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Resumo

Sao diversos os traumas e patologias que desencadeiam defeitos na cartilagem articular que,
contrariamente ao tecido ésseo, é um tecido avascular e consequentemente com baixa
capacidade de regeneracao. Doencas como a osteoartrite, uma patologia degenerativa
progressiva que afeta a cartilagem articular, resulta ndo apenas na perda gradual das
propriedades mecanicas e de absorcdo de impacto da cartilagem, mas também no aumento da
dor, inflamacgédo crdnica e limitagdo funcional das articulagdes. Esta condicdo leva a uma reducdo
significativa da mobilidade e autonomia dos pacientes. Existem varias alternativas em estudo
para a minimizacao deste problema, sendo uma delas a substituicdo da cartilagem danificada
por um biomaterial.

Como tal, este trabalho teve como objetivo desenvolver uma estrutura estratificada com
diferentes propriedades biomecanicas e funcionais a fim de substituir adequadamente a
cartilagem articular. Para isso, foram produzidos por cast-drying, varios hidrogéis compostos por
15% pp de PVA, 4,5% pp de PVP e diferentes concentragdes de NFCs (0,4 % pp, 0,8% pp e 1,1%
pp) e submetidos posteriormente a um recozimento a 140°C. Estes hidrogéis foram caraterizados
em termos da quantidade de agua absorvida, mddulo tangente a compressdo e coeficiente de
atrito, de forma a ser selecionado um hidrogel com propriedades semelhantes a da cartilagem.
Tendo em vista a sele¢do do hidrogel também foram realizados os mesmos ensaios em plugs de
cartilagem natural de porco.

Nos ensaios de intumescimento, todos os hidrogéis revelaram uma taxa significativamente
inferior a da cartilagem natural, enquanto os mdédulos tangentes a compressdo dos hidrogéis
4,5PVPOCR e 4,5PVP0,8CR obtidos foram semelhantes aos da cartilagem. Relativamente ao
coeficiente de atrito, os valores obtidos para os diferentes hidrogéis com NFCs foram
semelhantes ao da cartilagem natural. Por ter as propriedades mais adequadas, o hidrogel
4,5PVP0,8CR foi selecionado para ser unido a scaffolds de hidroxiapatite (obtidos por impressao
3D) com porosidade controlada a fim de facilitar a integracdo do hidrogel no osso subcondral. O
conjunto foi submetido a testes de adesao, os quais demonstraram que a unido entre os dois
materiais é suficiente para esta aplicacdo.

De forma geral, este trabalho demonstra que é possivel desenvolver um material que consiste
num hidrogel unido a um scaffold (formando um laminado) com potencial para ser usado como
substituto da cartilagem articular.

Palavras-Chave: Cartilagem articular; Hidrogel; Alcool Polivinilico; Polivinilpirrolidona;
Nanofibras de Celulose; Scaffold



Abstract

There are many traumas and pathologies that trigger defects in articular cartilage which, unlike
bone tissue, is an avascular tissue and consequently has a low capacity for regeneration. Diseases
such as osteoarthritis, a progressive degenerative pathology that affects articular cartilage,
results not only in the gradual loss of the cartilage's mechanical and impact-absorbing
properties, but also in increased pain, chronic inflammation and functional limitation of the
joints. This condition leads to a significant reduction in patients' mobility and autonomy. There
are several alternatives being studied to minimize this problem, one of which is the replacement
of damaged cartilage with a biomaterial.

So, this work aimed to develop a layered structure with different biomechanical and functional
properties in order to adequately replace articular cartilage. To this end, several hydrogels
composed of 15% pp PVA, 4.5% pp PVP and different concentrations of NFCs (0.4% pp, 0.8% pp
and 1.1% pp) were produced by cast-drying and subsequently annealed at 140°C. These
hydrogels were characterized in terms of the amount of water absorbed, tangent modulus to
compression and coefficient of friction, in order to select a hydrogel with properties similar to
those of cartilage. In order to select the hydrogel, the same tests were also carried out on natural
pig cartilage plugs.

In the swelling tests, all the hydrogels showed a significantly lower rate than natural cartilage,
while the tangent moduli to compression of the 4.5PVPOCR and 4.5PVP0.8CR hydrogels obtained
were similar to those of cartilage. With regard to the coefficient of friction, the values obtained
for the different hydrogels with NFCs were similar to those of natural cartilage. As it had the most
suitable properties, the 4.5PVP0.8CR hydrogel was selected to be bonded to hydroxyapatite
scaffolds obtained by 3D printing with controlled porosity in order to facilitate the integration of
the hydrogel into the subchondral bone. The set was subjected to adhesion tests, which showed
that the bond between the two materials is sufficient for this application.

Overall, this work demonstrates that it is possible to develop a material consisting of a hydrogel
joined to a scaffold (forming a laminate) with the potential to be used as a substitute for articular
cartilage.

Keywords: Articular cartilage; Hydrogel; Polyvinyl Alcohol; Polyvinylpyrrolidone; Cellulose
Nanofibers; Scaffold
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Capitulo 1

1. Introdugao

1.1 Motivagao

A presente dissertacdo surgiu da necessidade de melhorar a eficicia dos tratamentos da
cartilagem articular, nomeadamente através da producdo de hidrogéis para substituicdo da
mesma. E essencial uma escolha apropriada dos materiais constituintes, tendo esta influéncia
direta no desempenho do hidrogel final. Assim, foram testados diferentes materiais até que se
obteve um hidrogel com propriedades relativamente semelhantes as da cartilagem que se
pretende substituir, a cartilagem articular. Até entdo, neste ambito, ndo foi encontrado na
literatura nenhum hidrogel com a mesma composicdao que o desenvolvido neste trabalho de
investigacao, pelo que se considera esta uma abordagem inovadora na medicina regenerativa.

1.2 Identificacdo do Problema

A cartilagem é um tecido que suporta tensées e carga, contudo, como desvantagem, tem-se a
capacidade limitada de auto-repara¢do. Dada esta condi¢cdo, sdo varios os métodos
convencionais de cura, entre eles a microfratura e a artroplastia. Contudo, mesmo que estes
métodos aliviem os sintomas, ndo sdo completamente eficientes: a microfratura, por exemplo,
cria perfuragdes na fibrocartilagem a fim de estimular a formacgdo de um tecido reparador (mas
o tecido em questdo tem propriedades mecanicas diferentes da cartilagem); ja a artroplastia,
qgue substitui a articulagdo danificada por uma protese, ndo permite replicar as fungdes da
cartilagem natural nem contribui para a regenera¢cdao da mesma [1].

Surge assim a necessidade, que motivou a presente dissertacao, de ultrapassar estas limitacdes,
recorrendo-se ao desenvolvimento de hidrogéis que mimetizam o tecido lesionado através de
propriedades vantajosas como elasticidade e rigidez consideraveis, elevado teor de agua e
excelente biocompatibilidade e biodegradacao.

1.3 Objetivo

O objetivo desta dissertacdo foi produzir um hidrogel com carateristicas como teor de agua em
equilibrio, intumescimento, mddulo de elasticidade e coeficiente de atrito semelhantes a
cartilagem natural, para uma eficaz substituicdo da mesma. Recorreu-se também a impressdo
3D para obtengdo de um scaffold ceramico cuja funcdo é facilitar a unido do hidrogel ao osso
subcondral.



1.4 Organizagao da Dissertagao

O relatério esta dividido em seis capitulos, cada um deles dividido em tdpicos, de modo a
estruturar o conteludo apresentado de forma clara e sucinta, facilitando assim a sua leitura e
compreensao.

O primeiro, tal como o nome indica, é responsavel por introduzir a motivacdo que desencadeou
a presente dissertacdo bem como o respetivo problema que se pretende resolver. E um capitulo
crucial para a compreensao de toda a metodologia desenvolvida ao longo do trabalho.

Seguidamente, o capitulo 2 recai na revisdo bibliografica do tema. Comeca por analisar os
diferentes tipos de cartilagem a fim de se compreender as particularidades da cartilagem
articular, foco de interesse deste trabalho. Sdo também abordadas as lesGes e desgaste a que a
mesma estd sujeita, remetendo para a importancia da utilizacdo de hidrogéis neste caso. Sobre
os hidrogéis, é descrita a metodologia e materiais que serdo utilizados. Por fim, é estudada a
impressdo 3D necessaria a producdo dos scaffolds.

O terceiro capitulo corresponde, em detalhe, ao procedimento experimental seguido em
contexto de laboratério, onde sdo descritas composicdes, técnicas e equipamentos referentes
quer aos hidrogéis, quer aos scaffolds. Sdo apresentados esquemas figurativos que pretendem
simplificar as metodologias seguidas.

Depois de serem mencionados os ensaios realizados, no capitulo 4 sdo descritos os resultados
obtidos nos mesmos. Posteriormente, o capitulo 5 encarrega-se da discussdao dos resultados
previamente apresentados. Aqui, relacionam-se os valores obtidos com a literatura, sendo este
capitulo fulcral para delinear os reais avancos conseguidos com esta dissertacdo. Permite
também que seja percetivel qual o hidrogel mais adequado ao fim pretendido.

Por fim, o capitulo 6 diz respeito as conclusGes possiveis de retirar do trabalho desenvolvido,
sumarizando as ideias chave. Ao mesmo tempo, destaca um ponto de vista relativamente a
possivel trabalho futuro que podera complementar satisfatoriamente o estudo realizado até
entao.



Capitulo 2

2. Revisao Bibliografica

Os hidrogéis tém demonstrado grande potencial para a substituicdo da cartilagem articular,
devido ao seu alto teor de 4gua, semelhanca com a matriz extracelular (MEC) natural e
propriedades mecanicas [2].

A cartilagem é um tecido conjuntivo flexivel, mas resistente, composto por um Unico tipo de
células especializadas, os condrdcitos (cerca de 1% do volume total), e uma MEC altamente
especifica e abundante composta principalmente por colagénio (cerca de 60%) e proteoglicanos
(PGs), dependendo do tipo de cartilagem [3].

2.1 Tipos de Cartilagem

Existem trés tipos: hialina (colagénio tipo Il, facilita movimentos suaves nas articulagdes e é a
mais comum), fibrosa (colagénio tipo |, oferece resisténcia mecanica em areas sujeitas a altas
pressées) e elastica (colagénio tipo Il, proporciona flexibilidade e mantém a forma de estruturas
gue sofrem deformacdo elastica) [3].

Cartilagem Hialina

Encontra-se nas extremidades dos ossos, tendo como funcdo proporcionar uma superficie com
baixa resisténcia ao movimento. Também amortece e distribui as forcas geradas durante a
locomocao.

Nos seres humanos adultos, esta camada tem normalmente uma espessura na ordem de 1-2
mm, valor varidvel consoante o local da articulagdo, sendo encontrada por exemplo nas
extremidades das costelas, laringe, anéis das traqueais, bronquios, orelhas, esclera do olho e
nariz, onde é coberta pelo pericondrio (tecido conjuntivo adjacente) cujos vasos sanguineos sao
responsaveis, através de difusdo, pela nutricdo dos condrdécitos da cartilagem [4].

Cartilagem Fibrosa

Difere da cartilagem hialina pela presenca de colagénio tipo | (e colagénio tipo Il em menor
guantidade) e os seus condrécitos estdo intercalados entre os feixes de tecido conjuntivo (que
ajudam a absorver as cargas mecanicas) [4].

No corpo humano, a cartilagem fibrosa encontra-se na sinfise pubica, no anel fibroso do disco
intervertebral, nos meniscos do joelho e no disco da articulagdo temporomandibular, sendo que,
contrariamente ao caso anterior, carece de cobertura de pericondrio [4].



Este tipo de cartilagem pode formar-se como tecido de reparacdo da cartilagem articular
danificada, embora ndo possua propriedades biomecanicas adequadas para este efeito a longo
prazo [4].

