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Sommario

La presente tesi illustra unmetodo innovativo per la produzione di scaffold bioceramici utilizzati
nell’ingegneria tissutale per la rigenerazione del tessuto osseo.

Il metodo, denominato gel casting, punta a semplificare il processo produttivo, facendo a meno
di schiume polimeriche da replicazione o materiali sacrificali, ma sfruttando le proprietà reologiche
di una dispersione acquosa di particelle ceramiche attivate tramite una base alcalina o un sale di
ammonio (attivazione ibrida).

La superficie del Biovetro, soggetto ad attivazione basica, non si dissolve semplicemente, ma
forma prodotti poco solubili in acqua quali composti C-S-H, gli stessi trovati nei cementi. Avvenuto
lo schiumaggio, la ‘malta vetrosa’ gela in situ sostenendo la porosità introdotta direttamente tramite
agitazione. Lo scaffold viene poi ultimato con la sinterizzazione.

In questa tesi si esplora la praticabilità di questo metodo su un range di materiali oltre che sui
classici biovetri ormai noti in letteratura. Si valuta inoltre, il concetto di attivazione ibrida, e le
implicazioni che ne derivano sulle proprietà del biomateriale.

I risultati mostrano come il gel casting sia un metodo efficace ed estendibile anche a ceramici
a base di nitruro di silicio, per creare delle schiume con morfologia adeguata per uno scaffold e
con distribuzione di porosità e interconnessioni possibilmente superiori ai valori ottenibili con altri
metodi. L’attivazione ibrida è inoltre utilizzabile al posto dell’attivazione alcalina e mostra risultati
incoraggianti quando si tratta di lasciare invariata la composizione originaria del biomateriale e
preservare le sue caratteristiche di biocompatibilità, bioattività e biodegradabilità.
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Abstract

This thesis illustrates an innovative method for the production of bioceramic scaffolds used in
tissue engineering for bone regeneration.

The method, called gel-casting, aims to simplify the production process by removing the use of
any replication polymeric foams or sacrificial materials, and by exploiting the rheological properties
of an aqueous dispersion of ceramic particles activated via an alkaline base or an ammonium salt
(hybrid activation).

The surface of the Bioglass, subjected to basic activation, does not simply dissolve, but forms
products that are not very soluble in water such as C-S-H compounds, the same found in cements.
A foamed aqueous ceramic slurry undergoes in situ gelation, supporting the porosity introduced
directly by stirring. The scaffold is then completed with sintering.

This thesis explores the practicability of this method on a range of materials as well as on the
classic bioglasses known in literature. The concept of hybrid activation and its implications on the
properties of the biomaterial are also evaluated.

The results show that gel casting is an effective method which can be extended to ceramics
based on silicon nitride, in order to create foams with an appropriate morphology for a scaffold and
with a distribution of porosity and interconnections whose values are possibly higher than those
achievable with other methods. Hybrid activation can also replace alkaline activation and shows
encouraging results when it comes to leaving the original composition of the biomaterial unchanged
and preserving its characteristics of biocompatibility, bioactivity and biodegradability.
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Capitolo 1

INTRODUZIONE

I difetti nelle ossa e le loro ripercussioni nei disturbi della funzionalità scheletrica e musco-
lare sono diventati un grosso problema che la medicina si trova ad affrontare con maggiore fre-
quenza, principalmente per l’aumento dell’età media della popolazione mondiale e per lo sviluppo
sociale[125]. Ogni giorno, centinaia di operazioni chirurgiche sono effettuate per una varietà di ca-
sistiche: danni causati da traumi, la sempre più utilizzata chirurgia per la rimozione di tumori, sta-
bilizzazione di tratti spinali e più in generale ortopedia, chirurgie maxillo-facciali e cranio-facciali;
dei casi, molti non sono curati adeguatamente perché i difetti delle ossa che superano una dimen-
sione critica non possono essere riparati tramite l’autonoma rigenerazione del tessuto osseo, nella
pratica si ricorre al trapianto. Autotrapianto (donatore di sé stesso), allotrapianto (donatore della
stessa specie) e xenotrapianto (donatore da specie diversa) possono essere strategie utilizzate per
la risoluzione del problema, l’innesto autologo è tuttora considerato lo standard per via dell’abilità
nel supportare osteogenesi e osteoinduzione. Tuttavia, questa procedura ha i suoi più grandi limiti
nella scarsa disponibilità di tessuto utilizzabile nel corpo del paziente, nella necessità di ulteriore
chirurgia e nella morbidità che provoca nel sito donatore. Un’alternativa promettente e senza il pro-
blema della disponibilità è data da allotrapianto e xenotrapianto, tuttavia, comparati al trapianto di
tessuto autologo, sono caratterizzati da peggiori proprietà di osteoinduzione e velocità di integrazio-
ne; essendo non-self producono una risposta immunitaria dell’organismo che può portare a rigetto,
oltre che al rischio di contaminazione e trasmissione di virus dal donatore. L’ingegneria tessutale
trova una soluzione a questi problemi e lo fa puntando a rigenerare i tessuti. Con questo approccio,
la rigenerazione del tessuto osseo è ottenuta combinando cellule dal corpo umano con scaffold di
biomateriale: metalli, polimeri o ceramici che fanno da terreno di coltura per le nuove popolazioni
di tessuto. Gli scaffold così prodotti devono poi interagire con le cellule e i mezzi di coltura dalla
fase in vitro fino all’impianto; è necessario quindi che possano ospitare una quantità sufficiente di
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2 CAPITOLO 1. INTRODUZIONE

cellule e supportarle per alcune settimane sino all’intervento.
Così come ogni materiale d’impianto, lo scaffold ideale deve garantire alcune proprietà:

• deve avere una struttura altamente porosa e altamente interconnessa; i pori devono infatti
essere di una dimensione comparabile a quella dei capillari e delle cellule del tessuto osseo che
la popoleranno successivamente, per garantire il trasporto di ossigeno, nutrienti e materiale
di scarto dentro e fuori dallo scaffold. Se i pori sono troppo piccoli potrebbero bloccare il
passaggio delle cellule, se troppo grandi possono diminuire l’effetto di generazione di nuovo
tessuto non permettendo alle cellule di riempire i pori durante la proliferazione.

• deve essere biocompatibile: non deve perciò provocare reazioni tossiche o risposta infiamma-
toria in fase di inserimento nell’organismo, e la sua chimica superficiale, deve essere adatta
per l’adesione, la proliferazione e la migrazione di cellule e proteine in vitro.

• deve essere biodegradabile: la degradazione graduale degli scaffold aiuta a fare spazio a
nuovo tessuto e evita un secondo intervento chirurgico per la rimozione dell’impianto. La
degradazione deve essere di una velocità compatibile con quella della formazione di nuovo
tessuto, inoltre il debris prodotto della degradazione non deve essere tossico per l’organismo.

• deve essere bioattivo: formare un legame intimo con l’osso dell’ospite per prevenire movi-
menti e infiammazione nella zona di conatatto.

• deve garantire sufficienti proprietà meccaniche: la struttura porosa non deve compromettere
eccessivamente la resistenza del materiale. [7, 125]

La più grande difficoltà nel design di uno scaffold è quella di soddisfare tutte queste caratteristiche
che sono per natura messe in competizione (struttura porosa e proprietà meccaniche ad esempio),
ciò fa sì che si debba lavorare in una finestra di formulazioni e proprietà molto limitata. Recente-
mente molti ricercatori hanno proposto nuove alternative per materiali e metodi produttivi. Tra i
materiali più ricercati per questa applicazione ci sono i materiali bioceramici o compositi di bioce-
ramici, in particolare, i biovetri silicatici e i vetro-ceramici contenenti apatite e wollastonite sono
frequentemente ricercati per l’applicazione. In addizione a tutte le caratteristiche di osteoprodutti-
vità, è possibile utilizzare altri materiali bioceramici opportunamente modificati che compiano un
azione ulteriore o siano utili per altri metodi terapeutici.

I bioceramici contenenti nitruro di silicio, noti per la loro biocompatibilità, sono già utilizzati
per la creazione di una grande varietà di applicazioni biomediche. Nell’ambiente biologico è stato
osservato che il nitruro di silicio esibisce una carica superficiale altamente negativa, che può stimo-
lare la concentrazione superficiale di ioni calcio e la precipitazione di apatite; oltre che, data la carica
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negativa della superficie della maggior parte delle specie batteriche, fungere anche da antibatterico.
[102][102]

Un’altra importante applicazione che riguarda i materiali vetro-ceramici è data dall’utilizzo del-
l’ipertermia: l’induzione di un surriscaldamento di materiali magnetici all’interno dell’ambiente
biologico è utilizzata per la distruzione del cancro. In questo caso si preparano dei composti bioce-
ramici all’interno dei quali è presente una frazione di ossido di ferro. Una volta in sito, il materiale
viene surriscaldato tramite un campo magnetico variabile fino a circa 45 °C, questa temperatura è
distruttiva per il tumore mentre la maggior parte dei tessuti sani non ne risentono. [22]

Per finire, la tecnica di creazione dello scaffold è fondamentale per valutarne poi la produzione
in larga scala e la commercializzazione[7]. Diverse tecniche sono state utilizzate per la produzione
di scaffold. Tra queste sono ad esempio l’impregnazione di spugne polimeriche, la stampa 3d e
l’utilizzo di microsfere polimeriche. Tutte queste tecniche richiedono altri materiali polimerici o
particolari apparecchiature per la produzione dello scaffold.

Questa tesi si propone di studiare una tecnica semplificata per la produzione di bioceramici
cellulari denominata gel-casting. La tecnica consiste nell’attivazione basica della polvere di bio-
materiale. La parte silicatica infatti forma composti C-S-H, simili a quelli trovati nel cemento, che
conferiscono pseudoplasticità all’impasto; in questo modo è possibile effettuare lo schiumaggio
diretto e la successiva essicazione e sinterizzazione dello scaffold.

Il suddetto metodo produttivo viene testato in una varietà di materiali: biovetri silicatici e nel si-
stema wollastonite-diopside, bioceramici a base di nitruro di silicio e vetro ceramici ferrimagnetici.
Le proprietà finali dello scaffold verranno verificate analizzandone la struttura e la chimica.



4 CAPITOLO 1. INTRODUZIONE



Capitolo 2

INTEGRAZIONE OSSEA DELLO
SCAFFOLD

2.1 Il tessuto osseo

Date le sue caratteristiche di durezza e resistenza meccanica, il tessuto osseo si distingue da altri
tipo di tessuto connettivo e svolge le funzioni strutturali e di sostegno. Le peculiari proiprietà sono
dovute alla grande quantità di cristalli di sali minerali a base di fosfati calcio che fanno esercita-
re all’osso anche un’importante funzione metabolica come riserva di calcio e fosforo per l’intero
organismo.

La matrice extracellulare del tessuto osseo è formata principalmente da una parte inorganica:
circa 69%di apatite [𝐶𝑎5(𝑃𝑂4)3]; di questa, la componente più importante consiste in cristalli aghi-
formi di lunghezza pari a 20-40 nm e spessore 1.5-3 nm di idrossiapatite [𝐶𝑎10(𝑃𝑂4)6(𝑂𝐻)2], le
componenti minori sono invece carbonatoapatite e fluoroapatite. Assieme alla matrice inorganica è
presente anche una parte organica, circa il 22%, per la maggior parte composta da fibre di collagene,
il restante 9% è composto da acqua.

La disposizione e le dimensioni delle fibre di collagene determinano la varietà del tessuto osseo:
fibroso (primario) o lamellare (secondario). Il tessuto osseo fibroso è caratterizzato da lunghe fibre
di collagene che si intrecciano in tutte le dimensioni, è il primo tessuto osseo ad essere deposto,
sia nello sviluppo che nei processi riparativi; successivamente viene sostituito con tessuto osseo
lamellare: una forma più ordinata del tessuto osseo che comprende la maggior parte delle ossa, in
esso, collagene e osteociti sono disposti in modo ordinato a creare le cosiddette lamelle ossee che
a seconda di come sono disposte formano il tessuto lamellare semplice, costituito da un numero
limitato di lamelle parallele e il tessuto lamellare osteonico, dove le lamelle si dispongono in for-
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6 CAPITOLO 2. INTEGRAZIONE OSSEA DELLO SCAFFOLD

ma concentrica attorno al canale di Havers. Gli osteoni, costituiti da 8-10 lamelle concentriche,
costituiscono l’unità fondamentale delle ossa lunghe e sono funzionare indipendentemente gli uni
dagli altri. Per finire, nella struttura dell’osso sono presenti delle lacune ossee: piccole cavità nella
matrice minerale all’interno delle quali sono contenuti gli osteociti; le lacune sono collegate tra loro
da canalicoli ossei che creano un network di cavità utile per gli scambi metabolici e gassosi con il
sangue.

Figura 2.1.1: La tipica struttura dell’osso

Nella struttura ossea sono presenti inoltre due parti di tessuto connettivo non mineralizzato de-
nominate periostio ed endostio; esse sono note per avere delle proprietà osteogeniche. Il Periostio
ricopre la superfice ossea nelle zone dove non è presente la cartilagine (articolazioni), da esso di-
partono i vasi sanguigni e le fibre di Sharpey, che ancorano l’osso al periostio. La parte interna del
periostio è denominata strato cambiale, nell’adulto questo strato è costituito da numerose cellule
connettivali che all’occorrenza possono trasformarsi in osteoblasti. L’endostio è invece un sottile
strato connettivale che riveste le cavità midollari e i canali di Havers, le sue cellule hanno capacità
emopoietiche e di produzione ossea, sia nello sviluppo che in seguito.[8]
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2.2 Le componenti cellulari del tessuto osseo

Nel tessuto osseo sono presenti quattro tipi di cellule. Le prime tre provengono dalle cellule
staminali mesenchimali, sono preosteoblasti, osteoblasti e osteociti; esse rappresentano le tre fa-
si dell’osteoblasto, che, nel processo di formazione dell’osso si trasforma dalla proliferazione dei
preosteoblasti e finita la deposizione di tessuto osseo si trasforma in osteocita, esso risiede nelle
lacune ossee e tramite dei prolungamenti si connettono agli altri osteociti. L’ultimo tipo di cellula
è l’osteoclasto, questa volta proveniente dalle cellule staminali emopoietiche, il suo ruolo è quello
della degradazione della sostanza fondamentale, poi sostituita da tessuto osseo.

Per una comprensione adeguata del modo in cui un impianto osseo si integra in vivo, è necessario
comprendere il meccanismo del rimodellamento osseo, che nel tempo è responsabile del riassorbi-
mento dello scaffold e della rigenerazione dell’osso; questo meccanismo è attuato principalmente
da due tipi di cellule: osteoclasti e osteoblasti.

2.2.1 Gli osteoblasti

Gli osteoblasti sono le cellule deputate alla sintesi della matrice intercellulare del tessuto osseo
e della sua mineralizzazione, hanno una dimensione media di 20 𝜇𝑚 e tendono ad associarsi e
formare lamine a ridosso delle superfici ossee in via di formazione. Oltre che alla creazione del
nuovo tessuto osseo, gli osteoblasti partecipano alla fase di rimodellamento anche innescando il
meccanismo di riassorbimento della matrice ossea sia direttamente, producendo enzimi proteolitici
in grado di sciogliere il collagene (collagenasi, secreta sotto forma di procollagenasi e attivata dalla
plasmina), sia indirettamente, producendo fattori solubili in grado di richiamare gli osteoclasti. Tra
i fattori prodotti dagli osteoblasti sono di notevole importanza il TGF- (transforming growth factor )
che funge da stimolante per gli osteoblasti stessi e le BMPs (bone morphogenetic priteins) che sono
in grado di modulare la proliferazione dei preosteoblasti, di promuovere la loro trasformazione in
osteoblasti e di incrementare il metabolismo degli osteoblasti. Anche la mineralizzazione del tessuto
è promossa da molecole secrete dagli osteoblasti, una corretta deposizione di sostanza minerale è
effetto della combinazione di vari fattori. Si ritiene che il processo sia iniziato da componenti fibre
di collagene o da molecole della sostanza fondamentale a contatto con esse, la presenza di cristalli
di idrossiapatite inoltre, presenti già nello stadio di osso fibroso, stimola la precipitazione di nuovi
cristalli. Le molecole secrete dagli osteoblasti che controllano il processo di deposizione del tessuto
mineralizzato sono l’osteonectina e l’osteocalcina che rispettivamente favoriscono e inibiscono la
formazione di cristalli di idrossiapatite. Gli osteoblasti, alla fine del processo di deposizione del
nuovo tessuto osseo, rallentano la loro attività metabolica e si trasformano in osteociti.
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2.2.2 Gli osteoclasti

Gli osteoclasti sono le cellule deposte al riassorbimento osseo. Cellule giganti polinucleate della
dimensione di 100-200 𝜇𝑚 che possono presentare anche 50-100 nuclei al loro interno. Gli osteo-
clasti non provengono dal tessuto osseo, bensì sono della stessa famiglia dei globuli bianchi. I preo-
steoclasti sono trasportati dal flusso sanguigno fino alle zone dove deve avvenire il riassorbimento
osseo, qui si fondono per divenire osteoclasti attivi e cominciare a disgregare la matrice ossea. Il
processo di riassorbimento comincia con l’adesione dell’osteoclasto alla superficie ossea del tessuto
che deve essere riassorbito, a seguito dell’azione erosiva effettuata dalla cellula si forma la cosid-
detta lacuna di Howship. Perimetralmente alla lacuna, per contenere le attività erosive, è presente
la zona chiara: una anello di citoplasma astrutturato contenente diversi filamenti di actina [119, 78]
dalle funzioni contrattili. Al suo interno è presente l’orletto increspato, una zona composta da una
serie di lamelle citoplasmatiche di diverso spessore e lunghezza che ampliano notevolmente la su-
perficie di contatto. In addizione a ciò, queste zone contengono anche proteine quali vinculina,
talina, and a-actinina, che riconoscono le integrine della matrice ossea tramite il citoscheletro. I
nuclei e gli organelli risiedono nell’altro lato della cellula, nel citoplasma.

