seen in Figure 3. The sintered ceramic foams maintained
the original strut and pore shape of the template foam. The spherical
macro pore size of previous 45 ppi (~1000 um) resulted in structures
with mean pore size at of about 738 um (Fig. 3A). However, the
scaffolds coated with 10 layers of PDLLA revealed a pore size ranging



71

from 200 up to 400 um (Figures 3D and 4). All the porous structures
formed a highly interconnected pore network (Figures 3 and 4). The
mean porosity B-TCP scaffolds free of coatings was around 86% while
scaffolds coated with 10 layers of PDLLA had a mean porosity of about
44.6%

4, Discussion

This study aimed to evaluate the synthesis route of the B-TCP
powder as well as the morphological and mechanical strength of 3-TCP
scaffolds, coated with two different polymers: collagen and PDLLA.
The results of the present study support the rejection of the null
hypothesis. Results showed that B-TCP scaffolds synthesized by the
replica method provide proper size and morphology of the
interconnected pore network. Additionally, the coating of the B-TCP
scaffolds with PDLLA significantly increased the mechanical strength
of the porous structures (p <0.05).

In this study, the chemical composition used to synthesize the
scaffolds was based on in vitro and in vivo results concerning
biocompatibility and bony reparation®'**52022232528 ~geyera| ceramic
materials composed of Ca/P have been used in bone tissue reparation
with predictable results®®1+151718:202223.2528 * ppatite-like ceramics such
as B-TCP are commercially available due to their excellent
osteoconductivity and biodegradability. However, the pursuit of a
biodegradable synthetic bone substitute has led clinicians and the
scientific community to look upon the ceramic scaffolds as a feasible
possibiIity2,4,6,8,9,11-20,23,25,28_

On the B-TCP scaffolds synthesized in this study, the porosity
around 86% and pore size at about 738 um (Fig. 3) are proper for
angiogenesis, cellular migration and bone growth, as found in previous
studies’*>81218202325262% " geatfolds coated with 10 layers of PDLLA
showed porosity around 44.6% and pore size at about 200-400 um and
therefore revealing an interconnected pore network (Figures 3D and 4).
Depending on manufacture method, scaffolds can display a porosity
rangin from 50 up to 80% and a pore size ranging from 100 up to 800
pm°8151618202328 * A natwork of interconnected micro and macro-sized
pores is critically important to induce bone growth into the structure.
The ability of retain blood clot throughout the scaffold provides a
pathway where osteogenic cells can migrate (osteoconduction). In fact,
scaffolds might have a 3D architecture that mimics natural human
trabecular bong*®891118202223252628 Tha trahecular bone left after the
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degradation of the structure allows functional loading and a dental
implant placement®.

Although increased porosity and pore size facilitate bone
ingrowth, porosity negatively affects the mechanical properties of
scaffolds™ as found in the present study (Fig. 2). A proper mechanical
behavior is important since the manipulation during the surgical
procedure until loading after implantation in the bone defect®'*%. Thus,
scaffolds for bone augmentation procedures must resist to compression
from soft tissues as well as occlusal stress from mastication®?*?°, In this
study, PDLLA was used as coating material for the ceramic structure
increasing the compressive strength of the scaffold (Fig. 2). The groups
with PDLLA coating (groups C and D) revealed significantly higher
compressive strength when compared to scaffolds free of PDLLA
(p<0.05). The significant increase in compressive strength recorded for
scaffolds coated with a thick layer of PDLLA (group D) should be
highlighted in this study. That indicates the influence of the polymeric
thickness on the compressive strength of the scaffold. This trend of
improvement in the mechanical properties apparently could occur with
other polymers, as collagen in this study, if more polymeric immersions
were performed. Nevertheless, the use of this biomaterial would be
restricted to inlay grafts, as well post extraction sockets and maxillary
sinus. Compressive strength values are still well below those of
cancellous bone (between 2 and 10 MPa)?%, the least desirable for onlay
grafts.

Scaffolds composed of polymer and ceramic phases combine
desirable properties of both materials in order to achieve a synergistic
effect on their resultant properties®!3!41820232528 ‘|ndeed, B-TCP-based
scaffolds coated with bioabsorbable polymers are a novel strategy to
achieve good compressive strength, maintaining high biocompatibility,
biodegradability and osteoconductibility. The interpenetrating structure
formed is probably responsible for the strengthening of the scaffold. The
infiltration of the polymer in micropores and microcracks forms layered
structures that reduces the propagation of cracks on loading’®. Another
mechanism that can provide toughness to scaffolds is the “crack union”,
a phenomenon similar to crack bridging, once the polymer can present
elastic deformation avoiding crack opening'**. Miao et al. (2008)
stated that the compressive strength of HA/B-TCP scaffold coated with
PLGA was higher (0.6 MPa) than that recorded on scaffolds free of
polymer (0.05 MPa). Kang et al.** (2011) also pointed to a significant
improvement on mechanical performance of porous B-TCP scaffolds
coated with PLGA.
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Recently, natural polymers such as collagen have been studied to
coat ceramic scaffolds enhancing biological effects for bone
augmentation. Alcaide et al.? (2010) showed that HA/agarose scaffolds
coated with type-lI collagen stimulated osteoblasts adhesion and
therefore decreased the programmed cell death. In the present study,
ceramic scaffolds coated with collagen (group B) were evaluated
concerning mechanical strength. Even though the collagen has not
shown any influence on the compressive strength of the scaffolds (it is
believed that this fact derives from the low incorporation of polymeric
layers), it could accelerate the bone reparation considering
biointegration, cell migration and angiogenesis.

5. Conclusion

Within the limitations of this study, it can be concluded that -
TCP scaffolds synthesized by the replica method showed proper
morphology and size of interconnected pores to be used as bone
substitute, supposedly usable as inlay graft. Also, coating B-TCP
scaffolds with biodegradable polymers such as PDLLA is an
advantageous method to increase mechanical strength of porous ceramic
materials. Despite enhancing cell migration, vascular organization and
consequent bone growth, collagen coating did not reveal mechanical
benefits on the scaffold structure in the present study. Further studies
should address the synergistic effect of combining synthetic and natural
bioabsorbable polymers on cell migration and in vivo bone
augmentation.
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Figure 1. (A) X-ray diffraction patterns of B-TCP. Cu-Ka radiation
(1.54056 A), scanning rate of 1.5°min—1, voltage of 40 kV and current
of 30 mA. (B) SEM micrograph of the powder particles obtained by
secondary electron mode at 15 kV. (C) EDX map of the -TCP powder.

(D) Rheological behavior of the B-TCP slurry.
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Figure 2. Mean values of compressive strength recorded on B-TCP
scaffolds coated with PDLLA or collagen.
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Figure 3. SEM images of the scaffolds. (A) Non coated B-TCP scaffold.
B-TCP scaffold coated with double layer of (B) collagen or (C) PDLLA.
(D) B-TCP scaffold coated with 10 layers of PDLLA.
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