Cartilagem Elastica

Tal como o nome indica, este tipo de cartilagem apresenta uma elevada flexibilidade,
principalmente devido ao efeito da elastina.

Contudo, a cartilagem elastica difere dos tipos de cartilagem anteriores por ter uma matriz que
contém grandes quantidades de elastina (proteina de funcdo estrutural que forma fibras
elasticas), que se dispdem na forma de fibras altamente ramificadas (Figura 1). Para além da
cartilagem, essas fibras encontram-se em tecidos e érgdos que requerem flexibilidade, como as
artérias, a pele, o coragdo, os pulmdes e a bexiga. A cartilagem elastica encontra-se no ouvido
externo, na trompa de Faldpio, na laringe e no epiglote, sendo novamente coberta por
pericondrio [4].

Os condrdcitos na cartilagem eldstica sdo mais numerosos do que nos outros tipos de cartilagem
e encontram-se dispostos entre as fibras de elastina [4].

(a) cartilagem Hialina

|~ Condrécitos

+— Fibras de colagénio
namatriz

(c) Cartilagem elastica

| Condrécitos

L Fibras elasticas
na matriz

Figura 1 — Esquema representativo dos trés tipos de cartilagem: (a) Cartilagem Hialina; (b) Cartilagem Fibrosa; (c)
Cartilagem Elastica [4].



2.2 Cartilagem Articular
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A cartilagem articular, um tipo especifico de cartilagem hialina, é um tecido conectivo
especializado que reveste as extremidades dos ossos nas articulacdes. Esta cartilagem
desempenha varias fung¢des cruciais, tais como: permitir a congruéncia entre os elementos
esqueléticos opostos, facilitar a transferéncia de forgas através da distribuicdo de cargas,
promover um movimento praticamente livre de atrito e ainda absorver o peso durante cargas
estaticas prolongadas [5].

2.2.1 Estrutura

As camadas da cartilagem articular sdo definidas por zonas, comeg¢ando no osso subcondral que
faz a unido com a primeira camada, a cartilagem calcificada. Seguidamente encontram-se trés
zonas: profunda, intermédia e superficial (Figura 2). Todas contém colagénio tipo Il, condrdcitos
e PGs [5].

A zona superficial abrange 10-20% da espessura superior do tecido, com fibras de colagénio de
pequeno didmetro densamente compactadas, orientadas paralelamente a superficie da
cartilagem. Esta distribuicdo das fibras permite que as tensdes de compressdo (distribuidas
radialmente pela cartilagem) se alinhem com as tensdes de corte. Esta zona conta com uma baixa
concentracdo de PGs e, consequentemente, uma baixa permeabilidade [4].

A zona intermédia ocupa 40-60% da espessura da cartilagem e é constituida por condrdcitos
esféricos dispostos aleatoriamente. Esta é a zona em que os PGs se encontram em maior nimero
(logo, maior permeabilidade). Relativamente as fibras de colagénio, estas sdo mais espessas e
estdo dispostas obliqua ou aleatoriamente [3, 4].

Por fim, a zona profunda da cartilagem é separada da zona calcificada pela linha de demarcagao
(tidemark). Conta com 20-50% da espessura total e é composta por grandes fibras de colagénio
dispostas em feixes orientados perpendicularmente a superficie ligadas ao osso subcondral
subjacente. Dada essa unido ao osso e consequente incapacidade de expansao por parte do
tecido cartilaginoso, sdo sentidas forcas de corte considerdveis entre os diferentes tecidos. Os

condrdcitos (em menor nimero), alongados e orientados perpendicularmente a superficie,
dispdem-se em colunas [4].

Para além da organizacdo zonal associada a MEC da cartilagem, este tecido apresenta também
uma estrutura a microescala, que se organiza em funcdo da distancia em relacdo a membrana
celular dos condrdcitos. A regido que rodeia imediatamente um condrdcito é designada por
matriz pericelular e carateriza-se por ter fibras de colagénio finas (10-15 nm de didmetro). O
colagénio do tipo VI, componente chave da matriz pericelular, tem concentracGes elevadas em
comparacdo com a MEC e interage diretamente com os condrdcitos. A funcdo exata da matriz
pericelular ndo é totalmente compreendida, embora fortes evidéncias indiguem que ajuda a
proteger a integridade fisica dos condrdcitos articulares durante a carga compressiva [4, 6].



A matriz pericelular estad, por sua vez, rodeada pela matriz territorial (imediatamente
circundante) e interterritorial (menos concentrada e mais afastada das células), conhecidas por
MEC. A matriz territorial é composta por moléculas semelhantes as da MEC circundante,
nomeadamente colagénio tipo Il (numa estrutura mais fina) mas conta com concentrag¢des mais
elevadas de PGs.

Ja a matriz interterritorial compreende a maior parte da cartilagem articular, fornecendo ao
tecido as suas propriedades biomecanicas. Esta matriz conta com menores concentracdes de
PGs mas mais quantidade de fibras de colagénio de maior didametro (50 nm ou mais). A carga da
cartilagem articular envolve a transmissdo de forcga através da matriz interterritorial, territorial e
pericelular antes de atingir os condrdcitos. Estas regiGes ajudam entdo a modular as tensées
observadas a nivel celular [6].

A camada superficial da cartilagem representa uma unidade funcional que estabelece uma
relacdo estrutural e fisiolégica com o liquido sinovial, a membrana sinovial, a placa éssea e
medula dssea subcondrais e ainda com o osso trabecular e respetivo sistema vascular. Estes
compartimentos de tecido altamente vascularizados podem servir de apoio para a reparac¢ao da
cartilagem articular [5].

Os condrdcitos presentes nas diferentes zonas da cartilagem possuem morfologias e perfis de
expressdo especificos, adaptados as suas respetivas regides dentro do tecido. O didmetro das
células varia de 10 a 13 um, sendo mais pequenas na zona superficial. Quanto a morfologia,
perto da superficie, esta é achatada e discoidal, enquanto na zona média os condrdcitos sdo mais
arredondados; por fim, na zona profunda, sdo elipsoidais e estdo organizados em colunas
perpendiculares a superficie. Em geral, os condrécitos da zona média e profunda possuem maior
capacidade de sintese dos principais constituintes moleculares da cartilagem do que os da zona
superficial [4].
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Figura 2 - Esquema representativo das diferentes zonas da cartilagem articular [4, 6].



2.2.2 Composicao

A cartilagem articular comeca a desenvolver-se no Utero (servindo de molde para os ossos em
formacdo), sendo formada a partir de células mesenquimais (indiferenciadas). Por sua vez, estas
originam células jovens, os condroblastos, que crescem e transformam-se em células maduras,
os condrdcitos, unidades metabdlicas bésicas da cartilagem. Esta atinge o seu tamanho final no
inicio da idade adulta, quando os referidos condrdcitos mudam de uma atividade de construcgédo
para uma atividade de manutencdo (passando a exibir atividades anabdlicas e proliferativas
baixas). Estas atividades reduzidas contribuem entdo para a escassez de células no tecido. A
cartilagem consiste assim numa matriz organica e num fluido intersticial livre maioritariamente
composto por agua (70-80%) [3].

Na fase adulta, as fibras de colagénio, que sdo estruturadas para durar toda a vida, apresentam
uma renovacdo minima ou, em muitos casos, praticamente nula. No entanto, sdo as
macromoléculas mais importantes (principalmente do tipo Il) juntamente com os PGs que
sofrem renovagdo com taxas variaveis. Constituindo 20-30% do peso humido da referida matriz
organica, estas moléculas permitem, através da interagdo com a MEC, que o tecido funcione nos
ambientes biomecanicos rigorosos das articulagdes, como o joelho, a anca e o ombro. O
colagénio é uma proteina que forma a malha fibrilar responsavel por conferir a cartilagem a sua
elevada rigidez e resisténcia a tragcdo, enquanto os PGs (aprisionados na estrutura de colagénio)
sdo os principais determinantes da resisténcia a compressao [3, 4, 6].

Os principais componentes liquidos sdo a 4gua e o liquido sinovial, presente na capsula articular.
Este ultimo carateriza-se por ser um liquido viscoso com propriedades ndo newtonianas que
derivou do liquido intersticial (importante no transporte de nutrientes) na forma de ultrafiltrado
sanguineo. Além da sua funcdo de lubrificacdo (devido a consideravel concentragdo de acido
hialurdnico), fornece ainda nutricdo e remove residuos da cartilagem. O liquido sinovial é
indispensavel, pois confere a conhecida camada lisa a cartilagem articular responsavel pelo baixo
atrito necessario para a fun¢do da cartilagem [4].

Também os glicosaminoglicanos (GAGs) sdo constituintes da cartilagem que, ao atrairem a agua
e repelindo-se mutuamente devido a sua eletronegatividade, criam uma pressdo de dilatacdo
qgue é contida pela rede de colagénio. Assim, a rigidez a compressdao da cartilagem esta
diretamente relacionada com a concentracao de GAGs e ndao com a hidratacao propriamente
dita do tecido [6].

E assim de realcar a ideia de que embora a cartilagem articular seja um tecido metabolicamente
ativo (mantendo a sua MEC em renovac¢do constante), nem todos os seus constituintes
moleculares sdo reconstituidos ao mesmo ritmo, dependendo da sua localizagdo no tecido [4].



2.2.3 Propriedades

A cartilagem é funcionalmente anisotrépica (depende da orientacdo), viscoelastica (depende do
tempo ou da velocidade da deformacdo) e ndo linear (depende, por exemplo, da magnitude da
deformacdo). Contudo, é de realgar que a estrutura e as propriedades da cartilagem articular
sdo adaptadas as tensdes a que esta sujeita durante as atividades fisicas (a resisténcia a
compressao depende da profundidade desde a superficie até ao osso subcondral), sendo 6timas
para a sua fungdo mecanica na articulagdo. O seu comportamento, por sua vez, resulta do fluxo
do fluido intersticial e manifesta-se através de fluéncia, relaxamento de tensdes e dissipacdo de

energia [6].
Tabela 1- Propriedades biomecanicas da cartilagem articular [4, 7].
Propriedades Valor
Moédulo de Elasticidade a Compressdo (MPa) 0,3-1,5
Mddulo de Elasticidade a Tragdo (MPa) 5-25
Mddulo de Corte em Equilibrio (MPa) 0,05-0,25
Mddulo de Corte Dinamico (MPa) 0,1-4

Mais especificamente e considerando o efeito da resisténcia provocada pelo movimento relativo
entre as fases fluida e sélida na cartilagem articular, Mow et al. [7] propuseram um modo de
lubrificacdo bifasico para descrever o comportamento de deformag¢do compressiva da cartilagem
articular. Contudo, sob carga articular, podem também surgir na matriz da cartilagem padrdes
complexos de tensdes intersticiais de tracdo e corte (além da compressdo mencionada
inicialmente) [6, 8].

De acordo com a teoria proposta pelos autores, a cartilagem articular é descrita como um
material macio, poroso e permedvel, composto por uma matriz sélida eldstica incompressivel
(sobretudo sob cargas dinamicas de alta velocidade) e fluido sinovial. As duas fases distinguem-
se assim pelos materiais constituintes, sendo a fase sélida composta por colagénio — que afeta
principalmente a rigidez dindmica — e outras substancias, e a fase fluida pelo liquido intersticial
gue se encontra dentro da cartilagem. Posto isto, a capacidade de carga da cartilagem estd
principalmente relacionada com a interacao entre estas duas fases e o fluxo do fluido intersticial
na matriz porosa da fase soélida (sendo a permeabilidade da cartilagem articular extremamente
baixa): quando a cartilagem é comprimida, a estrutura da rede de colagénio restringe o fluxo do
fluido intersticial, gerando assim uma pressao do fluido intersticial para suportar parte da carga.
Quando o fluido intersticial é completamente extrudido, o modo de contacto passa para o modo
solido-solido [8].