Figura 2.2.1: sviluppo dell’osteoclasto in una superficie di idrossiapatite [41]
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L’azione degli osteoclasti è finemente regolata da due ormoni: paratormone e calcitonina. Il
paratormone aumenta la quantità di osteoclasti oltre che mobilitare il calcio della superficie ossea
e aumentare la calcemia; la calcitonina fa funzione di inibitore, staccando dalla superficie ossea gli
osteoclasti e riducendo appunto la calcemia.

Una volta formato l’orletto increspato, gli osteoclasti possono divenire attivi e cominciare il
processo di acidificazione e riassorbimento della superficie ossea. L’intimo contatto creato ta la
matrice e la zona chiara fa si che l’azione dell’osteoclasto dia diretta verso la duperficie nel verso
corretto. L’anidrasi carbonica e l’H+-ATPasi sono gli aspetti chiave dell’acidificazione della matrice
ossea [66].

2.2.2.1 L’anidrasi carbonica

Studi microscopici hanno verificato la presenza di anidrasi carbonica negli osteoclasti [56].
L’anidrasi carbonica è responsabile della generazione di acido carbonico tramite idratazione dell’a-
nidride carbonica.

𝐶𝑂2 + 𝐻2𝑂 → 𝐻2𝐶𝑂3 → 𝐻+ + 𝐻𝐶𝑂3

Le pompe localizzate sulla membrana del’orletto increspato trasportano attivamente i protoni, de-
rivati dalla disoociazione dell’acido carbonico e di altri acidi di origine metabolica. L’estrusione di
𝐻+ mediante i vacuoli di H+-ATPasi è bilanciata dallo scambio di 𝐶𝑙−/𝐻𝐶𝑂3

− ; questo previene
un alcalinizzazione interna dovuta alla perdita di protoni.

L’abbassammento di PH che ne consegue porta alla dissoluzione di cristalli di Apatite.
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Figura 2.2.2: Acidificazione della matrice e proteolisi dell’osteoclasto. Il contatto tra l’osteoclasto e
la matrice attuato dalle integrine provoca la formazione dell’orletto increspato e il posizionamento
delle proteine atte allo spostamento di ioni. L’anidrasi carbonica nell’orletto increspato fornisce H+

ai vacuoli per l’ H+-ATPasi [66].

2.2.2.2 L’H+-ATPasi

L’anidrasi carbonica facilita la produzione di protoni e acido carbonico, tuttavia non può fungere
da pompa. L’ATPasi vacuolare è una proteina transmembrana presente nell’orletto increspato che
trasporta nella lacuna di howship i protoni e l’𝐻𝐶𝑂3

−

L’osteoclasto libera, inoltre, enzimi lisosomiali che a basso PH distruggono la matrice organica
del tessuto e altri enzimi quali l’attivatore della plasmina che attiva la plasmina e per suo tramite la
collagenasi prodotta dagli osteoblasti.

2.3 Il rimodellamento osseo

Il cosiddetto rimodellamento osseo (bone remodeling) consiste in un continuo rinnovo del tessu-
to osseo primario, attraverso la formazione di tessuto osseo secondario (osso corti. cale osteonico),
in funzione di numerosi fattori e segnali ambientali che operano sia a live|lo locale che sistemico. Il
processo ha inizio con la comparsa ed attivazione di osteoclasti in una porzione d’osso, corticale o
trabecolare; l’attività di tali cellule determina il riassorbimento, tramite l’escavazione nell’osso di
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un canale con diametro e lunghezza tipiche rispettivamente di 200 e 4000 µ𝑚 e con velocità me-
dia di circa 40 µ𝑚/𝑔𝑖𝑜𝑟𝑛𝑜. Contemporaneamente, nella cavità che viene formandosi vi è una forte
tendenza alla vascolarizzazione che fornisce sostentamento alle cellule circostanti. La fase di rias-
sorbimento dura dai 30 ai 50 giorni ed il vuoto viene riempito in progressione centripeta da osteoidi,
ovvero da porzioni d’osso non mineralizzato, depositati dagli osteoblasti in un lasso temporale che
può raggiungere i 150 giorni. Gli osteoblasti che rimangono intrappolati nel nuovo materiale osteoi-
de cambiano aspetto e funzioni, trasformandosi in osteociti e rimangono collegati ai propri vicini
attraverso i canalicoli. L’osteoide Haversiano che circonda il vaso sanguigno viene gradualmente
mineralizzato, sin quasi a sostituire l’intero volume d’osso che era stato riassorbito. Generalmente
le proprietà dell’osso secondario, che risulta dal normale processo di rimodellamento, sono inferiori
a quelle dell’osso primario. Il rimodellamento sembra comunque essere importante soprattutto per
la riparazione dei danni a livello microscopico che andrebbero altrimenti accumulandosi nell’osso
maturo. Esso sembra inoltre avere un ruolo nel mantenimento degli equilibri del livello di calcio
nel sangue.

2.4 Lo scaffold: integrazione in vitro e in vivo

Nonostante l’evoluzione delle tecnologie biomediche, la sostituzione di tessuto danneggiato
rimane un problema cruciale per la medicina moderna. L’insufficienza di donatori e materiale da
una parte (limita la possibilità di attuare trapianti provenienti da individui della stessa specie e dallo
stesso individuo) e il problema dell’incompatibilità, del rigetto e del rischio di infezione dall’altra
(difficolta nell’utilizzare tessuto artificiale e proveniente dal altre specie), rendono complessa la
risoluzione del problema. Degno di nota è anche il fatto che spesso e tuttora l’utilizzo di impianti
artificiali sia concepito come bridge to transplant e non come destination therapy, costringendo il
paziente a una moltitudine di interventi nel tempo per sostituirli.

2.4.1 L’ingegneria tessutale

La risoluzione di questo problema potrebbe venire dall’ingegneria tessutale; definita come «una
tecnica interdisciplinare che applica i principi e i metodi dell’ingegneria e delle scienze biologiche
con l’obiettivo di comprendere le relazioni fondamentali tra struttura e funzione nei tessuti sani ema-
lati dei mammiferi e di sviluppare sostituti biologici in grado di ripristinare, mantenere omigliorarne
le funzioni».[114]
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Componenti chiave dell’ingegneria dei tessuti sono cellule, scaffold, e segnali che stimola-
no la crescita (proteine). Gli scaffold di biomateriale sono generalmente seminati con cellule e
occasionalmente con fattori biochimici o sottoposti a stimoli biofisici in un bioreattore [88].

Questi scaffold seminati con cellule sono sottoposti a una cultura di differenziazione pre-impianto
in vitro per sintetizzare i tessuti e quindi trapiantati o direttamente impiantati in sito, utilizzando i
sistemi propri del corpo, in cui la rigenerazione dei tessuti è indotta in vivo.

Figura 2.4.1: Approcci dell’ingegneria tessutale con uno scaffold di biomateriale [7]

2.4.2 Studi in vitro e in vivo

Colture e esperimenti in vitro sono effettuati, oltre che per colonizzare la cellula e renderl im-
piantabile in vivo, anche per verificare quali caratteristiche dello scaffold e quali fattori di adesione
producano un terreno di coltura migliore per le cellule ossee.

Spesso, piccoli campioni di biomateriale poroso dalle dimensioni regolari sono seminati del
necessario e osservati per tempi lunghi in modo da verificare l’adesione delle cellule e gli step
successivi, come ad esempio la capacita degli osteoclasti di riassorbire la superficie e l’adsorbimento
degli osteoblasti alla superficie.

I materiali sostitutivi di tessuto osseo utilizzati per gli impianti ortopedici devono essere tali da
essere gradualmente riassorbiti e sostituiti da nuovo osso. È generalmente accettato che il tessuto
osseo possa essere riassorbito solo dagli osteoclasti, e che gli osteoclasti degradino materiali bioat-
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tivi. [121] Uno studio ha indicato che l’apatite può essere riassorbita solo dagli osteoclasti e non è
suscettibile alla fagocitosi da parte dei macrofagi.[105].

Le caratteristiche del substrato influenzano la capacità di riassorbimento degli osteoclasti e quin-
di la possibilità di rilascio di CA e P nel mezzo di coltura e la successiva capacità di legare chimi-
camente con il tessuto osseo del paziente[63], mediata dall’apparizione di cristalli di idrossiapatite
in seguito a una serie di reazioni che comportano l’attività degli osteoblasti.

2.4.2.1 Cristallinità

In uno studio del 2005 [139], svolto su degli scaffold di biovetro sintetico del sistema 𝑆𝑖𝑂2 −
𝐶𝑎𝑂 − 𝑀𝑔𝑂 − 𝑃2𝑂5 con differenti gradi di cristallinità, si evidenzia come la cristallinità sia un
fattore importante per la capacità di riassorbimento degli osteoclasti perchè influenza la solubilità
del substrato e quindi la capacità di creare siti attivi di Ca e P. Anche le dimensioni della grana
cristallina influenzano la dissoluzione degli osteoclasti, diversi studi [112, 40] hanno dimostrato
che vetro-ceramici di idrossiapatite e solfato tricalcico con grana cristallina più piccola stimolano
proliferazione e dissoluzione degli osteoclasti.

2.4.2.2 Energia superficiale

L’adesione degli osteoclasti dipende dalla presenza di specifiche proteine adesive extracellulari
e dalle proprietà superficiali di un biomateriale. Si è osservato infatti che le cellule sono più stimolate
ad aderire a superfici con una forte energia superficiale (idrossiapatite) piuttosto che in materiali con
energia superficiale più bassa.[105]

2.4.2.3 Rilascio di ioni calcio

Degli studi effettuati in confronto tra diversi materiali mostrano come l’alta concentrazione di
ioni 𝐶𝑎2+ inibisca lo sviluppo dell’osteoclasto; l’eccessiva concentrazione è portata da substrati di
materiale che si disciolgono velocemente [118].

2.4.2.4 Velocità di dissoluzione

Come già detto, impianti effettuati su difetti ossei dalle dimensioni notevoli, devono avere la ca-
pacità di essere riassorbiti in un certo tempo. Una degradazione dello scaffold troppo lenta potrebbe
inibire la formazione di nuovo tessuto osseo, d’altra parte, una dissoluzione chimica nel mezzo di
coltura troppo veloce potrebbe non lasciare tempo sufficiente per la rigenerazione dell’osso in vivo.
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Il tempo di degradazione ottimale è fonte di discussione in letteratura, tuttavia si possono studia-
re diversi materiali concentrandosi su questa caratteristica principalmente. Solitamente si scelgono
materiali che non si sciolgono o che hanno limitata solubilità nel mezzo di coltura, in modo da la-
sciare la degradazione all’azione degli osteoclasti. Il solfato tricalcico ad esempio ha una velocità
di dissoluzione più alta rispetto alla velocità di degradazione degli osteoclasti, per questo il suo
utilizzo è circoscritto a una frazione del materiale base per lo scaffold [43][118].

2.4.2.5 Materiale

I materiali più utilizzati come sostituti del tessuto osseo sono fosfato β-tricalcico e idrossiapa-
tite. Entrambi mostrano un’ alta biocompatibilità e osteoconduttività[44]. Oltre alle bioceramiche
basate su calcio e fosforo, molti materiali basati su vetri silicatici e vetro ceramiche sono studia-
ti come scaffold [107, 54, 76, 15]. Il vetro bioattivo 45S5 Bioglass®, ad esempio, è un materiale
inorganico amorfo contenente Ca, Na, P, Si e O, che in bulk mostrano una velocità di dissoluzione
lenta. Studi in vivo hanno mostrato come i biovetri siano degradabili con un meccanismo che unisce
l’azione cellulare alla dissoluzione chimica [98, 86]. Un altro studio in vivo, svolto con tre diversi
tipi di biovetro tra cui quest’ ultimo ne valuta il riassorbimento [127]. Gli autori conclusero che
il 45S5 Bioglass® mostrasse la più alta energia di legame con il tessuto osseo oltre che velocità
di assorbimento, risultati rari tra i biovetri. Studi successivi infatti [130, 93] mostrarono gli effetti
del silicio nel processo di riassorbimento: alti quantitativi di Si (> 25 μg/ ml) nel terreno di col-
tura inibiscono l’espressione del RANK provocando una diminuzione dell’osteoclastogenesi e un
impossibilita nella formazione della lacuna di riassorbimento.

Il comortamento degli osteoclasti venne studiato anche in una quantità di vetri derivati da pro-
cesso sol-gel (SG600-SG1100), interessante il fatto che indipendentemente dal diverso grado cristal-
linità che ne influenza la velocità di riassorbimento, le lacune vennero osservate su tutti i campioni
di questo tipo [139]. Altri studi in vitro sono stati effettuati su vetri contenenti wollastonite e apatite
producendo risultati positivi [61]; l’osservazione notevole però riguarda il particolare meccanismo
che spiega come i biovetri possano legarsi alla superficie ossea tramite uno strato di apatite formato
nella superficie del vetro.
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Figura 2.4.2: Progressi schematici dell’attivazione delle cellule di osteoclasti e della formazione
di lacune sulla superficie del vetro bioattivo: formazione di strati ossei in superficie, attaccamento
cellulare di cellule precursori e osteoclastogenesi (fusione cellulare e differenziazione), formazio-
ne di bordo arruffato e riassorbimento dello strato osseo, formazione di lacuna e, infine, nuova
formazione di apatite con lo stesso spessore [41]

Vi è, tuttavia, un lavoro estremamente limitato pubblicato sull’interazione tra cellule di osteo-
clasti e scaffalature 3D bioattive in vetro e vetro-ceramica, che viene identificato come un’area che
richiede ulteriori sforzi di ricerca.

Una volta attuata la dissoluzione superficiale del tessuto, gli osteoblasti possono entrare in gio-
co e cominciare il loro processo di trasformazione della matrice ossea, il processo si svolge in
fondamentalmente in tre step:

1. proliferazione degli osteoblasti e sintesi della matrice extracellulare
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2. maturazione e organizzazione della matrice

3. mineralizzazione della matrice

Dalla qualità dell’adesione dipendono i successivi step del processo [8]. Le interazioni tra gli osteo-
blasti e gli scaffold dipendono essenzialmente dalle caratteristiche della superficie in termini di
morfologia, composizione chimica e energia superficiale.

Dal punto di vista morfologico la rugosità è sicuramente uno dei fattori più valutati; in letteratu-
ra ci sono numerosi contributi volti alla definizione di un valore ottimale [16, 117, 9]in particolare il
lavoro di Suzuki et al. si spinge a trovare una correlazione tra rugosità e rimodellamento osseo[117].
La rugosità ha degli effetti anche nella differenziazione di monociti in osteoblasti, si è osservato [40]
che gli osteoclati preferiscono differenziarsi in superfici liscie, anche se l’effetto della dissoluzione
non varia di molto.

Le stesse considerazioni sull’energia superficiale e sulla idrofobicità/idrofilicità della superficie
fatte per gli osteoclasti hanno in genere valore anche per gli osteoblasti.

Un aspetto molto studiato riguarda invece l’adsorbimento alla superficie di proteine o di se-
quenze peptidiche ridotte (peptide mimicry1) che aumentano in grado di adesione delle cellule del
tessuto osseo.

2.4.2.6 Fattori biochimici

Le proteine considerate attualmente per la modificazione chimica della superficie degli scaffold
bioceramici sono i fattori di crescita (e relative proteine) e le proteine di adesione (e relativi peptidi)
[9]. Tra i fattori di crescita collegati al tessuto osseo più studiati e utilizzati si annoverano le BMPs
(bone morphogenic proteins) e i fattori di crescita denominati TGF (transforming growth factors)
in particolare il TGF-β, la BMP-2 e la BMP-7 . Le BMPs hanno dimostrato la loro efficacia nell’au-
mentare l’adesione degli osteoblasti alla superficie dello scaffold rispetto al riferimento [32, 135]; è
stato scoperto inoltre che la BMP-7 supporta la formazione ossea e influenza la degradazione della
ceramica [109] ed è stato confermato l’effetto di BMP-2 anche in scaffold di biovetro [125].

Tra le proteine di adesione citate precedentemente la più promettente è rappresentatra dal tri-
peptide RGD contenuto in diverse proteine; è stato provato che gli osteoblasti aderiscono a questa
sequenza attraverso un meccanismo che coinvolge le integrine di membrana [8]. La sequenza RGD

1la peptide mimicry offre la possibilità di individuare frammenti delle proteine native in grado di mantenere, almeno
in parte, l’attività biologica propria della proteina intera. Brevi sequenze peptidiche possono essere sintetizzate per
via chimica in grandi quantità e purificate fino ad elevati gradi di omogeneità. I peptidi sono economicamente più
accessibili, possono essere conservati più a lungo e più facilmente delle proteine da cui derivano, in quanto più stabili e in
genere maggiormente solubili in ambiente acquoso. Inoltre, possono essere opportunamente modificati per aumentarne
la stabilità rispetto alla degradazione proteolitica.
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tuttavia non sembra influenzare parecchio l’attività cellulare, l’uso in combinazione di vari fattori
biochimici potrebbe essere il modello chiave per la modificazione della superficie; si è osserva-
to un risultato massimizzante per quanto riguarda il rimodellamento cellulare con l’uso simulta-
neo di BMP-7 e sequenza RGD che contemporaneamente stimolano adesione cellulare e attività
dell’osteoblasto [39].
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Capitolo 3

PROGETTAZIONE DI UNO SCAFFOLD
BIOCERAMICO

L’ingegneria tissutale è emersa come un approccio in rapida evoluzione per superare il svantaggi
dei trattamenti classici rigenerando i tessuti danneggiati, anziché sostituirli. Questo approccio porta
allo sviluppo di scaffold 3D da utilizzare come sostituti biologici, per ripristinare, mantenere o
migliorare i tessuti difettosi [95].

Sono stati proposti vari biomateriali, apartenenti a diverse classi: metallici, polimerici e cera-
mici. Sebbene gli scaffold metallici porosi siano considerati come gli impianti più adatti per l’inge-
gneria dei tessuti perchè resistenti nelle aree soggette a carico, hanno alcuni svantaggi fondamentali
legati al loro essere non biodegradabili, al rischio di rilascio di ioni tossici, al rischio di corrosione
e usura e al controllo dell’architettura porosa [20]. A volte infatti si ricorre a coating di bioceramici
per aumentarne la biocompatibilità.

Anche i polimeri sono studiati per la produzione di scaffold;materiali come l’acido polilattico[3],
acido poliglicolico [5], poliuretano [60] e numerosi copolimeri [85, 120]. gli scaffold polimeri na-
turali hanno un’eccellente bioattività, biodegradabilità ma scarse proprietà meccaniche. Queste ca-
ratteristiche li rendono eccezionali per l’ingegneria dei tessuti molli, ma di scarso utilizzo per quelli
con funzione strutturale e scheletrica.

Gli svantaggi di metalli e polimeri portano allo sviluppo di nuovi tipi di materiali che limitano
la produzione di debris e possono essere progettati per avvicinarsi il più possibile alle proprietà
e alla composizione tessuto osseo. Tali materiali devono essere meccanicamente più resistenti dei
polimeri e svolgere un ruolo critico fornendo stabilità meccanica che sostiene la struttura prima
della sintesi della nuova matrice ossea da parte delle cellule. I materiali designati per questo scopo
sono chiamati bioceramici.

19
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Il materiale di base, che può essere un biovetro, una vetro-ceramica o un bioceramico deve
essere polverizzato e lavorato con vari procedimenti in modo da ottenere un solido cellulare avente
struttura e resistenza adeguate all’applicazione.

3.1 Requisiti fisici dello scaffold

Nella progettazione di uno scaffold bioceramico si devono tenere in conto tutte le caratteristiche
che fanno si che esso si possa trasportare da una coltura in vitro all’impianto in vivo. Siccome i ma-
teriali ceramici sono fragili, generalmente le applicazioni non saranno in posizioni di carico; tuttavia
nell’ingegneria tessutale si cerca sempre di replicare ciò che succede in natura e cioè riprodurre in
vitro tutte i possibili tessuti nel corpo [95].

Le seguenti caratteristiche giocano un ruolo fondamentale nella progettazione dello scaffold
bioceramico:

1. Macrostruttura: è importante determinare e poter riprodurre la geometria della parte di
tessuto da sostituire.

2. Proprietà meccaniche: lo scaffold deve garantire resistenza sufficiente per il tempo neces-
sario alla rigenerazione del tessuto. Usando come linee guida le proprietà meccaniche native
dell’osso, la resistenza dovrebbe essere di centinaia di megapascal con microstrutture ordi-
nate per simulare l’anisotropia dell’osso. E’ inoltre necessario capire come la degradazione
dell’osso influenzerà l’andamento della resistenza. [71]

3. Porosità, dimensione dei pori e interconnettività: la dimensione dei pori è un aspetto di
fondamentale importanza per stimolare la crescita delle cellule all’interno delle porosità dello
scaffold e la formazione di nuovo tessuto osseo [77, 21], mentre la porosità e l’interconnes-
sione tra i pori sono molto importanti per mantenere un adeguata distribuzione spaziale delle
cellule; per farle sopravvivere, proliferare e migrare all’interno dello scaffold. In particolare,
una porosità di almeno il 60% e altamente interconnessa porta una corretta diffusione dei nu-
trienti e dei gas [138, 124]. È interessante notare che i pori con dimensioni inferiori a 1 μm
sono appropriati per interagire con le proteine e sono i principali responsabili della formazio-
ne di uno strato simile all’apatite a contatto con fluidi del sangue. Pori di dimensioni da 1 a
20 μm sono importanti nello sviluppo cellulare. Pori di dimensioni comprese tra 100 e 1000
μm sono essenziali per garantire l’apporto di nutrienti, la rimozione dei rifiuti metabolici e
favorire la crescita di tessuto osseo. Infine, la presenza di pori di dimensioni maggiori di 1000
μm svolge un ruolo importante nella funzionalità dell’impianto [123, 87, 125].
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3.2 Solidi cellulari

Un solido cellulare è costituito da una rete interconnessa di colonne o pareti che formano i
bordi e contornano la cella. La struttura cellulare può svilupparsi in due dimensioni, tramite degli
array affiancati di figure geometriche regolari, questo tipo di struttura viene chiamato honeycomb o
struttura 2D. In alternativa e più generalmente, la struttura cellulare si sviluppa come impaccamento
di poliedri in tre dimensioni e viene denominata schiuma. se le celle della schiuma hanno delle pareti,
si parla di schiuma a celle chiuse, se invece solo gli spigoli dei poliedri sorreggono la struttura si
parla di schiuma a celle aperte.

La più importante caratteristica strutturale di un solido cellulare è la sua densità relativa, definita
come:

𝜌𝑟𝑒𝑙 = 𝜌𝑔𝑒𝑜𝑚
𝜌𝑏𝑢𝑙𝑘

dove 𝜌𝑔𝑒𝑜𝑚 è la densità geometrica della schiuma, che viene ottenuta come il rapporto tra la
massa della schiuma e il suo volume esterno, e 𝜌𝑏𝑢𝑙𝑘 è la densità del solido di cui è costituita (den-
sità reale), ovvero il rapporto tra la massa della schiuma e il volume della sola parte solida (bulk
material). La frazione di spazio libero nei pori viene chiamata porosità e può essere calcolata come:

𝑓𝑃𝑇 = 1 − 𝜌𝑔𝑒𝑜𝑚
𝜌𝑏𝑢𝑙𝑘

= 1 − 𝜌𝑟𝑒𝑙

La dimensione delle celle ha effetti sulla densità e sulla porosità e assieme alla loro forma è un
parametro che influenza gran parte delle proprietà meccaniche. Per quanto riguarda quest’ultimo
parametro, infatti, celle equiassiche implicano proprietà isotrope, mentre celle più allungate o ap-
piattite conferiscono al materiale proprietà che dipendono dalla loro orientazione. È necessario, poi,
fare importanti distinzioni topologiche. Nelle schiume risulta essenziale discriminare tra porosità
chiuse, ottenute da celle le cui facce sono sigillate e separano celle vicine con pareti simili a mem-
brane, o porosità aperte, ottenute da celle interconnesse tra loro. Si vedrà in seguito che la differente
percentuale di porosità aperte (𝑓𝑃𝐴) e chiuse (𝑓𝑃𝐶) può influenzare le proprietà dello scaffold.

Le celle delle schiume possono assumere una varietà di forme che si devono unire per riempire
lo spazio, senza distorcersi solo le celle prismatche possono effettivamente riempire lo spazio. Le
celle quindi devono generalmente distorcersi per ottenere un impaccamento maggiore, inoltre la
maggior parte delle schiume risulta da combinazioni di varie tipoliogie di celle diverse per numero
di spigoli e pareti.



22 CAPITOLO 3. PROGETTAZIONE DI UNO SCAFFOLD BIOCERAMICO

Figura 3.2.1: impaccamento dei poliedri per riempire lo spazio: (a) prismi triangolari, (b) prismi
rettangolari, (c) prismi esagonali, (d) dodecaedro rombico, (e) tetracaidecaedro. [58]
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Tuttavia, tutti i tipi di schiume obbediscono a precise regole topologiche, che ne permettono la
caratterizzazione.

Da un punto di vista geometrico è utile pensare ad una struttura cellulare come ad un insieme
di vertici, collegati da spigoli che identicano facce, le quali a loro volta racchiudono le celle.

𝑍𝑒(edge connectivity) definisce il numero di spigoli che si incontrano ad un vertice ed è solita-
mente uguale a quattro per le schiume,

𝑍𝑓(face-connectivity ) è il numero di facce che si incontrano in uno spigolo ed è in genere pari
a tre per le schiume. I numeri di vertici V , di spigoli E, di facce F e di celle C sono legati dalla
legge di Eulero, che per grandi aggregati di celle si esprime come:

−𝐶 + 𝐹 − 𝐸 + 𝑉 = 1

Questi numeri dipendono comunque sempre da come viene prodotta la schiuma e da quali forze
danno forma alle celle.

Per quanto riguarda la dimensione delle celle, le schiume possono contenere unità aventi di-
mensioni in range più o meno ampi. La dispersione nelle dimensioni non implica necessariamente
anistropia, ma sia la dispersione che l’anisotropia dipendono da come il materiale viene prodotto.

In molti processi produttivi viene generato un gas sovrassaturo in modo che si separi dal liquido.
Le bolle di gas che nucleano e crescono hanno inizialmente una forma sferica, che poi diventa
poliedrica non appena le bolle cominciano ad interagire tra di loro. Se le bolle nucleano tutte in
punti casuali nel liquido e crescono con la stessa velocità, allora la struttura iniziale che si genera
viene chiamata schiuma di Voronoi. Il poliedro caratteristico costituisce la cella, centrata nel punto
di nucleazione della stessa e contenente tutti i punti dello spazio più vicini al proprio punto di
nucleazione rispetto a quelli delle altre celle. Le celle riempiono lo spazio e sono casuali, molte
sono di forma spigolosa e hanno una media di 15.54 facce. La generazione casuale di punti di
nucleazione può essere considerata anche con casualità nel tempo oltre che nello spazio.

Una maggiore uniformità e regolarità può essere ottenuta considerando punti di nucleazione
casuali ma aventi una distanza maggiore di una determinata distanza di esclusione. Questa distanza
può dipendere da vari parametri: per esempio nel caso di strutture naturali generate dalla costruzione
competitiva operata da organismi marini (coralli, spugne) o insetti (strutture a nido d’ape), il fattore
determinante è la grandezza dell’organismo, per cui due unità non possono nucleare ad una distanza
minore di questa.

La crescita competitiva non è l’unica causa che inuenza la forma delle celle. Tra gli ulteriori fat-
tori da considerare c’è ad esempio la tensione superciale. Quando quest’ultima è la forza modellante
che domina nel processo ed è isotropa, la struttura diventa quella che minimizza l’area superciale
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a parità di volume di cella e pertanto in una schiuma le facce si incontreranno a 120∘. La curvatura
delle facce in generale dipende dalla dierenza di pressione p secondo la relazione:

Δ𝑝 ∝ 𝛾 ( 1
𝑟1

+ 1
𝑟2

)

dove 𝛾 è la tensione superciale e 𝑟1, 𝑟2 sono i raggi principali di curvatura. Se le celle sono
di uguale forma e grandezza, allora 𝑝 = 0 e il requisito di cui sopra è soddisfatto da un impacca-
mento ordinato di celle tetracaidecaedriche. Una volta che le celle entrano in contatto, l’aumento
di dimensione è dovuto alla diusione del gas da una cella a quella adiacente. È possibile dimostrare
che celle con maggiore numero di facce tendono a crescere a discapito di celle con numero di facce
minore, mentre celle con numero di facce pari a 14 tendono a rimanere immutate. Di conseguenza si
ottiene una struttura disomogenea e diversa sia da quella di Voronoi che da quella iniziale ottenuta
considerando la sola tensione superficiale.

Ulteriori forze che inuenzano la forma e la dimensione delle celle sono quelleviscose. Quando
una cella si ingrandisce, infatti, le pareti della cella vengono tirate e il liquido drenato dalla cella.
Questo drenaggio viene ostacolato da alte viscosità, che possono generare forze superiori alla ten-
sione superciale, dando vita a strutture non in equilibrio (con facce che non si incontrano a 120).
Alcune schiume potrebbero risultare anisotrope a causa della produzione di bolle in fase liquida
che tendono a risalire per le forze di galleggiamento ma vengono allungate dalle forze viscose. In
molti materiali cellulari naturali la struttura può essere invece determinata da direzioni di crescita,
direzioni degli stress applicate durante la crescita o esigenze meccaniche dovute all’adattamento
all’ambiente. Generalmente una cella con numero di facce maggiore della media è circondata da
celle con un numero di facce inferiore. È stato osservato che esiste una correlazione matematica tra
il numero di facce 𝑓 di una cella e il numero medio di facce ̄𝑔 delle sue 𝑓 celle vicine, chiamata
legge di Aboav-Weaire:

̄𝑔 = 13 + 14
𝑓

che vale in tre dimensioni ma che tuttavia approssima ragionevolmente la realtà solo quando
̄𝑓 = 14. In ogni caso rimane un dato di fatto che maggiore è il numero di facce di una cella, minore

è in media quello delle celle adiacenti.
Lo studio della topologia ha, inne, prodotto un’ulteriore relazione che lega il volume 𝑉 di una

cella poliedrica con il numero delle sue facce, detta legge di Lewis (generalizzata da Rivier per tre
dimensioni):

𝑉 (𝑓)
𝑉 ( ̄𝑓) = 𝑓 − 𝑓0

̄𝑓 − 𝑓0
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dove𝑉 ( ̄𝑓) è il volume di una cella con un numero medio di facce ̄𝑓 e 𝑓0 è una costante circa
uguale a 3. In particolare si osserva che il volume varia linearmente con 𝑓 .

Queste relazioni conducono alla conclusione che, durante il processo di ingrossamento delle
celle, quelle più grandi e con maggiore numero di lati tendono a aumentare di dimensioni a discapito
delle celle adiacenti più piccole, che tenderanno a scomparire in assenza di una forza che contrasta il
fenomeno. Questo è dovuto, appunto, all’associazione tra differenza di pressione tra celle adiacenti
e grandezza delle celle e porta ad un progressivo aumento della dispersione di quest’ultima. [58]

3.2.1 Proprietà meccaniche

Nella maggior parte dei casi di test e utilizzo, le schiume, in particolare quelle ceramiche, vengo-
no sottoposte a sollecitazioni di compressione. La meccanica di deformazione delle schiume può es-
sere di due tipi [111]: dominata dalla flessione (bending-dominated) o dominata dall’allungamento
(stretch-dominated ).

(a) Flessione degli spigoli di cella (b) Cedimento per frattura degli spigoli di cella

Figura 3.2.2: Comportamento a compressione di schiume con struttura a bassa connettività con
meccanica di deformazione dominata dalla essione.