Além do colagénio, também os condrdcitos fazem parte da fase sdlida da cartilagem. As suas
propriedades biomecanicas alteram consoante a profundidade da sua localiza¢do: o médulo de
elasticidade dos condrécitos da zona superficial é aproximadamente o dobro dos da zona média
e profunda. E observada uma relacdo semelhante para outras propriedades elasticas e
viscoelasticas, sendo que estas variacGes sdo justificadas pelos diferentes niveis de tensdo a que
as células estdo sujeitas nas diferentes zonas da cartilagem: a zona superficial tem como funcédo
resistir as forcas de cisalhamento enquanto as outras zonas absorvem o impacto e a compressao
[4].

Devido a esta condicdo, os condrdcitos da zona superficial sdo densamente compactos e
orientados ao longo das fibras de colagénio numa direcdo tangencial, tornando esta zona do
tecido mais comprimida que as restantes para que essas células possam resistir as tensées mais
elevadas mencionadas anteriormente [4].

No entanto, é de considerar que é possivel obter um valor consideravelmente superiora 1,5 MPa
(descrito na Tabela 1) durante cargas dinamicas. Esta aparente incompatibilidade pode ser
justificada pela permeabilidade relativamente baixa da cartilagem que n3do permite que a agua
intersticial seja espremida para fora do tecido durante a carga em questao, mas sim comprimida.
Por conseguinte, esta suporta as elevadas tensdes fisioldgicas, fazendo com que a rigidez
dindmica da cartilagem possa ser 10 a 20 vezes superior ao moédulo intrinseco da matriz [6].

Relativamente as propriedades de tra¢do da cartilagem (quando duas superficies deslizam uma
sobre a outra na mesma direcdo), estas ndo sdo lineares devido ao comportamento das fibras
de colagénio: para pequenas deformacdes, as fibras alinham-se na direcdo da carga; no entanto,
quando estas tensdes aumentam, as fibras esticam conferindo uma maior rigidez ao tecido. E de
referir que a cartilagem apresenta um comportamento de tensdo-deformacdo linear até 15% de
deformacao [4].

O mddulo de elasticidade a tracdo depende de diversos fatores, entre eles: profundidade e
orientacdo do tecido, densidade e didmetro das fibras de colagénio, quantidade de ligacGes
cruzadas, forca das ligacGes idnicas e atrito entre as redes de colagénio e PGs. Contudo, de um
modo geral, a zona superficial da cartilagem é a mais resistente a estas tensoes.

Adicionalmente, o liquido sinovial exibe propriedades reoldgicas ndo newtonianas, permitindo-
Ihe atuar como um amortecedor eficaz de choques. Em resposta a aplicacdo de forgas
compressivas, a viscosidade do liquido aumenta, melhorando a sua capacidade de dissipar
energia mecanica e, assim, proteger e estabilizar a articulacdo. Contudo, esta viscosidade diminui
sob tensdes prolongadas. Isto é, a compressdo mecanica na cartilagem provoca uma rapida
pressurizacdo do fluido sinovial que acaba por suportar a carga. Como a carga é suportada pelo
fluido, em vez de se dar uma interacado sélido-sdlido, a longevidade da cartilagem (com pressoes
hidrostaticas ciclicas) é assegurada. Em termos praticos, durante o ciclo de marcha, a carga
comeca por ser suportada pela fase fluida da cartilagem, ajudando a absorver a energia do
impacto que, de outra forma, seria sentida pela fase sélida. Desta forma, a tensdo de contacto
inicialmente sentida pela cartilagem articular aumenta, sendo gradualmente reduzida a medida
que o tecido se deforma com a carga (uma vez que a area de contacto entre as superficies
aumenta) [4].



Contudo, sem uma elevada fracdo de agua, este tecido desgastar-se-ia muito mais rapidamente
dada a sua utilizacdo constante. No entanto, as cargas compressivas podem forcar o fluido a sair
do tecido e, ao longo de um dia, diminuir efetivamente a fracdo total de agua. Esta redistribuicdo
de carga em func¢do do tempo depende diretamente da permeabilidade da cartilagem e é
medida consoante o tamanho dos seus poros e da densidade de carga das macromoléculas [4].

Realca-se o facto de a permeabilidade da cartilagem ser diretamente influenciada pela
concentracdo de PGs e controlar, em condi¢Ges de carga prolongada, o fluxo de fluido através da
matriz porosa provocando o fenédmeno de fluéncia ou relaxamento da tensdo, que protegem a
cartilagem articular de tensGes excessivas e falhas mecanicas. A permeabilidade esta também
diretamente relacionada com o tamanho, estrutura e conectividade dos poros [6].

2.2.4 Desgaste e LesOes

Devido ao seu papel de amortecedor nas articulagdes dsseas, sdo varios os fatores propensos a
provocar desgaste (devido a cargas mecanicas repetitivas ou inflamag¢des) e/ou lesdes na
cartilagem articular, podendo estas ser induzidas de forma traumatica (lesdes desportivas, por
exemplo) ou patoldgica no decorrer de uma doenca degenerativa (como osteoartrite — doenca
degenerativa das articulagdes). Neste Ultimo caso, a cartilagem articular deteora-se
progressivamente e acaba por sofrer desgaste, expondo o osso subcondral ao espaco articular,
desencadeando uma inflamacdo que origina ostedfitos, provocando dor e incapacidade. Esta
patologia afeta mais frequentemente as articulagdes maiores como joelho, anca e ombro. Inicia-
se por um padrdo localizado na camada superficial (em contacto com o liquido sinovial) que se
torna menos lisa provocando um maior atrito durante o movimento articular. No entanto,
mesmo em dareas ndo lesionadas, o metabolismo dos condrécitos é perturbado.
Consequentemente, advém sintomas como dores articulares, fendmenos de bloqueio das
articulacdes e reducao da funcao articular propriamente dita [3, 5].

Outra das doencgas incapacitantes mais prevalentes globalmente é a artrite reumatoide. Esta é
uma doenca inflamatdria autoimune em que o equilibrio da tolerdncia imunitaria do organismo
é perturbado, produzindo citocinas inflamatdrias, enzimas de degradacdo da matriz e
anticorpos, acabando por provocar inflamacao sinovial e consequentes lesdes nas articulagdes.
Ambas as patologias mencionadas destroem a cartilagem articular [9].

Uma vez iniciado o processo de lesdo, ndo existe detencdo possivel, mas sim uma progressao
inexoravel com o tempo. Entdo, como desvantagem, tem-se a dificuldade de cura completa em
casos de lesdes — a cartilagem articular é avascular (tem falta de inervacdo sanguinea) e, deste
modo, abriga uma populacdo escassa de células — condrdcitos — que por estarem aderidos as
lacunas, sdo incapazes de migrar para as areas danificadas [10].

Assim, a reparacdo de lesdes cartilaginosas nas articulagdes continua a ser um problema clinico
de peso e ainda nao resolvido. Entre os tratamentos aplicados clinicamente nos dias de hoje,
encontram-se terapias paliativas com alivio farmacoldgico que podem melhorar o estado
funcional da articulagdo até certo ponto, mas ndo podem evitar o agravamento da lesdo. O
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tratamento padrdao de uma lesdo na cartilagem envolve a substituicdo total da articulagao
(artroplastia) por préteses ortopédicas [5, 10].

2.3 Hidrogéis para Substituicao da Cartilagem Articular

Os hidrogéis sdo redes poliméricas tridimensionais reticuladas capazes de absorver elevadas
guantidades de agua por conta da sua estrutura hidrofilica. Assim, e sendo a dgua o componente
mais abundante no corpo humano, os hidrogéis manifestam um grande potencial para fins
biomédicos, nomeadamente na Engenharia de Tecidos [11].

Comparativamente a outros tipos de biomateriais, os hidrogéis apresentam vantagens em
termos de biocompatibilidade, biodegradabilidade, resisténcia mecanica adequada, estrutura
porosa, elevado teor de dgua em equilibrio (TAE) e taxa de intumescimento (TI) controlavel. Em
termos praticos e como meio de exemplo, em contraste com materiais ceramicos (como
hidroxiapatite, HAp) e polimeros sintéticos rigidos (como polimetilmetacrilato, PMMA), a maior
elasticidade dos hidrogéis permite mimetizar as propriedades da cartilagem natural, colocando
estes materiais na vanguarda da investigacdo da reparagdo da cartilagem (Figura 3) [12].
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Figura 3 - llustragdo da implantagdo de um hidrogel num defeito da cartilagem [13].

Um paradigma aceite na Engenharia de Tecidos é que o suporte mais bem-sucedido para a
reparac¢ado de tecidos é entdo um biomaterial que imita as propriedades funcionais da MEC do
tecido nativo, facilita o encapsulamento de células reparadoras e apoia as atividades de
reparacao celular, incluindo a proliferacao e a producao de nova MEC [3].

Quando comparados com as terapias convencionais, os tratamentos com hidrogéis sdo menos
dispendiosos e eliminam o risco de escassez de materiais de suporte. Além disso, sdo mais
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adequados para casos mais complexos (possibilidade de medicina personalizada) com melhores
resultados a longo prazo e restauracao de um maior grau de fungao articular [10].

Dependendo da sua rede de ligacGes cruzadas e respetiva composicdo quimica, os hidrogéis sdo
aptos a responder a diversos estimulos, como aquecimento, pH e produtos quimicos. Podem ser
guimicamente estaveis ou podem degradar-se acabando por se dissolver. Contudo, devido a sua
natureza fragil (e consecutivamente menor resisténcia mecanica), a viabilidade da sua aplica¢do
ainda é limitada [12, 13].

Os hidrogéis podem ser divididos em dois grupos consoante a natureza da reacdo de reticulagdo
(ligagOes que levam a obtencdo da estrutura em forma de rede): hidrogéis quimicos (formacao
de ligacGes covalentes permanentes) ou fisicos (interagdes fisicas como ligacGes de hidrogénio
reversiveis) (Figura 4). Além disso, podem também distinguir-se entre naturais (derivados de
fontes bioldgicas) ou sintéticos (originados de polimeros sintetizados quimicamente) [14].

interagoes
fisicas
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hidrogel quimico hidrogel fisico

Figura 4 — Esquema representativo de dois tipos de hidrogel: quimico e fisico [16].

No contexto da substituicdo da cartilagem, os hidrogéis tém despertado grande interesse uma
vez que, além de serem biocompativeis e biodegradaveis, conseguem mimetizar as carateristicas
nativas do tecido cartilaginoso, devido a sua semelhanca com a MEC. E importante que sejam
porosos, atoxicos e capazes de promover a diferenciacdo celular (transportando condrdcitos e
fatores de crescimento) bem como a formagdo de novo tecido, através da adesao e integracdo
no tecido circundante [15].

Com o rapido desenvolvimento dos hidrogéis, existem varias fontes para o seu fabrico. Estas
matérias-primas incluem principalmente polimeros sintéticos, como a policaprolactona (PCL), o
polietilenoglicol (PEG) e o alcool polivinilico (PVA), e polimeros naturais, como o colagénio, a
gelatina e os polissacarideos. Entre eles, o PVA tem tido destaque de atencdo como material
biomédico devido a sua capacidade de adsorcdo e retencdo de agua, estabilidade quimica e
biocompatibilidade [10].

E fulcral uma escolha adequada dos biomateriais (dependendo do local de aplicacio e respetivas
amplitudes de movimento) e métodos de fabrico aguando do desenvolvimento de hidrogéis que
terdo como finalidade a substituicdo da cartilagem articular.
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2.3.1 Métodos de Fabrico

Como expectavel, os hidrogéis formados naturalmente estdo a ser gradualmente substituidos
por hidrogéis sintéticos (com estruturas de rede definidas) com o objetivo de se obter uma vida
util mais longa, maior capacidade de absor¢do de agua e melhor resisténcia mecanica. Os
hidrogéis podem entdo ser preparados a partir de componentes artificiais e, dessa forma,
apresentam uma estabilidade notavel, mesmo em condi¢cdes severas (como temperaturas
elevadas ou um ambiente muito acido ou basico) [12].