In una schiuma con struttura a bassa connettività caricata a compressione, ciò che accade è
la flessione degli spigoli delle celle e il successivo cedimento attraverso tre possibili meccanismi:
deformazione plastica a flessione degli spigoli (materiali duttili), imbozzamento (buckling) degli
spigoli (schiume elastomeriche) e frattura in successione degli spigoli (materiali fragili). General-
mente i tre meccanismi competono tra di loro e predomina quello che richiede il minor stress; in
particolare l’ultimo meccanismo è predominante nel cedimento dei materiali ceramici.
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Per strutture con questo comportamento è possibile dimostrare un legame tra i moduli elastici
della schiuma e del materiale e la densità relativa. In particolare vale la seguente relazione, dove il
modulo elastico della schiuma è 𝐸 e il moduloelastico del solido di cui è composta è 𝐸𝑏𝑢𝑙𝑘:

𝐸
𝐸𝑏𝑢𝑙𝑘

∝ (𝜌𝑔𝑒𝑜𝑚
𝜌𝑏𝑢𝑙𝑘

)
2

= 𝜌2
𝑟𝑒𝑙

Se 𝜌𝑔𝑒𝑜𝑚 = 𝜌𝑏𝑢𝑙𝑘 deve essere 𝐸 = 𝐸𝑏𝑢𝑙𝑘 quindi ci si aspetta una costante di proporzionalità
molto vicina all’unità. Lo stress 𝜎𝑐 alla quale la schiuma collassa per frattura degli spigoli, invece,
è legato alla tensione di rottura del materiale 𝜎𝑐,𝑏𝑢𝑙𝑘 dalla relazione:

𝜎𝑐
𝜎𝑐,𝑏𝑢𝑙𝑘

∝ (𝜌𝑔𝑒𝑜𝑚
𝜌𝑏𝑢𝑙𝑘

)
3
2

= 𝜌
3
2
𝑟𝑒𝑙

La costante di proporzionalità è circa uguale a 0.2. Un’ulteriore relazione molto utile per caratteriz-
zare e classicare la resistenza della schiuma è quella che lega la 𝜎𝑐 alla tensione di rottura a flessione
del materiale 𝜎𝑓,𝑏𝑢𝑙𝑘:

𝜎𝑐
𝜎𝑓,𝑏𝑢𝑙𝑘

∝ 0.2 (𝜌𝑔𝑒𝑜𝑚
𝜌𝑏𝑢𝑙𝑘

)
3
2

= 0.2𝜌
3
2
𝑟𝑒𝑙

Come già accennnato in precedenza il comportamento della schiuma dipende anche dal fatto
che le porosità siano aperte o meno e poiché le relazioni appena viste valgono solo per materiali che
contengono solamente porosità aperte, è necessario correggerle, per un caso generale, aggiungendo
un fattore 𝜙 che tiene conto del contributo aggiunto dalle facce delle celle e prende in considerazione
il rapporto tra la frazione di materiale presente negli spigoli e la frazione di materiale presente nelle
facce:

𝐸
𝐸𝑏𝑢𝑙𝑘

≈ 𝜙2𝜌2
𝑟𝑒𝑙 + (1 − 𝜙)𝜌𝑟𝑒𝑙

𝜎𝑐
𝜎𝑓,𝑏𝑢𝑙𝑘

≈ 0.2(𝜙𝜌𝑟𝑒𝑙)
3
2 + (1 − 𝜙)𝜌𝑟𝑒𝑙

Per quanto riguarda una schiuma con comportamento dominato dall’allungamento la dipenden-
za dalla densità relativa dei rapporti tra i moduli e tra le tensioni a rottura è dierente, poiché il
collasso di un materiale fragile avviene per frattura a trazione/compressione degli spigoli (non più
a flessione). Le relazioni sono pertanto:

𝐸
𝐸𝑏𝑢𝑙𝑘

∝ (𝜌𝑔𝑒𝑜𝑚
𝜌𝑏𝑢𝑙𝑘

) = 𝜌𝑟𝑒𝑙
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𝜎𝑐
𝜎𝑐,𝑏𝑢𝑙𝑘

∝ (𝜌𝑔𝑒𝑜𝑚
𝜌𝑏𝑢𝑙𝑘

) = 𝜌𝑟𝑒𝑙

Le costanti di proporzionalità sono di dicile determinazione poiché dipendono rispettivamente
dal tipo di struttura e nella dal fatto che il processo di rottura è di tipo stocastico. Tuttavia dal
confronto tra i due differenti comportamenti è possibile trarre importanti conclusioni: si nota che in
generale schiume che seguono il secondo comportamento hanno, a parità di densità relativa, valori
di moduli elastici e tensioni di frattura più alti rispetto a quelle del primo tipo e pertanto sono più
adatte per applicazioni strutturali con basso peso.

Figura 3.2.3: Curve sforzo-deformazione per schiume con dierente comportamento meccanico.
A sinistra per schiuma con comportamento dominato dalla flessione, a destra per schiuma con
comportamento dominato dall’allungamento

Come è possibile osservare dalla figura che mostra le curve sforzo/deformazione per entram-
bi i comportamenti, quelle del secondo tipo, a seguito della prima frattura, sono soggette ad un
collasso marcato dovuto alle modalità di deformazione, mentre le prime hanno un plateau più uni-
forme. Pertanto quest’ultime sono più indicate per applicazioni in cui viene richiesto assorbimento
e dissipazione di energia (ad esempio per zone di carico più alto).

Per determinare con maggiore accuratezza la relazione tra comportamento del materiale e com-
portamento della schiuma ovviamente è possibile utilizzare modelli matematici avanzati e partico-
larizzati per ogni diversa struttura. Tuttavia i risultati preliminari presentati possono essere utili per
una prima stima della resistenza di una schiuma con composizione nota.



28 CAPITOLO 3. PROGETTAZIONE DI UNO SCAFFOLD BIOCERAMICO

3.3 Bioceramici

Gli scafold Bioceramici presentano molte caratteristiche positive come la bioattività, la biocom-
patibilità, la biodegradabilità, e una struttura rigida (alto modulo di Young) [30], tuttavia sono per la
maggior parte fragili e presentano difficoltà di modellazione. Selezionare il materiale corretto vuol
dire affinare tuttin i parametri in modo da ottenere un risultato equilibrato.

Le bioceramiche possono essere classificate in tre gruppi come indicato nella seguente tabella:

Gruppi Fasi

1. Bioinerti es. Ossido di alluminio (𝐴𝑙2𝑂3), Ossido di zirconio (𝑍𝑟𝑂2).

2. Bioattivi es. Idrossiapatite Sinterizzata ad alta temperatura (𝑠 − 𝐻𝐴), biovetri

3. Biodegradabili es. Idrossiapatite Sinterizzata a bassa temperatura (𝑢 − 𝐻𝐴),
Solfato tricalcico (𝛼 − 𝑇 𝐶𝑃 e 𝛽 − 𝑇 𝐶𝑃 ),
Solfato tetracalcico (𝑇 𝑇 𝐶𝑃 ), Solfato ottacalcico (𝑂𝐶𝑃 )

3.3.0.1 Bioceramici cristallini fosfatici

Vari fosfati calcici (𝐶𝑎𝑃𝑠) specialmente idrossiapatite (𝐻𝐴), fosfato tricalcico (𝛽 − 𝑇 𝐶𝑃 ) e
fosfato di calcio bifasico, 𝐵𝐶𝑃 (mix di 𝐻𝐴 e 𝛽 − 𝑇 𝐶𝑃 ) sono stati a lungo studiati come mate-
riali per la rigenerazione ossea. Il tessuto osseo mineralizzato è in maggior parte formato da 𝐻𝐴
(𝐶𝑎10(𝑃𝑂4)6(𝑂𝐻)2), quindi è utile per gli scaffold essere formati da 𝐻𝐴 e 𝛽 − 𝑇 𝐶𝑃 in modo
che la struttura cristallina sia simulata nel migliore dei modi [29, 73], e quindi che lo scaffold sia
biocompatibile e induca il rimodellamento osseo.

I bioceramici fosfatici possiedono una lunga storia di utilizzo come materiali per impianti ossei,
la prima applicazione di successo fu riportata nel lontano 1920 da Albee [6], molti anni dopo i
sistemi di 𝐻𝐴 e 𝛽 − 𝑇 𝐶𝑃 diventano materiali largamente utilizzati nell’ingegneria tissutale.

Il fosfato tricalcico(TCP, 𝐶𝑎3(𝑃𝑂4)2 ) è il fosfato biodegradabile per eccellenza; presenta po-
limorfismo, nelle sue forme conosciute 𝛽, 𝛼 e 𝛼′ stabili rispettivamente da temperatura più bassa a
più alta. [36]

L’idrossiapatite (𝐻𝐴) è conosciuta per la sua bioattività, biocompatibilità, non tossicità, non
produzione di risposta infiammatoria e biodegradabilità. in comparazione con il 𝛽 − 𝑇 𝐶𝑃 , l’𝐻𝐴
degrada più lentamente, seguendo questo ordine: 𝑂𝐶𝑃 > 𝛼 − 𝑇 𝐶𝑃 > 𝛽 − 𝑇 𝐶𝑃 > 𝑢 − 𝐻𝐴 >>
𝑠 − 𝐻𝐴 [133] e dopo l’impianto si converte poco a poco in una struttura simile a quella ossea [89].
Allo stesso grado di porosità, gli scaffold di 𝛽 − 𝑇 𝐶𝑃 mostrano spesso minore resistenza mecca-
nica degli scaffold di 𝐻𝐴, limitando le loro applicazioni a situazioni senza grossi carichi [104]. La
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velocità di degradazione e le altre proprietà, si controllano nella pratica variando le proporzioni di
𝐻𝐴 e 𝛽 − 𝑇 𝐶𝑃 nel 𝐵𝐶𝑃 . varie ricerche hanno osservato come l’aggiunta di dopanti nei mix di
𝐶𝑎𝑃𝑠 possono controllare la biocompatibilità, il comportamento in sinterizzazione, le velocità di
dissoluzione e le proprietà meccaniche [20, 92].

3.3.0.2 Bioceramici cristallini silicatici

Storicamente è stata considerata condizione per la bioattività la presenza, nella formulazione del
bioceramico, sia di 𝐶𝑎𝑂 che di 𝑃2𝑂5 che sono i principali componenti dell’idrossiapatite [101].
Al contrario, il lavoro di Ohura et al [96] ha osservato che anche i sistemi 𝐶𝑎𝑂 − 𝑆𝑖𝑂2, con basso
contenuto o senza 𝑃2𝑂5, sono in grado di formare uno strato di idrossiapatite nella superficie; sug-
gerendo la possibilità di ottenere bioceramici in questo sistema. Con queste osservazioni, Nonami et
al. [91, 94] e De Aza et al. [37, 38] hano dimostrato che due materiali policristallini: la wollastonite
e il diopside, sono bioattivi.

La Wollastonite (𝐶𝑎𝑆𝑖𝑂3), nella sua forma sinterizzata ad alta temperatura (pseudowollasto-
nite) mostra nella sua struttura ioni calcio facilmente rimovibili da protoni provenienti dal plasma
sanguigno, ciò suggerisce la possibilità della precipitazione di uno strato di HA in superficie. La for-
mazione dello strato di HA nella pseudowollastonite è stata osservata appunto dal lavoro di De Aza
et al. [37, 38] che studiando questo materiale in vitro e in vivo hanno confermato la sua bioattività
escludendo fenomeni significanti di citotossicità.

Il Diopside (𝐶𝑎𝑀𝑔𝑆𝑖2𝑂6) è stato studiato in modo approfondito nei lavori di Nonami et al. [91,
94] che hanno dimostrato che questo materiale presenta alta resistenza agli acidi, buone proprietà
meccaniche e assenza di citotossicità in vitro e in vivo, ma soprattutto che anche il Diopside è in
grado di formare uno strato superficiale di HA quando in presenza di una soluzione contenente
fosfati. Ciò fa si che gli impianti in vivo possano rapidamente formare un legame con il tessuto
osseo, facendo del diopside un materiale bioattivo.

L’ Akermanite (𝐶𝑎2𝑀𝑔𝑆𝑖2𝑂7), di recente, ha ricevuto maggiore attenzione grazie alle sue
proprietà meccaniche controllabili e alla velocità di degradazione [131, 79]. In studi precedenti, le
cellule staminali e gli osteoblasti derivati dal midollo o dal tessuto adiposo hanno mostrato buone
attività di proliferazione e osteogenesi sull’akermanite rispetto al 𝛽−𝑇 𝐶𝑃 [116, 83, 131, 132, 122].
I recenti studi mostrano che questo particolare bioceramico potrebbe mostrare caratteristiche da
sostituto di tessuto osseo migliori del 𝛽 −𝑇 𝐶𝑃 . Tuttavia il meccanismo per cui l’akermanite risulta
bioattiva è ancora sconosciuto e oggetto di studio.
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3.3.1 Bioceramici ferrimagnetici per ipertermia

L’ipertermia indotta da magneti è una tecnica per distruggere cellule cancerogene utilizzando
un campo magnetico. La temperatura dei tessuti cancerosi può essere portata fino a 42-46°C tramite
riscaldamento indiretto prodotto da vari tipi di materiali magnetici sottoposti al campo. una volta nel
tumore, questi materiali si riscaldano sotto effetto di campo magnetico alternato (dovuto a differenti
processi di isteresi), portando alla distruzione del materiale tumorale.

La maggior parte dei prodotti ferro-, ferri- e superparamagnetici sono adatti a questo tipo di
applicazione, a patto che siano biocompatibili. La capacità di aumentare la temperatura dipende
dalle proprietà del materiale utilizzato, come l’anisotropia magnetica e della struttura cristallina, la
dimendione delle particelle e la struttura.

Vari materiali sono stati testati per l’applicazione, tra i quali alcuni materiali vetro ceramici
[97, 19].

Tra di questi sono presenti alcuni vetro ceramici come ad esempio il biovetro SC45, contenente
in totale il 41% di ossidi di ferro ( 14% 𝐹𝑒𝑂 e 31% 𝐹𝑒2𝑂3), con cui possono essere creati degli
scaffold con proprietà magnetiche e di ipertermia personalizzabili a seconda dell’applicazione. [22]

3.3.2 Bioceramici contenenti nitruro di silicio

Il nitruro di silicio come bioceramico non-ossido offre diversi vantaggi diversamente dai comuni
bioceramici utilizzati come scaffold, la sua alta resistenza meccanica, resistenza all’usura e stabilità
chimica danno la possibilità di creare scaffold affidabili anche per le applicazioni soggette a carichi.
Molti studi infatti studiano la forma solida del nitruto di silicio come sostituto alle protesi metalliche
del ginocchio [12, 13, 45]. Anche in forma porosa, che assomiglia di più a quella del tessuto osseo il
nitruro di silicio è correntemente utilizzato nella chirurgia, per esempio come impianto spinale, dove
mostra caratteristiche di biocompatibilità simili al titanio. oltre alle proprietà meccaniche il nitruro
di silicio ha mostrato grandi caratteristiche di batterio-lisi. In presenza di umidità, sulla superficie
del nitruro di silicio c’è un forza motrice termodinamica limitata dalla diffusione per convertire
nitruro di silicio in acido silicico e ammoniaca come mostrato di seguito [17]:

𝑆𝑖3𝑁4 + 12𝐻2𝑂 → 3𝑆𝑖(𝑂𝐻)4 + 4𝑁𝐻3
Δ𝐺298∘𝐾 = −565 𝑘𝑗/𝑚𝑜𝑙

Il rilascio di ammoniaca e acido silicico aumenta il pH a ≈ 8, 5, che impedisce l’adesione dei
batteri.
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Allo stesso tempo non si sono osservati cambiamenti degni di nota nella proliferazione cellulare
[102]

3.3.3 Biovetri

I biovetri furono scoperti da Larry L. Hench nel periodo tra il 1969 e il 1971. Nel tentativo di
risolvere il problema che avevano i biomateriali polimerici e metallici che allora erano utilizzati
negli impianti, cioè il rigetto, Hench formulò un ipotesi che gli permise di ottenere gli stanziamenti
per la sua ricerca:

« Il corpo umano rigetta metalli e polimeri sintetici formando tessuto fibroso perchè il tessuto vivo
non è composto dagli stessi materiali. Il tessuto osseo contiene Idrossiapatite (HA), dunque se un
materiale è in grado di formare un layer di HA sulla sua superficie in vivo, potrebbe non essere

rigettato »

Grazie a questa ipotesi, che al giorno d’oggi potrebbe sembrare obsoleta, Hench utilizzo i dia-
grammi ternari di fase 𝑁𝑎2𝑂 − 𝐶𝑎𝑂 − 𝑆𝑖𝑂2 per formulare le prime tre composizioni per il suo
progetto che successivamente saranno testate in vivo portando i risultati che oggi si conoscono [62].

Figura 3.3.1: Diagrammi di composizione per i biovetri che legano con il tessuto osseo, La regione
S è quella dei biovetri con maggiore bioattività che legano sia all’osso che al tessuto morbido.

In questo modo si giunse per la prima volta alla composizione del biovetro 45S5, che mostrava
una forte tendenza a formare idrossiapatite e legare in modo stabile con il tessuto osseo.

I biovetri hanno già mostrato la loro eccellenza come promettenti materiali per la produzione
di scaffold data la loro particolare tendenza allo stimolare la crescita di cellule ossee, legandosi sia
al tessuto morbido che a quello mineralizzato [129], la loro abilità nel ricostituire i siti difettosi
nel tessuto osseo e la loro controllabilità nella velocità del processo di degradazione in vivo. La
composizione dello scaffold di biovetro e la sua microstruttura sono fondamentali per determinare
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la velocità di conversione in un materiale HA-simile material, le sue proprietà meccaniche e la
risposta al contatto con cellule ossee.

Recentemente sono stati sviluppati biovetri dopati con varie sostanze quali 𝐶𝑢, 𝑍𝑛 e 𝑆𝑟 in
modo da promuovere una più sana crescita in vivo [68]. Questi tipi di biovetri hanno mostrato una
tendenza alla promozione dell’angiogenesi (sviluppo di vasi sanguigni) [104, 59] e guarigione delle
ferite nei tessuti morbidi [104]. Queste spiccate capacità dei biovetri hanno permesso di fare a meno
dell’uso di costosi fattori di crescita per stimolare l’angiogenesi e l’adesione cellulare [104].

La tabella successiva riassume la composizione dei vetri bioattivi più noti [104].

Composizione

wt%

45S5 13-93 6P53B 58S 70S30C 13-93B1 13-93B3 𝑃50𝐶35𝑁15

𝑁𝑎2𝑂 24.5 6.0 10.3 0 0 5.8 5.5 9.3

𝐾2𝑂 0 12.0 2.8 0 0 11.7 11.1 0

𝑀𝑔𝑂 0 5.0 10.2 0 0 4.9 4.6 0

𝐶𝑎𝑂 24.5 20.0 18.0 32.6 28.6 19.5 18.5 19.7

𝑆𝑖𝑂2 45.0 53.0 52.7 58.2 71.4 34.4 0 0

𝑃2𝑂5 6.0 4.0 6.0 9.2 0 3.8 3.7 71.0

𝐵2𝑂3 0 0 0 0 0 19.9 56.6 0

3.3.3.1 Biovetri silicatici

Il biovetro chiamato 45𝑆5 è storicamente riconosciuto come un materiale biocompatibile, bio-
degradabile e bioassorbibile. La composizione del vetro 45𝑆5 45% 𝑆𝑖𝑂2, 6% 𝑃2𝑂5, 24.5% 𝐶𝑎𝑂,
24.5% 𝑁𝑎2𝑂. Il basso contenuto di 𝑆𝑖𝑂2 (<55% 𝑆𝑖𝑂2), l’alto contenuto di modificatori quali
𝑁𝑎2𝑂 e 𝐶𝑎𝑂 e l’alto rapporto 𝐶𝑎𝑂/𝑃2𝑂5 contribuiscono alla bioattività del 45𝑆5. L’innesto in
vivo dello scaffold e la formazione del layer di𝐻𝐴 (idrossi-carbon-apatite,𝐻𝐴 con carbonio sosti-
tuito) sulla superficie contribuiscono significativamente all’adesione degli osteoblasti. La proces-
sabilità di questo vetro tuttavia mostra una particolare difficolta nel produrre degli scaffold 3D date
le sue scarse proprietà meccaniche e la sua biodegradabilità [73], il vetro infatti sottoposto a sinte-
rizzazione in flusso viscoso, cristallizza facilmente; aspetto detrimentale per la sua bioattività [82].
Recentemente è stato scoperto che sinterizzando il vetro a una temperatura molto alta (>950°C),
la fase cristallizza e produce un biovetro dalle alte proprietà meccaniche. In più si converte in un
fosfato di calcio amorfo e biodegradabile in un ambiente biologico alla temperatura corporea [31].
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Questo processo lo rende un materiale per scaffold molto promettente che incorpora sia proprietà
meccaniche che biodegradabilità in un solo prodotto [29].

Un’altra complicazione nell’uso del 45S5 e di altri biovetri è l’influenza che la loro degradazione
può portare nell’ambiente biologico. L’aumento della concentrazione di ioni come 𝐶𝑎2+e 𝑁𝑎+ e
del pH avviene, particolarmente durante i prmi stage in vivo quando la velocità di degradazione è
più alta [69, 70, 134, 54] . Gli effetti biologici di questi cambiamenti sono difficili prevedere dagli
esperimenti in vitro. Inoltre, il ruolo biologico di queste specie solubili, la loro tossicità e la loro
rimozione sono spesso un processo non chiaramente compreso.

Un altro vetro bioattivo, denominato 13-93 [25, 24] è basato sulla composizione del 45S5, ma
con una quantità si 𝑆𝑖𝑂2 più alta e altri ossidi modificatori, come 𝐾2𝑂 e 𝑀𝑔𝑂. Gli scaffold di
13-93 sono stati approvati per applicazioni in vivo in UE. Questo biovetro ha caratteristiche che gli
permettono una migliore lavorazione, data la larga finestra di sinterizzazione (tra Temperatura di
transizione vetrosa e Temperatura di cristallizzazione), può avvenire un maggiore addensamento in
sinterizzazione senza andare incontro alla formazione di fase cristallina. Negli studi in vivo non si
sono viste grosse differenze rispetto al 45S5, tuttavia, il biovetro 13-93 degrada e forma il layer di
HA più lentamente del riferimento.

3.3.3.2 Biovetri borati

Diversi studi hanno osservato che i vetri bioattivi borati o borosilicati promuovono la prolifera-
zione e la differenziazione cellulare in vitro, nonché l’infiltrazione dei tessuti in vivo [104]. I vetri
bioattivi borati si degradano più velocemente dei biovetri 45𝑆5. Si convertono completamente in
un materiale simile ad HA a causa della loro bassa stabilità chimica [69]. Vi è preoccupazione per
la possibile tossicità del boro rilasciato nella soluzione come ione borato (𝐵𝑂3)3− [104]. Alcuni
biovetri borati sono stati giudicati tossici per le cellule, quando osservati in colture statiche in vi-
tro, effetto che si riduce quando invece si osservano in colture dinamiche. Il Biovetro denominato
13-93B3, con composizione uguale al 13-93 ma con tutto il contenuto di silice sostituito da 𝐵2𝑂3,
è tossico per alcune colture cellulari in vitro, mentre quanto impiantato in vivo non ha mostrato
tossicità ma buona osteogenicità [54].

Il tasso di degraddazione può essere controllato manipolando la composizione del vetro [69];
il vetro 13-93 con 𝑆𝑖𝑂2 sostituita solo parzialmente con 𝐵2𝑂3 (biovetro borosilicato) porta una
variazione importante della velocità di degradazione rispetto al 13-93. Lavorando in questo modo,
è teoricamente possibile ingegnerizzare un vetro con una velocità di degradazione simile a quella
di rigenerazione del tessuto osseo [104].
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I biovetri borati hanno anche mostrato ottimi risultati per utilizzi come substrati per il rilascio
di medicinali nelle infezioni delle ossa [54].

3.3.3.3 Biovetri fosfati

Questo tipo di biovetri sono basati sull’ossido formatore 𝑃2𝑂5 che forma delle strutture dove
𝐶𝑎𝑂 e 𝑁𝑎2𝑂 si comportano come modificatori. Mostrano un’affinità chimica con l’ambiente bio-
logico dovuta agli ioni presenti nella fase minerale organica del tessuto osseo. La degradabilità di
questo vetro può essere controllata modificandone la composizione. La sua flessibilità ha reso gli
scaffold di questo materiale potenziali biomateriali riassorbibili per l’ingegneria dei tessuti. [104]

3.3.4 Vetroceramiche bioattive

Per vetroceramica si intende un materiale ottenuto tramite parziale cristallizzazione di un ve-
tro amorfo attraverso trattamento termico. La cristallizzazione deve essere controllata affinché il
materiale policristallino che viene ottenuto abbia il giusto grado di cristallizzazione e omogenei-
tà. La principale differenza con un materiale ceramico tradizionale è che quest’ultimo viene otte-
nuto mediante sinterizzazione di specie cristalline, mentre le vetroceramiche solidicano amorfe e
cristallizzano successivamente tramite un processo di devetricazione [99].

Il miglioramento delle proprietà meccaniche dei biovetri, generalmente determinato dalla par-
ziale cristallizzazione, unito alla bioattivita delle fasi cristalline silicatiche e fosfatiche, ha spinto la
ricerca sulle vetro ceramiche, che oltre alla possibilità di un impiego come sostituti ossei in situa-
zioni di carico portano un miglioramento della lavorabilità, apprezzato ad esempio per applicazioni
dentali [57, 65].

La vetroceramica apatite-wollastonite di Kokubo e la vetroceramica Biosilicate® sono gli esem-
pi principali di "bioceramica" cristallizzata a sinterizzazione. Il primo è significativo per il tentativo
di produrre una vetroceramica con una fase cristallina (apatite) che presenta evidenti somiglianze
con la frazione minerale dell’osso (ossifluoro-apatite nella vetroceramica, idrossiapatite nell’osso
naturale)[80, 64]. Il secondo mostra invece come piccoli cambiamenti nella formulazione del vetro
45S5 in modo da controllare il billancio cristallizzazione/bioattività possano dare risultati notevoli.
Il 45S5, come già discusso, mostra come principale svantaggio la piccola finestra di sinterizzazio-
ne che gli permette di rimanere completamente amorfo [51, 100, 34]. Una piccola variazione dei
rapporti degli ossidi del 45S5 lo fa diventare Biosilicate® (23.75 wt% 𝑁𝑎2𝑂, 23.75% 𝐶𝑎𝑂, 48.5
% 𝑆𝑖𝑂2, 4% 𝑃2𝑂5) la cui cristallizzazione, come nella vetroceramica di kokubo mostra la forma-
zione di una fase silicatica e una fosfatica (𝑁𝑎2𝐶𝑎𝑆𝑖2𝑂6 e 𝑁𝑎𝐶𝑎𝑃𝑂4). Numerosi studi in vitro
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e in vivo hanno mostrato come il Biosilicate® quasi totalmente cristallizzato mostri bioattività e
osteointegrazione comparabili a quelle del 45S5 [34].

Il delicato bilancio tra flusso viscoso e cristallizzazione nel trattamento termico agisce come un
ulteriore parametro permodificare le caratteristiche dello scaffold. Da una parte il flusso viscoso ten-
de a richiudere i micropori e ottenere una struttura più densa, dall’altra la cristallizzazione ’congela’
il flusso viscoso permettendo di mantenere la struttura macroporosa dello scaffold [126, 48].
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3.4 Metodi per la creazione di uno scaffold

Per creare un microambiente per l’adesione e la proliferazione cellulare, un punto chiave è ot-
tenere una struttura porosa con proprietà meccaniche adeguate. L’osso naturale ha dimensioni dei
pori distribuite in un ampia gamma, che vanno da diversi nanometri a centinaia di micrometri [72].
Questa variabilità di dimensioni dei pori soddisfa i requisiti per una normale crescita dei tessuti. Le
dimensioni dei pori nell’intervallo 150–800 μm impediscono la crescita del tessuto osseo e dei vasi
sanguigni. Tuttavia, le dimensioni dei pori nell’intervallo 10–100 μm sono utili per la crescita dei
capillari, lo scambio di nutrienti e l’escrezione dei prodotti di scarto. I nano pori conferiscono una
superficie specifica più ampia e una quantità maggiore di siti attivi di adesione. Sono ottimi per la
formazione di apatite e l’adesione di proteine o osteoblasti [84]. Al contempo, sono importanti per
la regolazione dell’adesione cellulare e la proliferazione.

Sono disponibili una moltitudine di tecniche di fabbricazione per produrre scaffold bioceramici
con diverse caratteristiche architettoniche. Esistono due tipi principali di tecniche di fabbricazione:
tecniche convenzionali e tecniche avanzate. Le tecniche convenzionali per la fabbricazione di strut-
ture porose includono principalmente la replica; il modello sacrificale; e schiumatura diretta come
mostrato in Figura 3.4.1.

Figura 3.4.1: Schema delle tecniche tradizionali degli scaffold bioceramici [77]
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3.4.1 Replicazione

La tecnica della replica impiega un modello sintetico o naturale impregnato di una sospensione
bioceramica. Dopo l’essiccazione, il modello viene rimosso creando così una replica della struttura
del modello originale. Molte strutture cellulari sintetiche e naturali possono essere utilizzate come
modelli per fabbricare ceramiche macroporose attraverso la tecnica della replica [115].

3.4.2 Modello sacrificale

Il metodo del modello sacrificale incorpora una sorta di formatore di pori o materiale sacrificale
per fungere da segnaposto all’interno della polvere ceramica o del liquame. Una volta formato il
verde, il materiale sacrificale viene rimosso per lasciare i pori vuoti. Questo metodo porta a scaf-
fold porosi che replicano il negativo del modello sacrificale originale, al contrario della morfologia
positiva ottenuta dalla tecnica di replica sopra descritta [115].

3.4.3 Schiumatura diretta

La schiumatura diretta è un processo in cui le bolle di gas sono incorporate in una sospensione
bioceramica e, una volta che l’impasto viene fissato ed essiccato, la ceramica trattiene i pori sferici
risultanti. Per ottenere schiume di ceramica ad alta resistenza, gli oggetti essiccati vengono quindi
sinterizzati ad alte temperature. La porosità totale della schiuma ottenuta è proporzionale alla quan-
tità di gas incorporata nella sospensione o nel mezzo liquido durante il processo di schiumatura.
Le dimensioni dei pori dipendono dalla plasticità dell’ impasto schiumato prima dell’essicazione
[115].
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3.4.4 Freeze casting

Figura 3.4.2: operazioni del processo di freeze casting [78]

La freeze casting è considerata una delle tecniche più promettenti per la fabbricazione di strut-
ture porose. Utilizza la crescita di cristalli di ghiaccio in una sospensione di ceramica per formare
i pori. È una tecnica semplice per produrre parti porose ceramiche o polimeriche di forma com-
plessa. In questa tecnica, una sospensione ceramica viene versata in uno stampo e quindi congelata.
Il solvente congelato funge da legante temporaneo per tenere insieme il verde. La parte deformata
viene sottoposta a liofilizzazione (freeze drying) sotto vuoto per sublimare il solvente congelato,
evitando le sollecitazioni e il restringimento che potrebbero causare cricche e deformazioni durante
la normale essiccazione. Dopo l’essiccazione, le parti vengono sinterizzate per ottenere uno scaf-
fold con una microstruttura porosa complessa e spesso anisotropa e resistenza e rigidità adeguate.
Controllando la direzione della direzione di crescita dei cristalli di ghiaccio, è possibile conferire
un orientamento preferenziale alla porosità nei prodotti finali [42].

Recentemente, sono state proposte le tecniche avanzate di additive-manufacturing (AM), la pro-
totipazione rapida (RP) e l’elettrospinning per la fabbricazione di scaffold bioceramici porosi. Han-
no diversi potenziali benefici rispetto alle tecniche tradizionali quali la facilità di riproduzione, la
precisione e il controllo delle proprietà necessarie .
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3.4.5 Tecniche di manifattura additiva (AM)

Le tecniche AM sono definite come tecniche di modellazione solida in forma libera (solid free-
form (SFF) manufacturing). Sono tecniche precise e riproducibili per controllare le dimensioni in-
terne dei pori, la porosità, l’interconnettività, le prestazioni meccaniche e le dimensioni complessive
degli scaffold per ingegneria dei tessuti [66, 136]. Sulla base di immagini 3D programmate tramite
software CAD, gli scaffold vengono riprodotti deponendo strato per strato il materiale bioceramico
nella posizione corretta per replicare l’architettura precedentemente disegnata [28]. Uno dei requi-
siti principali delle tecniche AM è l’utilizzo di un metodo automatizzato ad alta produttività che dia
la possibilità di produrre costrutti specifici per i pazienti; in questo modo la prototipazione rapida
può essere potenzialmente utilizzata per fabbricare tessuti personalizzati [67]. I vantaggi della tec-
nologia AM sono numerosi, ad esempio la versatilità del software CAD consente la fabbricazione
delle parti desiderate senza la necessità di costosi stampi, e il processo viene solitamente eseguito
in pochi passaggi.

Le tecniche AM più rilevanti nella progettazione di scaffold 3D per l’ingegneria dei tessuti sono
la stampa 3D (3DP), la sinterizzazione laser selettiva (SLS), la stereolitografia (SLA), il robocasting
(RC) e la modellazione a deposizione fusa (FDM). In figura è mostrata schematicamente ciascuna
tecnica basata su RP [27].

3.4.5.1 Stampa 3D (3DP)

La testina a getto di questo dispositivo estrude goccioline di un fluido legante su un letto di pol-
vere. Questo processo viene ripetuto per ogni strato fino al completamento dello scaffold; succes-
sivamente avviene la rimozione della polvere rimanente. È un metodo utilizzato per creare scaffold
da utilizzare nell’ingegneria dei tessuti. Uno dei vantaggi importanti di questo metodo è che il letto
di polvere non bagnata dal legante supporta ogni strato successivo. La fragilità delle parti ottenute
è considerata uno svantaggio [26, 14].

3.4.5.2 Sinterizzazione laser selettiva (SLS)

La sinterizzazione laser selettiva (SLS) è un processo di manifattura additiva che consente di
generare parti 3D complesse solidificando strati successivi di materiale in polvere uno sopra l’altro.
La solidificazione si ottiene fondendo o sinterizzando aree selezionate gegli strati di polvere usando
l’energia termica fornita attraverso un raggio laser. Un sistema di deflessione del raggio guida il
raggio su ogni strato in base alla corrispondente sezione trasversale della parte calcolata da un
modello CAD. Un sistema di deposizione in polvere viene utilizzato per depositare i successivi
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Figura 3.4.3: tecniche avanzate di produzione degli scaffold [93]

strati sottili di polveri (in genere 0,1-0,3 mm di spessore) in un contenitore dell’edificio prima che
tale strato venga sinterizzato al laser [81].