Além desta distincdo, também o método de reticulacdo conta com duas vertentes distintas:
abordagem quimica e fisica. Tal como o nome indica, a reticulagdo quimica implica a utilizacdo
de agentes quimicos para criar pontes entre os grupos -OH (ligacGes covalentes) pendentes das
cadeias. No entanto, ha que ter em conta que a biocompatibilidade dos hidrogéis pode ser
comprometida por possiveis residuos téxicos [16].

Contrariamente, a reticulagdo fisica dos hidrogéis envolve o estabelecimento de ligacGes ndo
covalentes, isto é, ligacGes de hidrogénio entre os grupos -OH, promovendo a formacdo de
microcristalitos e zonas amorfas. Permite a obtencdo de hidrogéis com um elevado grau de
intumescimento, natureza elastica (viscoelasticidade semelhante a dos tecidos) e uma
resisténcia mecanica superior aos hidrogéis obtidos por meios quimicos. Este tipo de reticulagdo
pode ser obtido através de diferentes métodos, sendo os mais habituais, freezing-thawing (FT)
e cast-drying (CD) [16].

Freezing-thawing

Nesta técnica, a reticulacdo é induzida pela combinagcdo de trés mecanismos principais:
separagao de fases liquido-liquido, ligacdo de hidrogénios e formacdo de cristalites de gelo que
expulsam as cadeias do polimero (provocando separacdo de fases). Durante o periodo de
descongelamento surgem espacos vazios (poros) entre as regibes reticuladas [16].

Ha que ter em conta que o nimero de ciclos (bem como duracdo) de FT afetam a microestrutura
dos hidrogéis e, por consequéncia, o seu intumescimento e as suas propriedades mecanicas.
Este método confere resisténcia mecanica e estabilidade suficientes aos hidrogéis, embora
providencie um aspeto opaco com pouca capacidade de expansao [14].

Cast-drying

Também conhecido por moldagem por solvente ou evaporagcdo de solvente, tem como
finalidade a lenta evaporacdo da solucdo respetiva (aquosa ou nao, por exemplo PVA) a uma
determinada temperatura e humidade aquando da secagem ao ar natural, ar quente ou
liofilizacdo (secagem por congelamento). Inicia-se pela preparagdo da solugdo do hidrogel,
passando a sua moldagem (casting) e posterior secagem (drying) [16].
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A utilidade desta técnica recai na procura por uma matriz homogénea e controlada, importante
para aplicagdes biomédicas (como lentes de contacto e pensos) que priorizam a uniformidade e
a integridade estrutural dos hidrogéis.

2.3.2 Materiais

Para tornar os hidrogéis mais adequados a regeneracdo da cartilagem articular, os seus métodos
de preparac¢do devem ser combinados com materiais sintéticos biocompativeis com excelentes
propriedades e tecnologias avancadas. Assim, esperam-se semelhancas com a matriz
extracelular natural e capacidade de fornecer um ambiente altamente hidratado para a
proliferacao celular.

Alcool Polivinilico

O PVA é um polimero sintético semicristalino, termoplastico e hidrofilico obtido a partir do poli
(vinil acetato) através de alcodlise, hidrdlise ou amindlise (formacdo de uma amida). E
frequentemente apresentado em particulas ou pds inodoros e insipidos soliveis em dgua e com
baixa capacidade de adsor¢do as proteinas. Além de apresentar boa resisténcia mecanica e
guimica, é atdxico, biocompativel e biodegradavel (ndo em condi¢cGes ambientais normais, mas
esta condicao pode ser modulada em fungdo de fatores como a presenca de grupos hidroxilo
nos atomos de carbono) sendo por isso um dos polimeros sintéticos mais utilizados na
Engenharia de Tecidos [10, 17, 18].

Hidrogéis de PVA tém sido alvo de grande interesse para a substituicdo artificial da cartilagem
por, além das carateristicas descritas acima, apresentarem estabilidade quimica e possibilidade
de adaptacdo das suas propriedades por meio de diversas estratégias. A sua preparacdo envolve
a dissolucdo do polimero seguida de reticulagdo. Devido a facilidade de reticulacdo e
processamento, os hidrogéis de PVA apresentam um elevado TAE sem comprometer as
propriedades mecanicas compativeis com as da cartilagem em termos de viscoelasticidade e
permeabilidade [10].

Contudo, ha que considerar que o peso molecular do polimero, grau de polimerizacdo e
hidrélise, concentracdo inicial e método de reticulagdo influenciam diretamente as
carateristicas do hidrogel resultante, determinando as suas aplicacGes funcionais especificas
[16, 17].

Em termos praticos, a polaridade do PVA — que influencia a sua interagdo com a agua - acelera
a reacdo de hidrélise desencadeada pela humidade atmosférica, o que resulta na degradacdo
das moléculas de aglcar em polimeros naturais. A solubilidade do PVA é afetada pelo grau de
hidrélise (pode ser dissolvido em agua, mas é estavel na maioria dos solventes organicos) [10,
19].
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Este fendmeno pode originar uma estrutura menos organizada ou homogénea, impactando as
propriedades mecanicas e estabilidade do hidrogel. Contudo, pode ser mitigado através da
reticulacdo das cadeias do polimero, onde os reagentes quimicos interagem com 0s grupos
funcionais do polimero que requerem modificagcdo (grupos hidroxilo na estrutura do PVA),
unindo as duas cadeias poliméricas através de ligacdes covalentes que complementam as
ligagcdes de hidrogénio e, consequentemente, melhorando as suas propriedades mecanicas e
térmicas (Tabela 2). Todavia, este processo reduz o grau de cristalinidade e a mobilidade da
cadeia, o que por sua vez limita o intumescimento dos polimeros e regula o volume livre das
moléculas de dgua dentro da matriz polimérica [17, 20].

Tabela 2 — Propriedades mecanicas e térmicas do PVA puro e PVA reticulado com acido subérico [3].

Resisténcia a Tragao Decomposic¢do
PVA puro 22,6 MPa 315°C
PVA reticulado 32,5 MPa 345°C

Assim, obtém-se a estabilidade estrutural crucial do hidrogel (para suportar a pressdo de
intumescimento), sendo que o grau de reticulacdo influencia diretamente a quantidade de
absorcdo de fluido e, consequentemente, as suas propriedades fisicas e biolégicas. Contudo, é
de realcar o facto de alguns agentes reticulantes poderem apresentar algum nivel de toxicidade,
comprometendo a biocompatibilidade do hidrogel [21].

Além dos varios agentes de reticulagdo conhecidos, existem também modificadores fisicos que
podem ser uma mais valia neste tipo de aplicacdo. Por exemplo, a polivinilpirrolidona (PVP) pode
ser utilizado como aditivo do PVA a fim de melhorar as propriedades mecanicas e capacidade
de retencdo de agua do hidrogel final.

Polivinilpirrolidona

O PVP (C¢H9NO), conta com um grupo carbonilo amida hidrofilico N-C=0 e uma cadeia
polimérica hidrofébica C-C. Devido a esta estrutura molecular, € um dos polimeros sintéticos
mais populares por ser solivel em agua, biodegradavel, biocompativel e contar com uma
citotoxicidade extremamente baixa. Sob a acdo de diferentes estimulos (como radiacdo, calor,
pressdo e/ou produtos quimicos), o PVP sofre reticulacdo que leva entdo a formacdo de
hidrogéis flexiveis e biocompativeis com uma excelente transparéncia [22, 23].

Até a data, embora os hidrogéis de PVP tenham sido alvo de varias investigacGes, a sua aplicacdo

ndo foi generalizada devido as propriedades mecéanicas reduzidas e baixa capacidade de
intumescimento [23].
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Posto isto, o seu interesse maximo recai na sua capacidade de aumentar o carater hidrofilico
dos materiais poliméricos misturados, nomeadamente o PVA. Assim, a combinacdo das
propriedades do PVA e PVP em misturas de PVA/PVP surgiu como uma nova ferramenta para a
preparacao de biomateriais funcionais [24].

Um método para a melhoria da resisténcia mecanica dos hidrogéis é o aumento das ligacdes de
hidrogénio, ligacGes essas que podem estabelecer-se entre os polimeros em estudo. O PVA tem
grupos hidroxilo (-OH) onde o hidrogénio pode atuar como dador de ligacbes de hidrogénio
enquanto o PVP conta com grupos carbonilo (C=0) e, por sua vez, o oxigénio pode funcionar
como recetor das ditas ligagdes de hidrogénio (Figura 5). A combinacdo destes polimeros pode
entdo resultar em interagdes intermoleculares significativas, nomeadamente liga¢cdes cruzadas
(reticulacdo fisica) [24].

Além disso, a incorporagdo de PVP em PVA conduz a uma rede forte, estavel e reticulada, pelo
gue a incorporacao desta mistura num hidrogel potencializa uma melhor estabilidade de rede,
essencial ndo apenas para resistir as exigéncias fisicas do corpo, mas também mimetizar
eficazmente as propriedades e fun¢des da cartilagem natural [25].

A LT AW LT Y
PVA

o O 0O O o)
H

H ! Ligacoes
/\ ! § de

=0 ‘\; O ] Hidrogénio

Figura 5 — Pontes de hidrogénio entre as cadeias numa mistura de PVA/PVP [24].

Nanofibras de Celulose

A celulose é o polimero natural mais abundante, produzido ndo so por arvores, mas também por
algumas algas, fungos e bactérias. Conta com diversos derivados com utilizacdo generalizada em
aplicagdes biomédicas. Entre estas derivagdes, é de realcar o facto de que as nanofibras de
celulose (NFCs) apresentam melhores propriedades mecanicas do que as proprias fibras a
macroescala [26].
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Os polimeros derivados de fontes naturais tém suscitado um crescente interesse na sintese de
hidrogéis, com destaque para as NFCs. Estes polimeros distinguem-se pelas suas propriedades
superiores, como a excelente biocompatibilidade, biodegradabilidade, elevada resisténcia
mecanica, hidrofilicidade, atividade bioldgica, transparéncia e ampla disponibilidade [26, 27].

Relativamente ao PVA puro, desempenham um efeito de reforco significativo na melhoria do
modulo de elasticidade a tragdo até 4,9 vezes com uma carga de 50% de NFCs. Também
melhoram os locais de ligacdo de hidrogénio das cadeias moleculares, promovendo desta forma
uma melhor resisténcia mecanica e viscoelasticidade aos hidrogéis finais [27].

Além de aperfeigoar a resisténcia mecénica, a sinergia entre NFCs e PVA contribui também para
melhorar as propriedades triboldgicas (relativas ao desgaste e atrito) do hidrogel, condicdo
crucial a substituicdo da cartilagem articular.

Devido ao numero elevado de grupos funcionais presentes na sua estrutura, a modifica¢cdo das
NFCs (como oxidacdo de grupos hidroxilo), tem sido explorada a fim de facilitar a sua aplicacdo
nesta area. Como vantagem tem-se o facto de a celulose oxidada demonstrar-se citocompativel.
Contudo, e apesar dos avancos conhecidos, continua a ser necessaria uma melhoria da
estabilidade aquando da integracao das NFCs noutros materiais [27].

2.4 Scaffold por Impressao 3D

A impressdo 3D, também conhecida como manufatura aditiva ou prototipagem rapida, é uma
tecnologia de fabrico avancada que permite a construcao de estruturas tridimensionais de forma
aditiva, camada a camada, com base em modelos digitais gerados por software de desenho
assistido por computador (CAD). Sdo assim obtidas estruturas muito complexas, como tecidos
artificiais de alta precisdo, sem serem necessarios moldes.