3.4.5.3 Stereolitografia (SLA)

La stereolitografia (SLA) è un ulteriore tipo di tecnologia AM, ampiamente utilizzata nel campo
dell’ingegneria dei tessuti. In questo caso, la produzione dell’oggetto si basa sulla solidificazione
di una resina liquida mediante fotopolimerizzazione. Un laser è focalizzato su una profondità spe-
cifica in una vasca di resina, causando polimerizzazione localizzata (e quindi solidificazione). La
solidificazione viene ripetuta strato per strato fino a quando non viene riprodotto l’oggetto 3D. Nel-
la stampa SLA, l’energia impartita dal laser è fondamentale ed è influenzata dalla potenza della
sorgente luminosa, dalla velocità di scansione, dal tempo di esposizione e dal quantità di polimero
e fotoiniziatore. Il principale vantaggio di SLA la stampa è la sua versatilità, poiché dei farmaci
possono essere miscelati con il fotopolimero prima della stampa, e rimanere intrappolati nelle ma-
trici solidificate. La SLA è anche superiore ad altre tecniche 3DP in termini di risoluzione (20 µm
rispetto a 50-200 µm per altre tecnologie di fabbricazione). [128]
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Figura 3.4.4: schematiche di un proceso di elettrospinning [7]

3.4.5.4 Robocasting (RC)

Il robocasting è una tecnica AMbasata sull’estrusione, che utilizza sospensioni (inchiostri) simi-
li a paste dall’alto contenuto di solido per costruire strutture 3D attraverso una deposizione a livelli
effettuata da un estrusore cilindrico. Parametri reologici critici per la stampa includono la viscosità
apparente, lo stress di snervamento e il modulo elastico dell’inchiostro. Un inchiostro con proprietà
reologiche appropriate deve essere in grado di fluire attraverso l’estrusore (ovvero bassa viscosità
ad alto stress) ma anche di ritenere la forma al momento della deposizione. Per raggiungere questo
obiettivo, le polveri di partenza sono solitamente sciolte in acqua con l’aggiunta di un disperden-
te anionico per ottenere una sospensione concentrata. La sospensione fluida ottenuta viene quindi
coagulata aggiungendo opportune concentrazioni di sali o specie cationiche, oppure di cambiando
il pH della sospensione in modo da trasformarla in una pasta estrudibile [50].

3.4.5.5 Elettrospinning:

Viene utilizzato l’elettrospinning per produrre nano/microfibre mediante il passaggio di una so-
luzione di materiali polimerici o compositi ceramici/polimerici attraverso un campo elettrico, la
procedura è schemattizzata in figura 3.4.4. Le fibre solide sono prodotte da getti elettrificati ad alta
tensione. Queste fibre vengono continuamente allungate a causa della repulsione elettrostatica tra
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le cariche superficiali e l’evaporazione del solvente. Questa tecnica consente di ottenere scaffold
ad alta superficie specifica, che simulano la scala dimensionale delle proteine fibrose presenti nella
matrice extra cellulare naturale [137, 35]. Uno dei grandi interessi in questa metodologia è la capa-
cità di produrre facilmente materiali per l’ingegneria dei tessuti per le applicazioni che prevedono
di rilascio di farmaci [4].

Le tecniche avanzate danno la possibilità di produrre scaffold altamente precisi e replicabili,
tuttavia richideono apparecchiature importanti, dipendono dal comportamento della polvere o dalla
reologia della miscela che si va a stampare. Con gli scaffold prodotti tramite RP poi, è difficile repli-
care la struttura naturale del tessuto osseo e altri aspetti come lamicroporosità e la distribuzione della
porosità. Tra le tecniche tradizionali poi, la tecnica della replica e del materiale sacrificale fanno uso
di materiali non ceramici che in fase di sinterizzazione vengono rimossi, è un aspetto di notevole
importanza limitare il materiale residuo polimerico che rimane all’interno dello scaffold, che po-
trebbe far mancare la biocompatibilità o sviluppare infezioni. L’utilizzo di una struttura spugnosa
ricoperta di materiale ceramico richiede inoltre un attenzione maggiore allo sviluppo delle proprietà
meccaniche, se durante la sinterizzazione non c’è scorrimento, le cavità precedentemente occupate
dalla spugna polimerica nei montanti rimangono vuote riducendo in modo significativo le proprietà
meccaniche. utilizzando materiale sacrificale si rischia poi di ottenere una bassa interconettività con
passaggi troppo piccoli tra un poro e l’altro.
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3.5 Gel-Casting

Una strategia per ottenere scaffold altamente porosi conmontanti generalmente più densi è quel-
la del gel-casting. Il metodo produce combinazioni di macro e microporosità. A partire dal all’inizio
degli anni 2000, il gel casting è stato ampiamente applicato alle formulazioni sol-gel [10, 113]. Il
metodo consiste nell’incorporazione di bolle d’aria nell’impasto con l’aiuto di tensioattivi, mediante
agitazione meccanica ("schiumatura diretta") nelle prime fasi della gelificazione (stato sol). Il man-
tenimento della struttura porosa si effettua con il progressivo indurimento (transizione allo stato di
gel). Ricerche approfondite, condotte in particolare da Jones e Hench [74, 75], hanno dimostrato
che la struttura porosa può essere controllata, operando su molte variabili, come la chimica di vetro
e i tensioattivi. Le sospensioni gelificate altamente porose vengono convertite in scaffold biocera-
mici mediante un trattamento di sinterizzazione, causando anche il burn-out di qualsiasi frazione
organica.

Nei paragrafi successivi saranno affrontati nel dettaglio i meccanismi che entrano in gioco nella
tecnica.

3.5.1 Attivazione basica dei silicati

L’attivazione basica sta attualmente ricevendo un crescente interesse nel settore della ceramica.
Solitamente, materiali attivati da alcali, generalmente noti come "geopolimeri", sono prodotti attra-
verso la reazione di un silicato di alluminio con un solvente basico, che è tipicamente una soluzione
acquosa concentrata di un idrossido alcalino [103] ma anche di una base organica [47] . Queste
materie prime producono un gel simile alla zeolite, costituito da un rete tridimensionale amorfa o
cristallina di alluminosilicato[103]. La rete presenta il legame tra 𝑆𝑖𝑂4 e𝐴𝑙𝑂4 tetraedrici, quest’ul-
timo formatosi in presenza di ioni alcalini negli spazi circostanti, per la compensazione della carica.
Gli ioni alcalini rimangono sostanzialmente "intrappolati" nella rete di alluminosilicato, per otte-
nere un equilibrio ottimale Al2O3 / SiO2 nelle materie prime che consente prodotti chimicamente
stabili.
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Figura 3.5.1: modello proposto per la formazione di N-A-S-H [46]

Un gel si forma, comunque, anche da formulazioni con diversi equilibri𝐴𝑙2𝑂3/𝑆𝑖𝑂2; ad esem-
pio, le formulazioni ricche di 𝐶𝑎𝑂 non producono un gel simile alla zeolite, ma forniscono un
prodotto di condensazione che è un gel simile alla tobermorite, data l’analogia con i prodotti dell’i-
dratazione del cemento [103]. Di conseguenza, il termine "polimero inorganico" potrebbe apparire
più appropriato per identificare i prodotti, essendo indipendente dalla struttura del gel [103]. Il con-
cetto di attivazione degli alcali e di "polimerizzazione inorganica" può essere applicato anche ai
biovetri. Vetri con composizione chimica ingegnerizzata (vetri in alluminio silicato) possono essere
usati come precursori per materiali simili ai geopolimeri [55, 110]da utilizzare come nuovi leganti
per la costruzione, secondo la formazione di gel di sodio alumino-silicato idrato (N – A – S – H) e
gel di calcio allumino-silicato idrato (C – A – S – H). Con adeguati equilibri molecolari tra diversi
ossidi, sia la resistenza che la stabilità chimica possono essere ottimizzate.

Nel lavoro di Bernardo et al. [108]del 2017 è stato studiato il comportamento reologico di un
miscuglio attivato contenente il 65 wt% di vetro soda-lime, mantenuto a una temperatura di 75°C e
analizzato ogni ora, le curve reologiche risultanti sono riprtate in figura 3.5.2 :

Il miscuglio ottenuto tramite attivazione alcalina presenta caratteristiche reologiche di shear
thinning, il suo comportamento può essere descritto dalla legge di Herschel–Bulkley:

𝜏 = 𝜏0 + 𝑘 ̇𝛾𝑛

dove 𝜏 rappresenta lo shear stress, ̇𝛾 lo shear rate, 𝜏0lo yeld stress, 𝑘 l’indice di consistenza e 𝑛
l’indice di flusso. Per 𝑛 < 1 il fluido risulta di tipo non newtoniano e pseudoplastico.

La sospensione, preparata dopo solo 3 ore di agitazione meccanica (prima della gelificazione)
presenta un ciclo tixotropico stretto e bassa viscosità, entrambe interpretate come indicazioni di una
buona dispersione delle particelle. Non appena inizia il processo di gelificazione, il ciclo tixotro-
pico diviene gradualmente più grande e la viscosità aumenta; l’interazione tra i componenti della
sospensione causa un incremento della viscosità, con una diminuzione dell’indice di flusso. Con un
tempo di curing di solo 1 ora non è possibile ottenere una schiuma dalla struttura cellulare adeguata;
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Figura 3.5.2: a) curve reologiche di sospensione 65 wt% di vetro soda-lime a diversi tempi di
gelazione b) andamento della viscosità per tempi di curing selezionati [108]
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le bolle d’aria aria introdotte tramite agitazione meccanica coalescono rapidamente e raggiungono
la superficie. Al contrario, con un tempo di curing di almeno 2 ore, il passaggio dalla continua agi-
tazione meccanica (elevato shear rate) a agitazione meccanica interrotta (shear rate uguale a zero),
determinata un aumento della viscosità che impedisce la coalescenza delle bolle. questo compor-
tamento risulta evidente osservando i profili della viscosità. Se si considera la viscosità (𝜂) come
rapporto tra shear stress (𝜏 ) e shear rate ( ̇𝛾) si ottiene:

𝜂 = 𝜏
̇𝛾 = 𝐾 ̇𝛾𝑛−1

che può essere riscritto come:

𝐿𝑜𝑔𝜂 = 𝐿𝑜𝑔𝐾 + (𝑛 − 1)𝐿𝑜𝑔 ̇𝛾

La linearità tra viscosità e velocità di taglio, in scala logaritmica, è confermato dalla stessa
figura 3.5.2b . Possiamo notare la differenza tra la miscela subito dopo l’attivazione degli alcali
(praticamente a fluido newtoniano, con 1 − 𝑛 ≈ 0, cioè 𝑛 ≈ 1, corrispondente a un quasi linea
orizzontale) e dopo 2 ore di curing (𝑛−1 ≈ −0, 4, cioè𝑛 ≈ 0, 6). Dopo una stagionatura prolungata,
la miscela corrisponde effettivamente, ad un fluido pseudoplastico di Bigham: dal momento che il
interazione tra i gel formati sulla superficie di particelle di vetro è particolarmente intenso, lo shear
rate può aumentare solo dopo che lo shear stress ha superato una soglia ("yeld stress") di circa 50
Pa. Con lo sforzo di taglio al di sopra di questa soglia, la diminuzione della viscosità con aumento
della velocità di taglio è simile a quello per un tempo di curing di 2 ore (La figura 3.5.2b in realtà
si riferisce ad un intervallo di valori di shear rate sopra lo yeld stress) .

3.5.2 Attivazione Ibrida

L’ attivazione Alcalina è un processo molto efficace per formare di una fase legante inorganica,
tuttavia il surplus di ossidi alcalini portati dal NaOH può portare a una modifica della composizione
con ripercussioni nell’attività biologica dello scaffold e nel suo comportamento nella cristallizzazio-
ne. Come spiegato in precedenza, la cristallizzazione, negli scaffold di biovetro riduce la capacità
degli osteoblasti di aderire alla superficie dello scaffold e quindi allo scaffold di integrarsi in vivo
e rigenerare il tessuto osseo [139]. E’ stato inoltre osservato inoltre che l’attivazione alcalina nei
biovetri può portare a spostare e allargare il picco esotermico di cristallizzazione verso temperature
più basse [49].

La soluzione potrebbe arrivare dall’attivazione ibrida [47] dove si utilizza il concetto di gelazio-
ne del vetro per inclusione in una soluzione basica, ma senza modificarne la composizione tramite
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l’utilizzo di Sali di Ammonio:

• Tetra metil ammonio idrossido (TMAH)

• Tetra etil ammonio idrossido (TEAOH)

Tra i due composti si preferisce il tetra etil ammonio idrossido, perche non presenta tossicità,
caratteristica invece del tetra metil ammonio idrossido 1.

3.5.3 Schiumaggio

Nella produzione di scaffold con il metodo del gel casting la schiumatura diretta viene effettuata
con l’aiuto di un surfattante che funge da agente schiumante. Un surfattante, presente in minori
concentrazione riduce la tensione superficiale di un liquido o aumenta la sua stabilità colloidale
inibendo la coalescenza delle bolle [90]. In questa tesi il surfattante utilizzato è di tipo non ionico,
tramite un agitazione vigorosa della miscela (2000 rpm) si possono introdurre delle bolle d’aria. Il
surfattante è composto da una testa idrofilica e una coda idrofobica e per formare le bolle d’aria
creerà delle micelle disponendosi come in figura:

Figura 3.5.3: surfattante non ionico

Il comportamento reologico che cambia con il tempo di curing dopo l’iniziale agitazione della
miscela può essere visto come un parametro per regolare la dimensione della porosità nella micro-
struttura delle schiume. Sempre dal lavoro di Sernardo et al. è possibile osservare l’effetto di uno
schiumaggio a diversi tempi di curing: la viscosità aumentata riduce infatti la coalescenza delle
bolle d’aria, come è possibile osservare nella seguente figura:

1si noti che il materiale puro è tossico, mentre il prodotto, come ottenuto e cioè in soluzione 1M non presenta
particolari rischi, per eliminare ogni dubbio si sceglie il TEAOH.
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Figura 3.5.4: dettagli della microstrutura e distribuzione della dimensione dei pori dopo diversi
tempi di curing [108]

3.5.4 Sinterizzazione

La sinterizzazione svolge un ruolo fondamentale nel gel casting, permette infatti di consolidare
la microstruittura e rendere lo scaffold rigido e resistente. La sinterizzazione tuttavia porta flusso
viscoso, il flusso viscoso potrebbe compromettere la struttura porosa, distruggendo i pori, occlu-
dendoli o cristallizando parte del materiale vetroso, nelle applicazioni dove si desidera avere uno
scaffold completamente amorfo. La temperatura di sinterizzazione deve quindi essere valutata per
ciascun materiale in base alle analisi termiche, deve essere una temperatura superiore alla tempe-
ratura di transizione vetrosa 𝑇𝑔 ma inferiore a quella di cristallizzazione 𝑇𝑥 in modo da trattare
termicamente lo scaffold senza andare in contro a fenomeni di cristallizazione. [11]
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Figura 3.5.5: Sinterizzazione in usso viscoso con equilibrio o prevalenza di fenomeni di
cristallizzazione o densicazione

Il trattamento termico ha un altro ruolo importante nel processo, che è quello di provocare il
burn-out e l’evaporazione dei componenti organici portati dal tensioattivo utilizzato, sarà quindi
neccessario aggiungere uno o più step all’interno del trattamento termico, a basse temperature, molto
inferiori a 𝑇𝑔. [11]
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Capitolo 4

MATERIALI E METODI

4.1 Metodo di preparazione

Le polveri bioceramiche sono introdotte in una soluzione acquosa basica. Le polveri sono poi
sottoposte a attacco alcalino per 3h e opzionale periodo di curing (generalmente da 1h a 2h a tappo
chiuso a 40°C) per conferire una corretta reologia all’impasto. Dopodichè l’impasto viene schiu-
mato aggiungendo alla miscela il 4% in peso di TRITON X-100. Si procede alla solidificazione
della schiuma a 40° e tappo aperto per 24h e la successiva sinterizzazione per ottenere lo scaffold
bioceramico.

Il processo è riassunto nella seguente tabella di flusso.

51
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Figura 4.1.1: tabella di flusso per processo gel-casting

4.2 Materiali utilizzati

4.2.1 Bioceramici e Biovetri

Tutte le bioceramiche utilizzate sono state utilizzate dopo essere state polverizzate con granu-
lometrie <75 𝜇𝑚.
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4.2.1.1 47.5 B

Il vetro 47.5B è un biovetro silicatico di composizione 47.5𝑤𝑡% 𝑆𝑖𝑂2 − 10𝑤𝑡% 𝑁𝑎2𝑂 −
10𝑤𝑡% 𝐾2𝑂 − 10𝑤𝑡% 𝑀𝑔𝑂 − 20𝑤𝑡% 𝐶𝑎𝑂 − 2.5𝑤𝑡% 𝑃2𝑂5.

Questo biovetro è stato sviluppato da Verné et al. per venire in contro a quello che è uno dei più
grandi svantaggi del vetro 45S5, cioè la scarsa lavorabilità: la temperatura di transizione vetrosa
(𝑇𝑔) e la temperatura di inizio cristallizzazione (𝑇𝑥)sono infatti molto vicine nel 45S5, in questo
modo è impossibile raggiungere la completa sinterizzazione senza devetrificare il materiale. Il vetro
47.5B offre una finestra di sinterizzazione più ampia: (𝑇𝑥 − 𝑇𝑔 = 260∘𝐶) che permette di avere un
materiale adatto alla produzione di scaffold Amorfi [53].

Uno studio comparativo tra vetroceramica derivata da CEL2 e 45S5 ha tuttavia dimostrato che
la cinetica di formazione dell’apatite del primo è più veloce, portando a uno strato superficiale più
spesso di idrossiapatite [106].