Sdo vdrias as propriedades cruciais para a impressdo 3D de uma estrutura complexa e funcional,
entre elas propriedades reoldgicas, interfaciais, estruturais, bioldgicas e de degradacdo [28].

No presente trabalho de investigacdo, a impressao 3D sera utilizada a fim da obtencdo de uma
pequena estrutura (scaffold) de HAp, responsavel por estabelecer fortes ligagdes com o o0sso
e/ou proteinas formadoras do osso (como a osteopontina), que desempenham um papel
fundamental na diferenciacdo dos osteoblastos (proliferacdo celular) e na biomineralizacdo. Sera
assim formado um composto com o hidrogel (Figura 6). Esta necessidade surge do facto de,
apesar das semelhancas com a cartilagem, os hidrogéis de PVA ainda apresentarem
propriedades mecanicas, osteocondutividade, adsor¢do de proteinas e fixacdo de células
inferiores. Assim, estas limitacdes podem ser contornadas pelo composto com HAp que,
essencialmente, sera responsavel pela unido eficaz do hidrogel ao osso [29].

Como é amplamente reconhecido, a cartilagem articular apresenta uma estrutura gradualmente
estratificada, que se estende desde uma camada superficial densa e lisa até uma zona central
porosa e calcificada. Esta organizacdo confere a cartilagem uma combinacdo Unica de
propriedades, proporcionando simultaneamente uma elevada resisténcia mecanica e baixo
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coeficiente de atrito. Essa zona calcificada permite a fixagcdo firme do scaffold produzido ao osso
[29].

Por estes motivos, a HAp foi reconhecida como um biomaterial ideal na Engenharia de Tecidos.
No entanto, as técnicas tradicionais de fabrico de scaffolds a base deste material ainda limitam
a sua utilizagdo em aplicacGes dsseas e cartilaginosas [30].

Entre as técnicas conhecidas, existem por exemplo a estereolitografia e a modelagem por
deposicdo fundida. Contudo, sdo técnicas associadas a elevados custo e complexidade, o que
limita a sua aplicacao [28].

Assim, a técnica considerada mais vantajosa para este caso de estudo é a técnica de robocasting.
O robocasting é uma técnica de impressdo 3D, usada principalmente para produzir estruturas
ceramicas ou biomateriais. Neste processo, uma suspensdo cerdamica (ou outro material) é
carregada numa seringa e extrudida de forma controlada através de um bico de uma seringa que
se move sobre uma plataforma, depositando o material camada por camada, de acordo com um
CAD. A precisdo da extrusdo depende da viscosidade do material e dos pardmetros do bico,
permitindo a criacdo de pegas com geometrias complexas [28].

Figura 6 — Representagdo esquematica da estrutura estratificada.
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Capitulo 3

3. Materiais e Métodos

Neste capitulo serd descrito com detalhe o procedimento experimental seguido no decorrer
deste trabalho, bem como os materiais, equipamentos e técnicas necessarios ao mesmo. A
Figura 7 representa esquematicamente as varias etapas, com inicio na escolha dos materiais
adequados e sua utilizagdo para a preparagao dos hidrogéis (15% pp PVA) através do método de
CD. Posteriormente, os hidrogéis produzidos foram submetidos a caraterizacdo por meio de
diversos ensaios: intumescimento, compressdao, morfologia e desgaste. Também foram
fabricados scaffolds de HAp por impressdo 3D através da técnica de robocasting, sendo utilizada
uma pasta cerdmica cuja viscosidade foi medida. Os scaffolds obtidos foram caraterizados em
termos da densidade e porosidade. No fim foram selecionados hidrogéis que foram unidos a
scaffolds cuja forca de adesdo na unido foi obtida.

Hidrogel para
Substituigdo
da Cartilagem Articular

Scaffold para
Unido ao Osso

A 4 v A4 A

Nanofibras d
PVP PVA not € Pasta ceramica
Celulose

Hidroxiapatite, Darvan, Sorbitol, Agua e PVA

‘, |

> Cast-drying < Impressdo 3D
Y A
Caraterizagao dos Caraterizagdo dos
Hidrogéis Scaffolds
Taxa de intumescimento e teor de dgua em equilibrio; Propriedades a Caraterizagdo morfoldgica; Reologia;
compressdo; Caraterizagdo morfoldgica; Coeficiente de Atrito. Densidade; Porosidade.

T Laminado

Hidrogel + Scaffold

Testes de Adesdo

Figura 7 — Fluxograma do procedimento experimental.

3.1 Materiais

Os hidrogéis produzidos no decorrer deste trabalho laboratorial consistiram em PVA (Kuraray

Poval™ 28-99 LA) cujo peso molecular é de 89,000-98,000 g/mol e grau de hidrdlise de 99-99,8
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mol%; p6 de PVP (Kuraray Poval™ 28-99 LA) com peso molecular médio de 40,000 g/mol; e NFCs
(Nanografi, Ahlatci Holding, Turquia) com peso molecular médio de 20,000 g/mol.

Para a realizacdo dos ensaios triboldgicos, foram retirados plugs de 6 mm de didmetro de uma
cabecga de fémur de porco. Como lubrificante, foi utilizado liquido sinovial.

3.2 Procedimento Experimental

3.2.1 Hidrogéis

Preparacao das SolugGes

Todos os hidrogéis foram produzidos pela técnica de CD. Contaram com uma concentragdo de
15% pp de PVA (que tendo em conta os 40g totais da solugdo, é o equivalente a 6g) e a essa
proporgao de sélido, foram adicionados 4,5% pp de PVP (1,8g). Posteriormente, dependendo do
caso, foram adicionadas diferentes concentracdes de NFCs, descritas na Tabela 3. Por fim, perfez-
se o volume total com agua destilada. Todos os ensaios contaram com um hidrogel controlo
constituido apenas por 15% pp PVA e agua.

Tabela 3 — Concentragdes dos diferentes componentes sélidos dos hidrogéis.

PVA (%) PVP (%) NFCs (%)
0PVPOC
15 0 0
OPVPOCR
4,5PVPOC
15 4,5 0
4,5PVPOCR
4,5PVPO,4C
15 4,5 0,4
4,5PVPO,4CR
4,5PVPO,8C
15 4,5 0,8
4,5PVPO,8CR
4,5PVP1,1C
15 4,5 1,1
4,5PVP1,1CR

C: Nanofibras de Celulose; R: Recozimento
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Obtidas as diferentes solugdes aquosas em frascos de Schott de 50 ml, estes foram colocados na
estufa (Binder ED 23) a 90°C durante 24h para total solubilizacdo do PVA. Passado esse periodo,
cada solucgdo foi vertida para uma caixa de Petri de 90x15 mm — também colocada na estufa na
véspera — e mantida ainda a 90°C, por uma hora. Depois, e de modo a evitar choques térmicos,
reduziram-se 10°C a cada meia hora, até serem atingidos os 372C e os hidrogéis serem por fim
retirados da estufa (Figura 8).

PVA
PVP
NFC

N
S
s D |\

Figura 8 — Esquema representativo da preparac¢do das solugdes.

Os hidrogéis obtidos foram mantidos a temperatura ambiente por 7 dias até estarem
completamente secos e aptos a sofrerem tratamento térmico (recozimento, R). Este
procedimento foi realizado novamente na estufa. Com inicio nos 37°C, a temperatura foi
aumentada 10°C a cada meia hora até os hidrogéis se encontrarem a 140°C. Os hidrogéis foram
mantidos uma hora a esta temperatura. Por fim, todos contaram com 7 dias de hidratacdo antes
de qualquer ensaio a temperatura ambiente.

Morfologia

Através da andlise da morfologia a microescala dos hidrogéis, sdo obtidas informac&es fulcrais
acerca da rugosidade e porosidade da superficie do biomaterial, resultantes da sua natureza

guimica, sintese e tratamento, que afetam carateristicas como a cristalinidade e a reticulacdo.
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Estas carateristicas podem, consequentemente, afetar a capacidade de intumescimento,
propriedades triboldgicas e mecéanicas dos hidrogéis [21].

Um Microscépio Eletrénico de Varrimento (MEV, Phenom ProX, Thermo Fisher Scientific, Reino
Unido) com uma voltagem de aceleracdo de 10 kV foi utilizado para analisar tanto a superficie
como a seccdo transversal dos materiais produzidos. Para preparar as amostras, seccoes
retangulares hidratadas (7 mm x 4 mm) dos hidrogéis foram cortadas, congeladas durante 5
horas e, posteriormente, liofilizadas durante 24 horas, utilizando um liofilizador (Alpha 1-2
LDPlus, Labtron, Fleet, Hampshire, Reino Unido). As amostras destinadas a analise da secg¢do
transversal foram imersas em azoto liquido durante 10 segundos e depois fraturadas ao meio
antes da liofilizagdo. Antes da observa¢do no MEV, todas as amostras foram revestidas com uma
camada condutora de ouro/palddio (20:80), utilizando um pulverizador de revestimento turbo-
bombeado (Q150T ES, Quorum Technologies, Lewes, Reino Unido).

Ensaios de Intumescimento e Teor da Agua em Equilibrio

Os hidrogéis sdo capazes de absorver grandes quantidades de 4gua sem perder a sua integridade
estrutural. Assim, o intumescimento e o teor de agua estdo diretamente ligados as suas
propriedades intrinsecas (como o grau de reticulacdo) mas podem também ser influenciados por
fatores externos, como pH e temperatura. As propriedades de intumescimento sdo entdo
parametros importantes para aplicagdes biomédicas, uma vez que os hidrogéis intumescidos se
assemelham ao tecido nativo [21].

Por meio de um furador com didametro de 8 mm foram recortados discos de amostras do hidrogel
hidratado (Figura 9) e, posteriormente, cuidadosamente secos com papel absorvente para
remover o excesso de agua superficial. De seguida, foram pesados (mn1) utilizando uma balanca
analitica semi-micro (A&D Instruments, GR-200-EC) e secos a 37°C até atingirem um peso
constante (m). Finalmente, as amostras secas foram colocadas novamente em &4gua até
atingirem peso contante (mn2) e pesadas de novo. Foram realizadas cinco medicGes para cada
tipo de amostra.

Figura 9 — Hidrogel depois de retirados os discos de amostras.
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O %TAE e a %TI foram calculados utilizando a equagao 1 e 2, respetivamente:

Mmhp1-Mg
%TAE =—— x 100% (1)
h1
Mh2-Mg
%TI = x 100% (2)

S

onde (mn1 € mh2) e Mg representam, respetivamente, a massa da amostra hidratada e seca.

Ensaios de Compressao

O comportamento mecanico dos hidrogéis foi avaliado através de ensaios de compressdo. A
resisténcia a compressdo, o madulo de elasticidade e a deformacdo sdo propriedades cruciais
gue requerem avaliacdo, a fim de determinar se o hidrogel tem a rigidez e flexibilidade
adequadas a substituicdo da cartilagem [21].

Os ensaios de compressdo foram realizados num texturémetro (TA, XT Express Texture Analyser
(Stable Micro Systems, UK)) (Figura 10) em modo nao confinado, com uma célula de carga de 49
N e a uma taxa de deformacdo de 0,5 mm/s, até a capacidade maxima do sensor de forga (5 kg).
O alivio da carga foi efetuado a mesma velocidade. Foi aplicada uma pré-carga de 2 N antes de
cada ensaio. Amostras com 8 mm de didametro e 1 mm de espessura e plugs de cartilagem foram
comprimidos em agua destilada.

Figura 10 — Texturometro (TA, XT Express Texture Analyser (Stable Micro Systems, UK)).
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O software TE32LiteExpress utilizado permitiu a obtencdo das curvas tensdao-deformacdo através
das quais é possivel calcular o valor do médulo tangente compressiva (Equacédo 3):

Og+As ~ Og—As
Er=——m—mm 3
T 2A¢ (3)

onde € é a extensdo, Ac é 1% e o é a tensdo.