4.2.1.2 WDP - WDE

I bioceramici WD (wollastonite 𝐶𝑎𝑆𝑖𝑂3 - diopside 𝐶𝑎𝑀𝑔𝑆𝑖2𝑂6) utilizzati nelle prove sono
il WDP e il WDE, entrambi appartengono al sistema 𝐶𝑎𝑂 − 𝑀𝑔𝑂 − 𝑆𝑖𝑂2. Il Vetro WDP ha un
rapporto molare 𝐶𝑎𝑂 ∶ 𝑀𝑔𝑂 ∶ 𝑆𝑖𝑂2di 2 ∶ 1 ∶ 3, che in linea teorica porta a una composizione del
50 mol% wollastonite e 50 mol% diopside, piccole quantità di 𝑁𝑎2𝑂 e 𝑃2𝑂5 sono state aggiunte
per ridurre la temperatura di liquidus. Il vetro WDE contiene invece solo gli ossidi principali, le
cui proporzioni sono state corrette a quelle dell’eutettico Wollastonite-Diopside, come risultato si
ottengono un rapporto 𝐶𝑎𝑂 ∶ 𝑀𝑔𝑂 ∶ 𝑆𝑖𝑂2 di 2 ∶ 0.96 ∶ 0.96; e concentrazioni del 52 mol%
Wollastonite e 48 mol% diopside.[49]

4.2.1.3 SC45

Il bioceramico SC45 è una vetro-ceramica ferrimagnetica con composizione: 24.7 SiO2, 13.5
Na2O, 13.5 CaO, 3.3 P2O5, 14 FeO and 31 Fe2O3 (wt%) sviluppata da Bretcanu et al. [22] per
produrre scaffold per applicazioni di ipertermia.

4.2.1.4 UBE-SN10 e Yantai Tomley TM-B

UBE-SN10 e Yantai Tomley TM-B sono due polveri ad alta purezza di 𝑆𝑖3𝑁4 provenienti da
due diversi produttori. Sono state mescolate in rapporto 70 wt% 𝑆𝑖3𝑁4 e 30 wt% 𝐶𝑎𝑆𝑖𝑂3, per
poter eseguire il metodo del gel casting.
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4.2.2 Basi

4.2.2.1 Idrossido di sodio

NaOH di ACS Reagent grade, Honeywell-Fluka utilizzato in soluzioni in acqua distillata 1.0 M
e 2.5M

4.2.2.2 Tetraetilammonio idrossido

(C2H5)4N(OH) in soluzione acquosa 1.0 M, Sigma-Aldrich

4.2.3 Tensioattivi

4.2.3.1 Triton X-100

Poliossietilene octil fenil etere 𝐶14𝐻22𝑂(𝐶2𝐻4𝑂)𝑛, 𝑛 = 9 − 10, Sigma-Aldrich, Gillingham,
UK, è un comune surfattante non ionico utilizzato spesso in applicazioni biochimiche.

4.3 Metodi di analisi

4.3.1 Misure di densità e Porosità

La densità geometrica 𝜇𝑔𝑒𝑜𝑚, come già accennato in precedenza, è il rapporto tra la massa m di
un materiale e il suo volume geometrico esterno 𝑉𝑔𝑒𝑜𝑚. Per un provino di forma cubica il volume
esterno può essere determinato semplicemente misurandone le tre dimensioni spaziali (lunghezza,
larghezza, altezza) e moltiplicandole tra loro.

Se dal volume geometrico viene sottratto quello non occupato dal materiale nelle porosità aper-
te si ottiene il volume apparente 𝑉𝑎𝑝𝑝. Dividendo la massa per questo volume si ottiene la densità
apparente 𝜇𝑎𝑝𝑝. Questa densità è stata misurata utilizzando un picnometro ad elio (AccuPyc1330,
Micromeritics, Narcross, GA) che sfrutta l’infiltrazione di un gas inerte all’interno delle porosità
aperte. Questa tecnica si basa sul cambiamento di pressione che una stessa quantità di gas effettua
quando riempie a temperatura costante due spazi differenti. Il campione viene innanzitutto sigillato
in un compartimento dello strumento (camera del campione) con volume 𝑉1 noto, dove viene fatta
successivamente entrare una certa quantità di gas inerte (elio) fino al raggiungimento dell’equilibrio
(diffusione completa del gas all’interno del campione). In seguito la pressione 𝑃1 viene misurata e
il gas viene fatto espandere in un’altra camera (camera di riferimento) sempre di volume conosciu-
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to 𝑉2. Al raggiungimento dell’equilibrio la pressione 𝑃2 viene misurata nuovamente e le camere
vengono svuotate [2, 1].

𝑉𝑎𝑝𝑝, calcolato direttamente dallo strumento, è dato da:

𝑉𝑎𝑝𝑝 = 𝑉1 + 𝑉2
1 − 𝑃1/𝑃2

Si noti che, poiché vale 𝑃1> 𝑃2, il secondo termine della somma è sempre negativo.

Il picnometro è uno strumento molto usato per il fatto che fornisce una misura abbastanza rapida
e accurata con un metodo di tipo non distruttivo [1,2].

La densità assoluta del materiale 𝜌𝑏𝑢𝑙𝑘 (eliminando il contributo al volume dato da ogni tipo
di porosità) è stata misurata inserendo sempre all’interno del picnometro le polveri macinate del
campione (ottenute al termine delle prove distruttive). La differenza tra le tre densità è schematizzata
in Figura:

Figura 4.3.1: Rappresentazione schematica della differenza tra densità geometrica, apparente e as-
soluta: in viola il volume della sola fase solida, in arancione il volume addizionale considerato nella
determinazione di densità apparente e geometrica.

Misurati i valori delle densità è possibile calcolare la frazione di porosità. Come già indicato in
precedenza, la porosità totale 𝑓𝑃𝑇 viene calcolata con la relazione di cui sopra. Le porosità 𝑓𝑃𝐴e
𝑓𝑃𝐶sono invece calcolate come:

𝑓𝑃𝐴 = 1 − 𝜌𝑔𝑒𝑜𝑚
𝜌𝑎𝑝𝑝

𝑓𝑃𝐶 = 𝑓𝑃𝑇 − 𝑓𝑃𝐴 = 𝜌𝑔𝑒𝑜𝑚 ( 1
𝜌𝑎𝑝𝑝

+ 1
𝜌𝑏𝑢𝑙𝑘

)
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4.3.2 Prove di resistenza a compressione

La resistenza a compressione delle schiume viene misurata inserendo i provini in una pressa
(Instrom 1121) che li comprime con una velocità prestabilita (1 mm/min da normativa) e registra la
forza che il campione oppone alla cella di carico. Le curve forza/tempo che si ottengono inserendo
i dati in un grafico possono essere trasformate in curve sforzo/deformazione moltiplicando il tempo
per la velocità di discesa della cella di carico e dividendo la forza per l’area di contatto del campione
con la pressa.

4.3.3 Microscopia ottica

La superficie dei campioni sia di verde che di cotto è stata sottoposta ad analisi al microscopio
ottico (ZEISS Stemi 2000-C con fotocamera AxioCam ERc 5s), che sfrutta la riflessione della luce
sul campione raccolta poi da un sistema di lenti che ingrandiscono l’immagine. Gli ingrandimenti
utilizzati sono 0.5 × 1.6, 1 × 1.6, 2 × 1.6 𝑒 4 × 1.6, . per l’analisi delle immagini è stato utilizzato
il software opensource ImageJ.

4.3.4 XRD (X-Ray Diffraction)

La difrattometria dei raggi X è una tecnica di caratterizzazione utilizzata per identifcare la strut-
tura delle fasi cristalline di cui è composto un materiale. I raggi X sono onde elettromagnetiche della
stessa natura della luce che possiedono una lunghezza d’onda compresa tra 0.05 e 0.25 nm e alta
energia. Quando la radiazione interagisce con la materia e la sua lunghezza d’onda è dell’ordine
delle distanze interatomiche della fase cristallina, allora si hanno fenomeni di diffrazione, ovvero
di combinazione tra riflessione e interferenza della radiazione. Ciò accade perché quando un raggio
interagisce con la superficie del materiale, può essere riflesso sia dal piano superciale, sia da quelli
sottostanti. Pertanto le onde riflesse (che hanno stessa lunghezza d’onda ma cammini differenti) si
possono trovare in fase tra di loro e quindi dar luogo a interferenza costruttiva (intensità maggiore)
oppure fuori fase e dar luogo a interferenza distruttiva (intensità diminuisce). L’intensità dell’onda
diffratta dipende quindi dalle distanze tra i piani cristallini d, dall’angolo di incidenza della radia-
zione e dalla lunghezza d’onda della radiazione. Le grandezze sono legate dalla legge di Bragg,
rappresentata in Figura:

𝑛𝜆 = 2𝑑𝑠𝑖𝑛(𝜃)
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Figura 4.3.2: Rappresentazione graca del fenomeno della dirazione e della legge di Bragg.

dove n indica l’ordine di diffrazione, tipicamente solo quello per n = 1 è apprezzabile con XRD.
Dalla legge di Bragg, nota 𝜆 si può ricavare il valore di 𝑑 per ciascun valore di 𝑠𝑖𝑛(𝜃) al quale
corrisponda un’intensità diversa dal rumore di fondo. I picchi presenti nei difrattogrammi vengono
identificati confrontando i valori di d misurati con quelli riportati per le sostanze cristalline in tabelle
di riferimento. L’altezza dei picchi è funzione del numero di situazioni reticolari che producono
interferenza costruttiva ad un dato angolo: dall’intensità si risale alla disposizione spaziale degli
atomi nella cella, mentre d dà informazioni sulla geometria reticolare. I nuclei non partecipano ai
fenomeni di diffrazione, ma la loro posizione risulta chiaramente definita ed è localizzata nel punto
massimo della densità elettronica.

L’apparecchiatura utilizzata per la difrattometria (Bruker D8 Advance) è composta principal-
mente da tre componenti posti all’interno di una camera schermata:

• Sorgente: è un tubo radiogeno con un’ampolla di vetro sotto alto vuoto contenente un catodo
a lamento di tungsteno ed un anodo costituito solitamente da un blocco di rame. Il catodo,
arroventato all’incandescenza da una corrente elettrica, emette elettroni per eetto termoio-
nico, i quali, accelerati da una dierenza di potenziale, colpiscono l’anodo metallico (target),
provocando l’emissione dei raggi X.

• Porta campione: è una piastra quadrata di alluminio con un incavo nel quale viene alloggiato
uno strato di polvere livellata del materiale da studiare.

• Rivelatore: é costituito da una camera di ionizzazione, dove l’interazione tra i raggi X con un
gas produce ioni che vengono accelerati fra elettrodi con una differenza di potenziale costante,
producendo una corrente che è funzione dell’intensità dei raggi X.

Sorgente e rivelatore sono montati su un goniometro e ruotano simultaneamente con lo stesso
incremento angolare rispetto all’orizzonte mentre il campione rimane fermo al centro.

Per il confronto dei picchi con quelli presenti nel database e l’identicazione delle fasi cristalline
è stato utilizzato il software Match!.
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4.3.5 FTIR (Fourier Transform Infrared Spectroscopy)

Questa tecnica di analisi si basa sulla variazione delle vibrazioni dei legami chimici in seguito
all’assorbimento di radiazione infrarossa con lunghezze d’onda comprese tra 0.78 e 100 𝜇𝑚 quando
la radiazione ha energia uguale o multipla di quella del legame. Affinché la radiazione IR venga
assorbita deve modicare il momento di dipolo della molecola. La vibrazione dei legami chimici può
essere di diversi tipi, mostrati in Figura:

Figura 4.3.3: Rappresentazione dei diversi tipi di vibrazione dei legami chimici.

Uno spettrofotometro in trasformata di Fourier sfrutta un dispositivo meccanico chiamato in-
terferometro di Michelson formato da tre specchi: uno centrale semitrasparente, uno fisso e uno
mobile. La radiazione policromatica emessa dalla sorgente arriva allo specchio semitrasparente,
dove viene divisa in due parti: una va allo specchio sso e l’altra allo specchio mobile, che si muo-
ve avanti e indietro a velocità costante. Quando le due radiazioni riesse si riuniscono avvengono
fenomeni di interferenza costruttiva o distruttiva, avendo percorso cammini ottici diversi. Poiché
la posizione dello specchio mobile, e quindi il cammino ottico di una delle radiazioni, varia nel
tempo, varieranno nel tempo anche l’interferenza fra le radiazioni e la trasmittanza del campione. Il
grafico che riporta la trasmittanza del campione in funzione del tempo si chiama interferogramma,
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ma poiché esso è di difficile interpretazione si ricorre ad un operatore matematico (trasformata di
Fourier) che lo trasforma in spettro. Un solido che non possiede legami covalenti sarà trasparente
alla radiazione infrarossa, pertanto il campione viene spesso preparato comprimendo in pastiglie
la polvere mescolata assieme a KBr (solido ionico). Nel caso in esame dall’interpretazione dello
spettro è possibile identicare la formazione di CSH nel verde.
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Capitolo 5

RISULTATI E DISCUSSIONE

Tutti i materiali ceramici elencati nel capitolo precedente sono sottospoti al metodo del Gel-
casting. Ogni materiale presenta diverse caratteristiche secondo le quali i parametri del processo
produttivo devono essere adattati, quali percentuale di solido nella malta vetrosa, tempo di curing
pre schiumaggio e temperatura di sinterizzazione. Lo schema del processo mostrato in 4.1.1 sarà
quindi applicato a ogni punto con le opportune condizioni.

Le prove e le analisi effettuate sono volte a esplorare tre punti fondamentali:

1. E’ possibile applicare il metodo del gel casting inorganico a sistemi contenenti biovetri quali
il 47.5b?

2. E’ possibile inserire un’attivazione ibrida al processo, in modo da non modificare la compo-
sizione chimica della fase attivata e del materiale originario?

3. E’ possibile applicare il metodo del gel casting su materiali diversi dal biovetro, in particolare
su bioceramici a base di ossido di ferro (SC45) e nitruro di silicio (UBE-SN10 eYantai Tomley
TM-B)?

Nei paragrafi successivi verranno analizzati singolarmente i materiali a disposizione.

5.1 Biovetro 47.5b

5.1.1 Gel Casting Inorganico

Il primo materiale analizzato è il biovetro 47.5b, materiale già spesso utilizzato per scaffold e
testato, con il metodo del robocasting, nei lavori di Baino et al. [10, 11]. Questo materiale, in con-
fronto al biovetro 45s5 sviluppato da Hench [63] possiede un’ampia finestra di sinterizzazione, la

61
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Figura 5.1.1: Temperature di transizione per biovetro 47.5b [11]

composizione modificata permette infatti di avere (𝑇𝑥 − 𝑇𝑔 = 260∘𝐶). La Temperatura di sinte-
rizzazione, per questo materiale è stata scelta di 600 °C, sempre facendo riferimento al lavoro di
Baino et al.

Una serie di prove sono state effettuate in modo da individuare la migliore combinazione di
parametri per la percentuale di massa di solido (range: 60-70%) e il tempo di curing post attiva-
zione / pre schiumaggio (range 0-2h). In generale, una percentuale di solido più alta produce uno
scaffold dalla porosità più piccola e meno aperta; un tempo di curing troppo basso rende difficile
uno schiumaggio adeguato, data la bassa viscosità della malta vetrosa. La viscosità della miscela
infatti, aumenta principalmente durante il curing. I risultati migliori sono stati ottenuti con il 60% di
contenuto solido in miscela e con 2h di curing, in un contenitore chiuso (per non perdere umidità),
a 40°C.

Le immagini microscopiche in figura 5.1.2 successive mostrano la morfologia della schiuma
vetrosa ottenuta alle condizioni di cui sopra.

La sinterizzazione è stata eseguita con trattamento termico a 600 °C ( appena sopra 𝑇𝑔 mamolto
distante da 𝑇𝑥 in modo da evitare cristallizzazione) con dwelling time di 1h, heating rate di 1°C/min
e tre step a 200, 400, e 500 °C in modo da favorire l’espulsione di tutta la frazione organica data dal
tensioattivo. Le immagini al microscopio in figura 5.1.3 mostrano lo scaffold post sinterizzazione.

Come si può osservare, lo scaffold post sinterizzazione presenta una colorazione tendente al
nero. L’identificazione della fase che porta questa colorazione è ancora in esame, si presume sia
dovuta alla presenza di carbonio da pirolisi del surfattante, intrappolato all’interno del gel. A livello
fisico e morfologico la presenza di questa fase non comporta particolari ripercussioni. L’effetto a
livello biologico dovrà essere valutato ma non è oggetto di questa tesi, anche se sono presenti in
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Figura 5.1.2: Immagini al microscopio ottico di scaffold ottenuto con Biovetro 47.5b, attivazione
con NaOH, schiuma verde, pre sinterizzazione

Figura 5.1.3: Immagini al microscopio ottico di scaffold ottenuto con Biovetro 47.5b, schiuma
sinterizzata
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Figura 5.1.4: a sinistra, Immagine binarizzata dell’ingrandimento minore di figura 5.1.2, a destra,
grafico della distribuzione della porosità normalizzata con l’area.

letteratura dei dati che mostrano come la presenza di carbonio pirolitico non sia un aspetto dannoso
per la bioattività ma, al contrario, possa stimolare la compatibilità dello scaffold [36].

La struttura porosa è stata analizzata al picnometro e tramite un software di analisi di immagini
’ImageJ’. Il software aiuta a fornire una stima della dimensione dei macro-pori e delle interconnes-
sioni, tramite la misura delle aree bianche in un’immagine binarizzata, in figura 5.1.4. La binariz-
zazione si ottiene aumentando il contrasto dell’immagine, degli strumenti nel software permettono
di dividere la parte nera (pareti della schiuma) dalla parte bianca (pori), dopo che sia stato settato in
modo adeguato a mano dell’operatore un threshold1 che divide porosità da pareti. La distribuzione
dei diametri della porosità è rappresentata poi, normalizzando la distribuzione dei raggi in base al-
l’area. In questo modo, ogni barra rappresenta la frazione di area superficiale occupata da una certa
dimensione dei pori.