Ensaios Triboldgicos

7

A tribologia é a ciéncia que estuda a interacdo entre superficies em movimento relativo,
analisando fendmenos como atrito, desgaste e lubrificacdo das superficies deslizantes [21].

Os ensaios triboldgicos foram realizados utilizando um tribémetro (TRB2, Anton Paar) (Figura 11)
com configuragdo pin-on-plate (TRB3, Anton Paar, Austria) a temperatura ambiente em liquido
sinovial (extraido através de aspira¢es articulares de pacientes adultos, apds consentimento
informado, pelo Dr. Nuno Ribeiro, do Hospital Lusiadas, Lisboa). O setup do ensaio consistiu em
1200 ciclos, com um movimento linear reciproco de 8 mm e uma frequéncia de 1 Hz, simulando
condicGes tipicas de marcha. A carga normal de contacto aplicada foi de 5 N. Plugs de cartilagem
articular de porco foram usados como contracorpo contra hidrogéis hidratados retangulares
finos com ~ 45 mm x 24 mm. Para obter plugs de cartilagem, fémures de porcos adultos foram
recolhidos num talho local. Um cortador cilindrico de 6 mm foi utilizado para obter os ditos plugs
osteocondrais a partir de areas planas dos condilos femorais do porco. Os plugs obtidos
apresentavam, em média, 2 mm de espessura de cartilagem com cerca de 1 mm de o0sso
subcondral aderido. Apds serem lavados com PBS, as arestas afiadas foram removidas com um
bisturi e, depois de secos com papel, foram colados (Super Glue Control, UHU GmbH & Co, KG,
Alemanha) em pinos de ago inoxidavel com 6 mm de didmetro. Foram realizados, no minimo, 6
ensaios para cada tipo de material. Também foram ensaiadas pequenas amostras retangulares
lisas de cartilagem.

Figura 11 —Tribdmetro (TRB3, Anton Paar).
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O software denominado InstrumX permitiu a obtencdo das curvas que forneceram o valor do
coeficiente de atrito, calculado por meio da Equacao 4:

H=oy (4)

onde u é o coeficiente de atrito, Fr é a forca de atrito e Fy é a forga normal.

3.2.2 Scaffolds
Preparacao da Pasta

Todos os scaffolds foram produzidos através da mesma pasta cujas respetivas concentragdes se
encontram descritas na Tabela 4. A primeira mistura foi feita entre a agua e o Darvan
(dispersante) onde, lentamente, se foram adicionando os 15g de HAp. Quando se sentiram
dificuldades nesta mesma mistura, adicionou-se entdo o sorbitol (plasticizante). Terminado este
processo, adicionou-se por fim o PVA (ligante) pois caso contrdrio, este dificultaria a dissolucdo
da HAp.

Tabela 4 — Composicdo da pasta ceramica para impressdo dos scaffolds.

%pp
Hidroxiapatite 60,4
Darvan 5
Sorbitol 6,3
Agua 26,8
PVA 1,5

Ensaios Reoldgicos

O comportamento reoldgico da pasta foi avaliado num reémetro modular compacto (MCR-92,
Anton Paar, Austria), utilizando uma geometria de 50 mm e uma distancia de medicdo de 0,1
mm. A viscosidade foi determinada no intervalo de 0,1-1000 s™' a 25°C. Foram realizadas trés
medicdes independentes.
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Impressao dos Scaffolds

Obtida a pasta e o modelo CAD no software OnShape, recorreu-se ao PrusaSlicer onde o perfil
pretendido foi adaptado as propriedades da impressora (Figura 12), nomeadamente: velocidade
de extrusdo de 1-4 mm/s, tamanho do extrusor de 0,60/0,65 mm, altura das camadas de
0,60/0,65 mm, comprimento de extrusdo de 0,60/0,65 mm e densidade de enchimento de 50%.

Figura 12 — Perfil desenhado no PrusaSlicer.

Esse ficheiro foi enviado diretamente para a impressora, ByFlow (Eindhoven, Holanda) (Figura
13).

Figura 13 — Impressora ByFlow (Eindhoven, Holanda).

Foram impressos scaffolds em forma cilindrica com 10 mm de didmetro. Depois da impressao,
foram colocados a secar na estufa a 60°C durante 24h. Terminado esse periodo, todos os
scaffolds foram colocados no forno onde ocorreu o tratamento térmico a 1100°C: 48h com uma
rampa de aquecimento e de arrefecimento, cada uma com a duracdo de 24h (Figura 14). Posto

isto, os scaffolds foram caraterizados e posteriormente unidos aos hidrogéis.
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Figura 14 — Esquema representativo da preparagdo dos scaffolds.

Morfologia

Para a observacdo da morfologia dos scaffolds recorreu-se novamente ao MEV (Phenom ProX,
Thermo Fisher Scientific, Reino Unido) com uma voltagem de aceleracdo de 10 kV. A semelhanca
dos hidrogéis, também os scaffolds foram revestidos com uma camada condutora de
ouro/paladio (20:80) - utilizando um pulverizador de revestimento turbo-bombeado (Q150T ES,
Quorum Technologies, Lewes, Reino Unido) — antes da observacdo no MEV.

Densidade e Porosidade

Com auxilio de um paquimetro comegou por medir-se a altura e didmetro dos diferentes
scaffolds (antes e depois da sinterizacdo) para se obter, através da Equacdo 5, o volume dos

mesmos:

V =nr’h (5)

onde V é o volume, r é o raio e h é a altura.
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Posteriormente a sinterizacdo, procedeu-se a medicdo da densidade pelo método de
Arquimedes, por meio do kit AMD AD-1653 (Equagdo 6):

p—ﬁxt (6)

(mar—msgya)

onde m, € a3 Massa ao ar, Msgua € a massa em agua e t é a densidade da dgua a temperatura da
realizacdo da experiéncia.

Com os valores previamente obtidos, a porosidade total foi calculada através da Equagdo 7:

Densidade Aparente

Porosidade Total = (1 — ), (7)

Densidade Teérica

sendo que Densidade Aparente :%

onde a densidade tedrica da HAp é 3,17 g/cm3, m é a massa e V é o volume geométrico
(considerando o volume de um cilindro).

3.2.3 Obtencao dos laminados (Hidrogéis com Scaffolds)

Logo apds o vazamento dos hidrogéis para caixas de Petri, os scaffolds foram colocados nas suas
superficies (Figura 15) segurados por fios, recriando-se um método de ancoragem, a 37°C. Esses
fios, por sua vez, foram colados a gobelés que permitiram ajustar a altura pretendida para os
scaffolds. Isto é, a medida que o hidrogel secou e consequentemente diminuiu o seu volume, os
gobelés foram aproximados da caixa de Petri de modo a permitir a devida integracdo dos
scaffolds. Foram produzidos dois hidrogéis para que um deles pudesse ser recozido, sendo que
foi escolhida a composicdo com resultados mais favoraveis, neste caso, 4,5PVP0,8CR.

Figura 15 — Hidrogel 4,5PVP0,8C com scaffolds aderidos.
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Ensaios de Adesao

Com o objetivo de estimar a forca de adesdo entre os scaffolds e os hidrogéis, foi desenhada
(através do software OnShape) e impressa (Original Prusa i3 mk3s+) uma peca quadrada com
dois furos distintos: na superficie superior, um furo que apenas permitiu a passagem do scaffold
e na superficie inferior, um furo maior onde o hidrogel (recortado circularmente) ficou alocado.
Também foram impressos pinos com didmetros correspondentes a cada scaffold que foram
devidamente colados (Adesivo Instantdneo 401, Loctite, Henkel, Irlanda) a superficie dos
mesmos. A esses pinos, por sua vez, foram presos grampos onde o fio foi atado (Figura 16).

No momento do ensaio, a peca que segurava a estrutura hidrogel + scaffold foi fixa com o auxilio
de um torno de bancada que se situava diretamente por baixo de uma roldana por onde passava
o fio. Além de amarrar o grampo, o fio segurava na outra extremidade um recipiente plastico
gue ao ser cheio com pequenas esferas de chumbo, permitiu determinar o peso necessario para
a descolagem entre o scaffold e o hidrogel. Para tal, o copo foi pesado no fim de cada ensaio e a
tensao de adesdo foi estimada por meio da Equacao 8:

F

Tensdo de Adesdo = n (8)

onde F é a forca exercida em N e A é a 4rea da base de cada scaffold, em m?.

Foram realizados oito ensaios no total, quatro para cada hidrogel com e sem R (4,5PVP0,8CR e
4,5PVPO0,8C).

Figura 16 — Esquema representativo dos ensaios de adesdo realizados.
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Capitulo 4

4. Resultados
4.1 Hidrogéis
Morfologia

Na Figura 17 sdo apresentadas as imagens obtidas por MEV, com ampliacdao de 80x, da secc¢do
transversal dos hidrogéis OPVPOCR (controlo), 4,5PVPOCR e 4,5PVPO0,8CR, respetivamente. As
imagens mostram que independentemente da composicdo, todos os hidrogéis revelaram uma
estrutura compacta sem porosidade.

a) b) c)

2 it Ak g k¥
300 ym " 300 pm B -
SE_MAG: 80 x HV: 20.0 kV SE_MAG: 80 x HV: 20.0 kV. SE_MAG: 80 x HV: 20.0 kV.

Figura 17 — Analise MEV da secgdo transversal dos hidrogéis: (a) OPVPOCR; (b) 4,5PVPOCR; (c) 4,5PVP0,8CR.

Taxa de Intumescimento e Teor de Agua em Equilibrio

Os resultados obtidos para a Tl estdo representados na Figura 18, onde a primeira barra
corresponde a cartilagem natural de porco para comparacao.

A adicdo de NFCs aos hidrogéis anteriormente compostos apenas por PVA e PVP provocou um
aumento consideravel da absor¢do de agua. Além disso, conclui-se ainda que quanto maior a
concentracao de NFCs, maior a sua Tl, sendo o hidrogel 4,5PVP1,1C o que apresentou o maior
valor. Quando comparados os hidrogéis sem e com R, observa-se que os hidrogéis sem
tratamento térmico atingiram valores de absorcdo de agua mais elevados e, portanto, mais
aproximados a Tl da cartilagem natural (333,4%).
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Figura 18 —Taxa de intumescimento.

Mantendo o padrdo dos resultados anteriores, também o TAE é diretamente influenciado pela
concentracdo de NFCs: quanto maior, maior o TAE (Figura 19). Este parametro permite ainda
concluir, a semelhanca do caso anterior, que os hidrogéis sem R apresentam valores de TAE mais
aproximados ao valor da cartilagem natural (74,5%).
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Figura 19 —Teor de dgua em equilibrio.
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Ensaios de Compressao

Os diferentes hidrogéis, bem como plugs da cartilagem de porco, foram submetidos a ensaios
mecanicos de compressao a fim de se calcularem os respetivos médulos tangentes a compressdo
(Figura 20).
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Figura 20 — Curvas tensdo-extensdo a compressao dos diferentes hidrogéis e respetivo médulo tangente: (a) sem
recozimento; (b) com recozimento.

Os resultados mostram que a medida que a deformag¢do aumenta, o modulo tangente aumenta
também. Todos os hidrogéis sem tratamento térmico tém um maddulo tangente inferior ao da
cartilagem natural, contudo, a aplicacdo de um recozimento conduz a que o médulo tangente
dos hidrogéis aumente de tal forma que alguns hidrogéis tenham valores semelhantes aos da
cartilagem natural, nomeadamente o 4,5PVP0,4CR e o0 4,5PVP0,8CR.
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Ensaios Triboldgicos

O coeficiente de atrito dos hidrogéis (e cartilagem natural) também foi avaliado e os resultados
obtidos estao dispostos na Figura 21.

E notdrio que os hidrogéis apenas constituidos por PVA e PVP, sem e com R, revelaram sempre
um coeficiente de atrito superior ao da cartilagem natural. Contudo, quando adicionadas NFCs
aos hidrogéis, este coeficiente diminuiu significativamente sendo por fim inferior ao valor de
referéncia da cartilagem natural (0,043). Os menores valores de coeficiente de atrito foram
obtidos para os hidrogéis com NFCs recozidos.

O tratamento térmico aumentou consideravelmente o coeficiente de atrito do hidrogel
4,5PVPOCR, sendo, neste parametro, praticamente o Unico afetado pelo tratamento de R.
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Figura 21 — Coeficiente de atrito dos diferentes hidrogéis.

ApOds os ensaios de desgaste, os hidrogéis recozidos foram observados por MEV. Na Figura 22,
sdo apresentadas as imagens obtidas da superficie de desgaste dos hidrogéis OPVPOCR e
4,5PVPOCR, respetivamente, onde se podem observar varios riscos. Na superficie do OPVPOCR
também é possivel observarem-se “ripples”. Por sua vez, ndo foi possivel identificar qualquer
pista de desgaste nos hidrogéis que tém NFCs na sua composicado.
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a) b)

SE MAG: 30 x HV: 20.0 kV SE MAG: 30 x HV: 20.0 kV

Figura 22 — Imagens MEV da superficie dos hidrogéis: (a) OPVPOCR; (b) 4,5PVPOCR.

4.2 Scaffolds

Ensaios Reoldgicos

Na Figura 23 estdo representados os valores de viscosidade da pasta ceramica que foi usada na
impressdo dos scaffolds. Pela observagdo da curva, conclui-se que a pasta tem um
comportamento pseudoplastico dado que a viscosidade diminui a medida que a taxa de corte
aumenta.
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Figura 23 - Viscosidade da pasta vs velocidade de corte.
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Morfologia

A superficie dos scaffolds, representada na Figura 24, revela duas porosidades diferentes: na
Figura 24b, a porosidade evidente deve-se a taxa de preenchimento programada, enquanto na
Figura 24c, a porosidade em menor escala é devida a falta de densifica¢do total no processo de
sinterizagdo. Os “infilled” poros apresentados nas figuras 24a e 24b, criados pela prépria
impressdo, tém uma dimensdo aproximada até 1000 um enquanto que no seu interior, a
interligagdo entre poros mede aproximadamente 200-500 um. J4 os microporos observados na
Figura 24c sdo devidos a sinterizagdo incompleta e tém dimens&es que variam entre 1-2 um.

SE MAG: 20 x HV: 20.0 kV SE_MAG: 1000 x_HV: 20.0 kV

Figura 24 — Superficie dos scaffolds: (a) macroescala; (b) MEV 20x; (c) MEV 1000x.

Densidade e Porosidade

A Tabela 5 retne as propriedades fisicas dos scaffolds apds o periodo de sinterizacdo.

Tabela 5 — Dimensdes, densidade e porosidade dos scaffolds obtidos.

=10 mm

Diametro (mm) 8,07+0,17
Altura (mm) 5,66+0,14
Densidade (g/cm?) 2,55+0,12
Porosidade (%) 66,8+1,9
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4.3 Hidrogéis com Scaffolds

Ensaios de Adesao

Na tabela 6 sdo apresentados os valores obtidos nos ensaios de adesdo. Por observacdo dos
mesmos, conclui-se que no hidrogel 4,5PVP0O,8CR a tensdo de adesdo é superior
comparativamente ao hidrogel 4,5PVP0,8C.

Tabela 6 — Tensdo de adesdo entre os scaffolds e o hidrogel.

4,5PVvP0,8C 4,5PVP0,8CR

Tensdo de Adesdo (MPa) 0,17 £0,15 0,68 +0,17
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Capitulo 5

5. Discussao de Resultados

Foram produzidos hidrogéis com e sem R a fim de se analisar a influéncia do tratamento térmico
nas diferentes propriedades estudadas, uma vez que é referido na literatura que o grau de
reticulacdo aumenta em funcdo da temperatura do tratamento térmico [31]. Foram escolhidos
os 140°C por se situarem acima da temperatura de evapora¢do da agua (100°C) e entre a
temperatura de transigdo vitrea (60-85°C) e o ponto de fusdo (180-230°C) do PVA. Contudo, é de
se realgcar que os hidrogéis apds R (sem hidratacdo) se tornam menos transparentes
(consequéncia de uma maior cristalinidade), mais quebradicos e mais dificeis de manipular sem
fraturar [32].

Relativamente a Tl e TAE, como seria expectdvel, os hidrogéis sem tratamento térmico
apresentaram valores de intumescimento superiores aos hidrogéis com R (Figura 18): quanto
maior a temperatura de reticulacdo, menor a Tl. O PVA, polimero hidrofilico, contém um nimero
elevado de grupos hidrofilicos -OH que facilmente formam pontes de hidrogénio com moléculas
de agua livres. Desta forma, a dgua tem facilidade em preencher os espacos entre as cristalites
do PVA. Esta reorganizacdo das cadeias poliméricas resulta numa maior densidade e
cristalinidade do hidrogel, que por consequéncia reduz os espacos livres entre as cadeias do PVA,
limitando a dita capacidade de retencdo de agua. Além disto, também a formacdo de ligacGes
intermoleculares mais fortes entre as cadeias poliméricas durante o R é propensa a reduzir a
disponibilidade de grupos hidrofilicos -OH para interagir com a agua [31, 32].

Contudo, independentemente se sofreram ou ndo tratamento térmico, os hidrogéis com NFCs
revelaram sempre valores mais elevados de Tl e TAE (Figura 19) do que aqueles compostos
apenas por PVA e PVP. Tal deve-se ao facto das NFCs terem uma grande area superficial com um
elevado nimero de grupos hidroxilo (-OH) numa estrutura organizada, capazes de formarem
pontes de hidrogénio com a agua, resultando numa Tl mais elevada sem comprometer a
estabilidade da estrutura do hidrogel durante este processo [33].

Para os hidrogéis ndo recozidos verificou-se que quanto maior o conteido de agua, menor o
modulo tangente, contudo no caso dos hidrogéis recozidos essa tendéncia ja ndo se verifica
(Figura 20). Tal pode ter sido devido a formacdo de ligagGes quimicas cruzadas durante o
recozimento entre os grupos hidroxilo e carboxilo existentes nos varios compostos e ao aumento
da cristalinidade. Contudo, independentemente de os hidrogéis serem ou ndo tratados
termicamente, verificou-se que os hidrogéis com a maior quantidade de NFCs (4,5PVP1,1C e
4,5PVP1,1CR) tiveram o pior comportamento a compressao, sendo que tal pode ser atribuido a
dificuldades na dispersdo das particulas de celulose. De acordo com varios autores [34], existe
um ponto critico em termos de conteido de NFCs apds o qual existe perda das respetivas
propriedades mecanicas devido a formacdo de pequenos aglomerados. Estes sdo responsaveis
pelo aparecimento de fissuras que contribuem para a formacdo de microporos na matriz com
influéncia no mecanismo de perda de energia e consequente flexibilidade do hidrogel,
conduzindo a uma elasticidade reduzida. Além disto, as NFCs também podem modificar a
estrutura da rede tridimensional do hidrogel, interferindo na formacao de ligacdes entre as
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cadeias de PVA e PVP, desencadeando uma reducdo da densidade da rede. Estes fatores
contribuem entdo para a notédria reducdo da resisténcia mecanica do hidrogel com maior
percentagem de NFCs, tornando-se o mais desfavoravel neste ambito [33].

Outro dos parametros estudados no presente trabalho, importante para a selecdo de materiais
adequados para substituicdo da cartilagem, é o coeficiente de atrito que deve ser igual ou
inferior ao da cartilagem natural, também testada. No entanto, note-se que os valores do
coeficiente de atrito da cartilagem articular podem variar numa vasta gama. Esta variabilidade
depende de diversos fatores como a geometria do sistema de desgaste, os parametros do ensaio
(como a velocidade de deslizamento ou a carga aplicada) ou ainda as prdprias carateristicas do
lubrificante utilizado [16].

Focando no atrito propriamente dito, identificado nos hidrogéis, este é influenciado por dois
mecanismos principais: deformacdo eldstica (quando a velocidade de deslizamento é baixa) e
deformacdo hidrodindmica (perante velocidades elevadas, a viscosidade do fluido de
lubrificacdo torna-se o principal fator de resisténcia). Este comportamento da-se pela adsor¢do
de moléculas de fluido, neste caso liquido sinovial, nas superficies dos hidrogéis, que influenciam
a dindmica de atrito. Esta dindmica, por sua vez, depende da taxa de deslizamento e da interacdo
entre o fluido e os hidrogéis [35].

Shi et al. [36] produziram hidrogéis de PVA/PVP com diferentes graus de polimerizacdo e
concentracdes de PVA. O coeficiente de atrito aumentou com o aumento do grau de
polimerizacdo do PVA. Em contrapartida, na regido de baixa carga e sob lubrifica¢do liquida, esse
mesmo coeficiente diminuiu com o aumento da concentracdo de polimero. A presente
lubrificacdo bifasica (semelhante a da cartilagem articular natural, porosa e com uma elevada
guantidade de agua) foi vista como o principal fator para a manuteng¢do de um baixo coeficiente
de atrito do hidrogel em questdo, quando deslizou contra esferas de ago inoxidavel [37].

Sobre o presente trabalho laboratorial, primeiramente, realca-se o facto de que os valores do
coeficiente de atrito dos diferentes hidrogéis se mantiveram praticamente constantes antes e
depois do tratamento térmico (Figura 21). Além da consisténcia, todos esses valores foram
baixos devido ao facto de os hidrogéis conterem uma elevada quantidade de dgua — o TAE
conseguiu atingir mais de 70% - pelo que, quando sujeitos aos ensaios, os hidrogéis assumiram
um bom suporte de carga fluida. A semelhanca dos ensaios de compressdo, também a
cristalinidade dos hidrogéis influencia os resultados dos ensaios tribolégicos: ao serem
recozidos, a cristalinidade dos hidrogéis melhora, dificultando a entrada de moléculas de adgua
na matriz polimérica. Assim, um menor TAE implica uma menor adesdo dos materiais da
contraface, resultando num coeficiente de atrito inferior [16, 35].

No decorrer dos ensaios, quando os plugs de cartilagem deslizam sobre os hidrogéis, o seu
liquido interior é exsudo para fora, formando-se uma pelicula de fluido na regido de contacto
gue reduz o atrito. Essa mesma pelicula quebra-se e restitui-se continuamente no decorrer do
teste. Durante esse processo, o liquido flui de volta para a parte inferior da interface de contacto
a fim de restabelecer a agua perdida e induzir a recuperag¢do gradual das propriedades
mecanicas do hidrogel em estudo. Tendo em conta esta condi¢do, quanto mais liquido existir no
interior do material testado, mais facilmente se formard a pelicula com funcdo de auto-
lubrificacdo que contribui positivamente para um atrito reduzido. Este fendmeno revela
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concordancia com os resultados obtidos para o TAE, uma vez que os hidrogéis com uma maior
guantidade de dgua, demonstraram um menor coeficiente de atrito [35, 38].

Todavia, existe uma excecdao a esta linearidade. Como mencionado anteriormente, todos os
hidrogéis revelaram um coeficiente de atrito constante independentemente do tratamento
térmico. Por sua vez, o hidrogel 4,5PVPOCR aumentou drasticamente o seu coeficiente de atrito
(de 0,048 para 0,165) quando recozido.

As diferencas no coeficiente de atrito do hidrogel de PVA/PVP (sem NFCs) apds R, surgem,
provavelmente, das mudancas na estrutura do material e nas propriedades da sua superficie
induzidas quer pelo tratamento térmico, quer pela auséncia de NFCs. O tratamento térmico sé
por si promove o aumento da reticulacdo e, possivelmente, aumenta a cristalinidade da
estrutura PVA/PVP. Estas altera¢des tornam o hidrogel menos flexivel e reduzem a hidrata¢do da
superficie e consequente lubrificacdo mediada pela dgua (em conjunto com o liquido sinovial
utilizado como lubrificante para os testes triboldgicos). Estes fatores aumentam entdo o
coeficiente de atrito, como verificado. Além disto, o R é propenso a criar uma superficie mais
rigida e aspera, o que no caso dos hidrogéis de PVA/PVP puros contribui também para um maior
atrito sentido durante o deslizamento.

Contudo, esta condicdo ndo se verificou nos hidrogéis onde foram adicionadas NFCs, tendo estes
manifestado os coeficientes de atrito mais reduzidos. As NFCs tém como vantagem uma baixa
densidade, elevada resisténcia mecanica e baixo coeficiente de expansdo térmica, sendo um
material de fase de reforco ideal, com capacidade de melhorar a estabilidade térmica da matriz
polimérica. Além disso, contam ainda com excelentes capacidades de retencdo de agua devido
a sua grande area de superficie e hidrofilicidade, que faz com que este material adira fracamente
a matriz polimérica, separando-se facilmente da superficie da matriz. Assim, a dgua retida pode
provocar uma camada lubrificante na superficie do hidrogel, tornando-a mais lisa e
neutralizando os efeitos de secagem desencadeados pelo tratamento térmico (evitando também
o seu endurecimento excessivo). Consequentemente, o hidrogel é entdo protegido do desgaste,
pelo que o coeficiente de atrito é reduzido. Além disso, devido a elevada biocompatibilidade,
esta camada de NFCs pode efetivamente melhorar a citotoxicidade do hidrogel final [39].

Posto isto, é de reforcar a ideia de que a combinacdo de PVA/PVP e NFCs permite a obtencdo de
uma rede mais estavel e sinérgica durante o processo de R. Neste caso, as NFCs sdo aptas a
manter um equilibrio entre elasticidade e resisténcia, reduzindo entdo a tendéncia do material
de exibir um coeficiente de atrito elevado.

E ainda de realcar que os hidrogéis compostos por NFCs apresentam uma estrutura bifasica
semelhante a da cartilagem natural devido a elevada quantidade de dgua no seu interior. A teoria
bifasica é aplicavel a estes hidrogéis devido a deformacdo da matriz e a pressurizacdo do fluido
intersticial que suporta a carga. Apds o intumescimento, a estrutura interna densa reduz a
permeabilidade da rede, o que é positivo para o suporte de carga de fluido. Nomeadamente o
hidrogel 4,5PVP0,8CR, que revelou o melhor médulo de compressado, é propenso a melhorar a
capacidade de suporte de carga do hidrogel, diminuindo o contacto sdélido-sélido entre as
contrafaces e, consequentemente, provocando o reduzido coeficiente de atrito em questao [40].

Dada a aplicagdo pretendida, é fulcral o desenvolvimento de um hidrogel resistente ao desgaste
para evitar a sua degradacdo, pois estarda em contacto com a cartilagem natural. A fim de se
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avaliar esta condicao, a superficie dos materiais recozidos foi analisada por MEV. Nas imagens
obtidas, com a mesma ampliacdo, é percetivel a presenca de pistas de desgaste nos hidrogéis
OPVPOCR e 4,5PVPOCR, hidrogéis esses que apresentaram um maior coeficiente de atrito (Figura
22). J4 os hidrogéis com NFCs ndo revelaram qualquer desgaste nas respetivas superficies,
condicdo que corroborou com o reduzido coeficiente de atrito demonstrado.

Para prosseguir o trabalho, as propriedades dos hidrogéis foram comparadas de forma a
selecionar dois hidrogéis para serem integrados scaffolds de HAp com vista a permitir a fixacdo
do hidrogel ao osso subcondral de acordo com o método esquematizado na Figura 3. A sele¢do
dos hidrogéis baseou-se primeiramente nos valores de coeficiente de atrito, sendo fulcral um
valor igual ou inferior aquele obtido para a cartilagem natural. Dada esta exigéncia, os hidrogéis
sem NFCs foram excluidos. Posteriormente, entre os trés hidrogéis restantes, utilizaram-se os
valores do médulo tangente como forma de sele¢do. O mdédulo deve ser o mais semelhante ao
da cartilagem para o conjunto ter a mesma deformacdo quando é comprimido. Por ultimo, usou-
se como critério a quantidade de agua que também devera ser elevada para permitir uma boa
lubrificacdo e a possivel utilizacdo futura do hidrogel como veiculo para a entrega controlada de
farmaco. O hidrogel que reuniu as melhores propriedades foi o 4,5PVP0,8CR.

Antes dos scaffolds serem impressos, foram realizados ensaios reoldgicos a pasta a utilizar. A
curva viscosidade vs taxa de corte obtida (Figura 23), permitiu verificar que esta pasta tem um
comportamento pseudopldstico, como pretendido, para que no momento da extrusdo (quando
a taxa de corte for elevada) a viscosidade da pasta diminua. Porém, depois da extrusdo, a taxa
de corte tende para zero, e consequentemente a viscosidade do filamento aumenta garantindo
consisténcia suficiente para manter a sua forma [41, 42].

A porosidade dos scaffolds foi projetada de forma a promover a osteointegracdo, sendo que para
tal foi usado um “infilled” de 50% e uma temperatura e tempo de sinterizagao de forma a evitar
uma densificacdo total da HAp com o objetivo de se obterem dois niveis de porosidade (Figura
24): poros maiores que resultaram do “infilled” programado durante a impressdo e que
proporcionam um espaco vazio para ser preenchido por tecido que permite o fluxo de nutrientes
e vasculariza¢do; e poros menores, formados devido a ndo densificacdo total do material durante
a sinteriza¢do, que conduzem ao aumento da area de superficie que ird desencadear um rapido
preenchimento por parte do tecido fibroso [43, 44].

Scaffolds com 10 mm de diametro foram produzidos e inseridos no hidrogel selecionado como
sendo o que apresenta maior potencial para ser substituto de cartilagem, 4,5PVP0,8CR. Para
efeitos de comparacdo, a experiéncia foi também realizada num hidrogel com a mesma
composi¢cdo, mas sem tratamento térmico, 4,5PVP0,8C. Formaram-se assim dois laminados
distintos (Figura 15). A fim de se comprovar a eficacia desta unido, os laminados foram sujeitos
a ensaios de adesdo (Figura 16). Os resultados obtidos neste ensaio (Tabela 6) sdo uma
estimativa aproximada dos valores de adesdo, dado que devido a geometria do ensaio, a zona
da unido ndo estava num estado puro de tracdo. Assim, estes sdao valores inferiores aos que se
esperariam obter se fosse realizado um ensaio uniaxial de tracdo. Os dois hidrogéis tiveram, em
média, valores de tensdo apropriados para a aplica¢do, sendo o mais baixo de 0,17 + 0,15 MPa
correspondente ao hidrogel sem R (o0 que equivale a uma massa de 868,63g). Todavia, o hidrogel
4,5PVP0,8CR destacou-se com o seu valor médio de 0,68 + 0,17 MPa (3484,75g). Este resultado
demostra que é possivel aderir um hidrogel a base de PVA a um scafffold de HAp. A adesdo deve

42



ter tido dois termos: um termo correspondente a adesdo fisica provocada pela rugosidade das
superficies e um termo correspondente a adesdo quimica dado que tanto o PVA como a HAp
tém grupos -OH entre os quais se podem estabelecer ligacGes de Van der Waals.
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Capitulo 6

6. Conclusao

A otimizagdo das propriedades mecanicas de um hidrogel é fulcral para o seu eficaz desempenho
in vivo, neste caso, como substituto da cartilagem articular. Este deve ser capaz de suportar as
cargas mecanicas aplicadas nas articulacGes, reter uma quantidade adequada de agua, ter um
baixo coeficiente de atrito e deve ter uma boa adesdo ao tecido nativo circundante.

A escolha dos materiais constituintes de um hidrogel influencia diretamente as suas
propriedades, pelo que na presente dissertacdo foram abordadas diferentes composi¢des a base
de PVA, PVP e NFCs, com o objetivo de averiguar qual a melhor formulacdo para substituto de
cartilagem articular. Para uma decisdo apropriada, também foram testados plugs de cartilagem
natural. Além de diferentes materiais, foi ainda abordada a eficacia de um tratamento térmico
de recozimento a 140°C.

Em termos de TAE, os hidrogéis sem R aproximaram-se mais do valor referente a cartilagem
natural (74,5%), sendo o hidrogel 4,5PVP1,1C o que se destacou mais (72,3%), até mesmo
quando recozido (55,2%). Daqui conclui-se que quanto maior a quantidade de NFCs presente,
maior a quantidade de agua absorvida.

Relativamente aos ensaios de compressdo realizados, conclui-se que o tratamento térmico
melhora a resisténcia mecanica dos hidrogéis. Inclusive, os hidrogéis 4,5PVP0,4CR e 4,5PVP0,8CR
revelaram um madulo tangente praticamente coincidente com o da cartilagem natural, sendo,
portanto, capazes de acompanharem a deformacdo da cartilagem quando esta é comprimida.
Neste topico, uma maior percentagem de NFCs prejudicou a resisténcia do respetivo hidrogel
(4,5PVP1,1CR).

Os ensaios triboldgicos e posteriores imagens MEV revelaram que os hidrogéis compostos por
NFCs tiveram valores de coeficiente de atrito consideravelmente inferiores aqueles apenas
compostos por PVA e PVP. Nomeadamente quando recozidos, os hidrogéis com NFCs
apresentaram coeficientes de atrito mais baixos (0,027-0,029) que a propria cartilagem (0,043).

Analisados todos os resultados, conclui-se que o hidrogel 4,5PVP0,8CR é o mais apto para
substituir a cartilagem articular. Todavia, para ultrapassar a possivel limitacdo referente a adesao
do hidrogel aquando da cirurgia, este foi posteriormente unido com sucesso a um pequeno
scaffold de HAp (com carateristicas como osteocondugdo, osteoinducdo e semelhanca a
composicdo do tecido désseo) de modo a facilitar a unido do hidrogel ao osso e respetiva
proliferacdo celular, através da sua porosidade (condicdo ndo verificada nos hidrogéis
desenvolvidos).

Esta mesma adesdo foi comprovada através de um teste de adesdo desenhado para este caso
em particular, onde se obteve que a tensdo necessaria para desunir os scaffolds da superficie do
hidrogel em questdo foi de 0,68 + 0,17 MPa. Este resultado permite apreender que, na hipotese
de aplicacdo clinica, este laminado ndo sofreria descolamento no momento da sua insercdo no
paciente. E assim comprovado o potencial deste material estratificado (hidrogel + scaffold) como
substituto da cartilagem articular.
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6.1 Perspetiva Futura

Tal como proposto, foi desenvolvido um composto (hidrogel + scaffold) que se considera capaz
de substituir eficazmente a cartilagem articular. Contudo, antes deste ser realmente implantado,
existem alguns parametros que podem ser melhorados.

Antes de mais, um melhor TAE, na casa dos 70-80%, seria preferivel para que o hidrogel se
assemelhasse mais a cartilagem natural. Este valor iria contribuir diretamente para uma maior
flexibilidade do hidrogel e consequente capacidade de absorcao de impacto.

A esterilizacdo dos materiais também seria um tépico relevante a considerar de forma a garantir
gue estes sejam seguros e livres de contaminantes que possam causar infecdes ou outras
complicacGes ao paciente. Contudo, a resisténcia dos hidrogéis a esterilizagdo também deve ser
tida em conta, pelo que as suas propriedades, nesta circunstancia, devem ser reavaliadas.

Também a sua estabilidade bioldgica deveria ser testada, de forma a garantir que o hidrogel seja
resistente a degradac¢do enzimatica sem afetar as suas propriedades mecanicas.
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