Come si osserva dall’immagine 5.1.4, la distribuzione della porosità è ampia e presenta un mas-
simo per i pori di diametro 500𝜇𝑚, mantenendo però una buona quantità tra 20𝜇𝑚 e 100𝜇𝑚, e di
dimensioni superiori, che si avvicinano al millimetro.

L’analisi al picnometro ha riportato una porosità totale 𝜙𝑡𝑜𝑡 = 77%, una porosità aperta 𝜙𝑜𝑝𝑒𝑛 =
74, 3% e una porosità chiusa del 𝜙𝑐𝑙𝑜𝑠𝑒 = 2, 6%.

1I treshold sono stati impostati in modo conservativo, considerando anche parte della porosità effettiva appartenente
alla parete, tutte le misure effettuate con questo metodo forniscono quindi una stima della dimensione media dei pori
inferiore a quella che si troverebbe utilizzando ad esempio la microtomografia. In questo modo si può avere un certo
margine di sicurezza, affermando che i pori siano ’almeno’ delle dimensioni indicate nei grafici.
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Figura 5.1.5: confronto tra spettri FTIR della schiuma a base di biovetro 47.5b, dall’alto in basso:
post sinterizzazione (47.5bX4a fired), verde (47.5bX4a) e materiale originario come ricevuto (47.5b
as received)

I dati ottenuti da queste prove, in accordo con i requisiti illustrati nel paragrafo 3.1 confermano
che le qualità morfologiche ottenute in questo tipo di schiuma sono adatte per l’ottenimento di uno
scaffold per l’ingegneria tissutale.

Come è possibile notare da quanto mostrato in figura 5.1.5, lo spettro FTIRmostra alcune bande
presenti solo nella fase attivata (verde) e non nel sinterizzato e nel vetro di partenza; le bande presenti
tra 3000-3700 e 1650 𝑐𝑚−1 sono attribuibili all’idratazione del biovetro 47.5b (O-H stretching e
bending), è presente un indicazione del legame C-O, tra 1450 e 1500 𝑐𝑚−1, possibile contributo
di carbonati formati nell’indurimento. Il surfattante è visibile nella banda a 2900 𝑐𝑚−1. I picchi
che si trovano a numeri d’onda compresi tra 1050 e 950 𝑐𝑚−1 sono dovuti ai legami degli ossigeni
pontanti con gli atomi di silicio o di alluminio.
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Figura 5.1.6: confronto tra spettri XRD della schiuma a base di biovetro 47.5b, dall’alto in bas-
so: post sinterizzazione (47.5bX4a), verde (47.5bX4a, green) e materiale originario come ricevuto
(47.5b non processed)

Nello spettro XRD in figura 5.1.6 si conferma che il vetro rimane quasi totalmente amorfo
durante la sinterizzazione. Nel verde si osservano alcuni picchi di diversi composti contenenti sodio,
possibile effetto dell’attivatore NaOH e la conferma della formazione di alcuni carbonati idrati.
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5.1.2 Gel Casting - Attivazione Ibrida

Questo paragrafo mira a rispondere alla seconda questione presentata all’inizio di questo capito-
lo: è possibile inserire un’attivazione ibrida al processo, in modo da nonmodificare la composizione
chimica della fase attivata e del materiale originario?

Per la produzione dello scaffold di biovetro 47.5b con TEAOH è stato utilizzato il processo
identico a quello per l’attivazione alcalina, inizialmente però è chiaramente stata utilizzata una so-
luzione 1M di TEAOH. Le figure 5.1.7 e 5.1.8 mostrano le immagini al microscopio della schiuma
verde e sinterizzata; come si può notare, la comparsa del colore nero nel sinterizzato è presente
anche in questa composizione.

Figura 5.1.7: Immagini al microscopio ottico di scaffold ottenuto con Biovetro 47.5b tramite
attivazione ibrida con TEAOH, schiuma verde, pre sinterizzazione

Come si può osservare poi in figura 5.1.9, l’analisi delle immagini riporta risultati molto simili
alla schiuma prodotta con gel casting inorganico. confermando la fattibilità a livello morfologico
della produzione di scaffold per l’ingegneria tissutale con entrambi i metodi.
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Figura 5.1.8: Immagini al microscopio ottico di scaffold ottenuto con Biovetro 47.5b tramite
attivazione ibrida con TEAOH, schiuma sinterizzata

Figura 5.1.9: a sinistra, immagine binarizzata dell’ingrandimento minore di figura 5.1.7, a destra,
grafico della distribuzione della porosità normalizzata con l’area.
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Figura 5.1.10: DSC delle schiume di vetro a base di 47.5B

Le figure 5.1.10 e 5.1.11, rispettivamente differential scanning calorimetry (DSC) e termogra-
vimetria (TGA) confrontano le analisi termiche della schiuma verde di vetro 47.5b attivato con le
due tecniche in esame.

Nella DSC non è stato possibile individuare chiaramente i picchi di cristallizzazione, le tempe-
rature segnalate provengono dalla letteratura (tabella 5.1.1).

I risultati più interessanti arrivano dalla TGA; si può notare che utilizzando TEAOH come at-
tivatore non ci siano perdite di massa ad alte temperature. Le perdite di massa a basse temperature
sono dovute al rilascio di acqua legata fisicamente e alla condensazione di gruppi silanolici sulla
superficie delle particelle di vetro. Mentre per quanto riguarda l’attivazione inorganica con NaOH
le perdite ad alta temperatura possono essere dovute alla decomposizione di composti C-S-H che
rilasciano vapore a temperatura maggiore di 500 gradi.
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Figura 5.1.11: TGA delle schiume di vetro a base di 47.5B

L’ipotesi è che l’interazione tra gli ioni 𝐶𝑎2+ del ceramico e gli ioni 𝑁𝑎+ dell’attivatore inor-
ganico formi dei silicati o carbonati idrati diversi da quelli che si formano con i soli ossidi del vetro
originario, contaminando la composizione del gelo. La dissoluzione del TEAOH invece forma degli
ioni che non interagiscono con gli ioni calcio del vetro lasciando invariata la composizione della
fase attivata.
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5.2 Biovetri WD

Due vetri del sistema 𝐶𝑎𝑂 − 𝑀𝑔𝑂 − 𝑆𝑖𝑂2 sono stati utilizzati per preparare delle schiume
vetrose con il metodo del Gel Casting. I biovetri in questione sono stati precedentemente studiati
nei lavori di Bernardo et al. [49, 52]. In questi lavori si è analizzata la preparazione di scaffold con il
metodo del gel casting inorganico e con il Robocasting. L’obiettivo di questa tesi è quindi quello di
produrre delle schiume vetrose con il metodo del gel casting, con attivazione ibrida, per verificarne
la fattibilità, con le stesse ipotesi fatte nel paragrafo 5.1.2.

I parametri scelti per lo schema produttivo di figura 4.1.1 sono stati valutati in base ai dati
presenti in letteratura; in particolare, come temperatura di sinterizzazione si è scelto 800 °C, che
secondo il lavoro di Bernardo et al. consente di ottenere un sinterizzato completamente amorfo;
Il dato è in accordo con le analisi termiche svolte sulle schiume verdi (figura 5.2.1). Come si può
notare nella DSC, la temperatura scelta per la sinterizzazione è al di sotto della temperatura di
cristallizzazione, ciò dovrebbe garantire l’ottenimento di una schiuma amorfa. Il trattamento termico
prevede una rampa di 5 °C/min con uno step di 1h a 300 °C per consentire la fuoriuscita del residuo
organico, segue il mantenimento a 800 °C per 1h.

Figura 5.2.1: DSC delle schiume ceramiche a base di WD
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L’attivazione è stata effettuata con una soluzione 1M di TEAOH, dopo l’attivazione, si è lasciata
la malta vetrosa per un periodo di curind di 2h in forno a 40 °C. La frazione ponderale di solido scelta
varia dal 60 al 70%, in particolare, la versatilità del materiale, consente di ottenere delle schiume
utilizzabili con entrambe le frazioni; per il biovetro WDP si sono analizzate entrambe le schiume,
prodotte con il 60% e il 70% di polvere di vetro, mentre per il WDE si è analizzata solo la schiuma
con il 60% di solido.

5.2.1 WDP

Nelle figure 5.2.2 e 5.2.3 si possono osservare le immagini al microscopio, pre sinterizzazione,
ottenute per i campioni a 60% e 70% di solido.

Figura 5.2.2: Immagini al microscopio ottico di scaffold ottenuto con bioceramico WDP, contenuto
solido 60%, attivazione con TEAOH, schiuma verde, pre sinterizzazione

Si può notare immediatamente come, soprattutto la schiuma di WDP, 60% (fig 5.2.2) mostri un
ottima schiumatura, con pareti sottili e celle ben interconnese con dimensione delle interconnessioni
confrontabile con quella delle celle; oltre che una microporosità ben distribuita sulle pareti.
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Figura 5.2.3: Immagini al microscopio ottico di scaffold ottenuto con bioceramico WDP, contenuto
solido 70%, attivazione con TEAOH, schiuma verde, pre sinterizzazione

Le figure 5.2.4 e 5.2.5 mostrano poi i risultati post sinterizzazione, non si notano particolari
variazioni nella morfologia, in particolare in questo caso, a differenza del vetro 47.5b, le schiume
prodotte con i biovetri WD non presentano annerimento dopo la sinterizzazione.

L’analisi al picnometro, per la schiuma al 60% di contenuto solido ha riportato una porosità
totale 𝜙𝑡𝑜𝑡 = 84, 5%, una porosità aperta 𝜙𝑜𝑝𝑒𝑛 = 84, 1% e una porosità chiusa del 𝜙𝑐𝑙𝑜𝑠𝑒 = 0, 4%.
Valori che si abbassano di poco per la schiuma al 70% di contenuto solido con una porosità totale
𝜙𝑡𝑜𝑡 = 76%, una porosità aperta 𝜙𝑜𝑝𝑒𝑛 = 74, 3% e una porosità chiusa del 𝜙𝑐𝑙𝑜𝑠𝑒 = 1, 7%. In
generale, entrambe le schiume soddisfano i requisiti per la porosità, in modo particolare la prima,
che mostra una porosità molto alta e completamente aperta. Nelle figure 5.2.6 e 5.2.7 si mostra
l’analisi delle immagini al microscopio.

La schiuma WDP 60% mostra picchi di dimendione dei pori a 0,5mm ; 0,9mm e 1,5 mm, oltre
che una porosità sparsa anche nelle dimensioni intermedie. I pori fino a 1mm di diametro sono
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Figura 5.2.4: Immagini al microscopio ottico di scaffold ottenuto con bioceramico WDP, contenuto
solido 60%, attivazione con TEAOH, post sinterizzazione

Figura 5.2.5: Immagini al microscopio ottico di scaffold ottenuto con bioceramico WDP, contenuto
solido 70%, attivazione con TEAOH, post sinterizzazione
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Figura 5.2.6: a sinistra, Immagine binarizzata dell’ingrandimento minore di figura 5.2.2, a destra,
grafico della distribuzione della porosità normalizzata con l’area.

Figura 5.2.7: a sinistra, Immagine binarizzata dell’ingrandimento minore di figura 5.2.3, a destra,
grafico della distribuzione della porosità normalizzata con l’area.



76 CAPITOLO 5. RISULTATI E DISCUSSIONE

considerati favorevoli per l’insediamento cellulare e la vascolarizzazione, mentre i pori superiori al
millimetro potrebbero comportare delle difficolta per l’adesione cellulare in quanto troppo grandi.
Nella schiuma WDP 70% la situazione è opposta, sono presenti picchi tra 0,3 e 0,5 mm, sempre
accompagnati da un ampio ventaglio da 20 a 700 𝜇𝑚. In generale, entrambe le schiume prodotte
possono considerarsi adatte all’uso come scaffold, la soluzione più equilibrata tuttavia, potrebbe
essere ottenuta con la composizione intermedia.

5.2.2 WDE

Il biovetroWDE presenta caratteristiche molto simili alWDP, si è analizzata solamente la schiu-
ma con il 60% di contenuto solido, la figura 5.2.8, mostra le immagini microscopiche del verde. Le
immagini ottenute dal sinterizzato non mostrano particolari cambiamenti.

Figura 5.2.8: Immagini al microscopio ottico di scaffold ottenuto con bioceramicoWDE, contenuto
solido 60%, attivazione con TEAOH, schiuma verde, pre sinterizzazione

L’analisi dell’immagine in figura 5.2.9 mostra poi dei risultati molto simili a quelli ottenuti con
la schiuma WDP 70%, ciò suggerisce che il curing post attivazione in questo caso possa essere
esteso oltre alle 2h, per ottenere una malta vetrosa più viscosa e in grado si sostenere porosità di
dimensione maggiore.
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Figura 5.2.9: a sinistra, immagine binarizzata dell’ingrandimento minore di figura 5.2.8, a destra,
grafico della distribuzione della porosità normalizzata con l’area.

La figura 5.2.10 mostra poi un confronto della termogravimetria delle due schiume prodotte con
i biovetri in questione, anche in questo caso si nota che la maggior parte della perdita di massa si ha
a basse temperature, con perdita praticamente nulla sopra i 500°C. I risultati supportano le ipotesi
fatte nel paragrafo 5.1.2 e le perdite di pesomaggiori sono da attribuirsi alle molecole d’acqua legate
fisicamente e alla condensazione di gruppi silanolici sulla superficie delle particelle di vetro.

Figura 5.2.10: TGA delle schiume ceramiche a base di WD
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Anche in questo caso si è dimostrata la possibilità nell’ottenimento di schiume di vetro tramite
attivazione ibrida, con i biovetri del sistema Wollastonite - Diopside
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5.3 Biovetro SC45

Il biovetro SC45 è stato studiato per la produzione di scaffold per applicazioni di ipertermia.
In letteratura, i lavori di riferimento provengono da Vernè et al. [23, 22, 33]. Per questo tipo di
materiale, come precedentemente annunciato all’inizio del capitolo, si vuole testare il processo del
gel casting inorganico, per verificare la possibilità di produrre delle schiume tramite attivazione
alcalina; dato non ancora presente in letteratura.

Le prove eseguite tuttavia non hanno restituito i risultati sperati; in tutti i casi la struttura porosa
collassa dopo lo schiumaggio. anche in questo caso sono stati fatti tentativi con contenuti di solito
tra il 50% e il 70%, tempi di curing fino a 6h, e soluzioni di partenza con concentrazioni 1M e 2,5M
di NaOH. Nessuna delle prove ha consentito di ottenere una struttura schiumosa stabile.

Ulteriori tentativi sono stati fatti aggiungendo additivi stabilizzanti alla malta vetrosa. Sono sta-
ti provati i prodotti viscosizzanti KELCO-CRETE® Diutan Gum, prodotto da CPKelco e RHEO-
MATRIX 150 prodotto da BASF; utilizzati per viscosizzare prodotti cementizi. In entrambi i casi
non si sono osservati risultati soddisfacenti. La figura 5.3.1 mostra degli esempi del risultato tipico
ottenuto, si può osservare come la struttura porosa risulti del tutto collassata.

Figura 5.3.1: A sinistra, risultato di schiuma di vetro con SC45 non addittivato, a destra,
additivazione con RHEOMATRIX 150
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L’ipotesi in questo caso è che la presenza di polvere di ossido di ferro renda troppo pesante la
schiuma facendola collassare, oppure che non sia presente sufficiente frazione vetrosa che formi
dei prodotti di dissoluzione in grado di sostenere una struttura di questo tipo, in attesa di ulteriori
risultati, si considera il metodo del gel casting non adatto alla produzione di schiume vetrose con il
Biovetro SC45.
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5.4 Bioceramiche a base di 𝑆𝑖3𝑁4

Il metodo del gel casting inorganico è stato provato su due bioceramiche a base di 𝑆𝑖3𝑁4 prove-
niente da due diversi produttori: Yantai Tomley TM-B e UBE SN10, per comodità, le due ceramiche
saranno chiamate Yantai e Ube. Di nuovo, come preannunciato all’inizio del capitolo, il metodo del
gel casting non è mai stato precedentemente provato su questi materiali, si vuole quindi capire se il
metodo sia estendibile a materiali di questo tipo.

In letteratura, la produzione di scaffold bioceramici a base di nitruro di silicio è presente nei
lavori di Sajgaljk et al. [102, 45, 18]. In questi studi si utilizza il metodo della replicazione per
produrre strutture porose, un esempio è mostrato in figura 5.4.1 .

Figura 5.4.1: a: struttura porosa della schiuma utilizzata per la replicazione, b: scaffold sinterizzato
in aria, c: scaffold sinterizzato in azoto [102]

Seguendo i dati raccolti nelle prove precedenti, si è scelto di creare dellemalte vetrose contenenti
il 60% di contenuto solido e di utilizzare un tempo di curing di 2h dopo l’attivazione. Le figure 5.4.2
e 5.4.3 mostrano le immagini al microscopio delle schiume ottenute con il metodo del gel casting.

Si può notare come la struttura risulti notevolmente più interconnessa, rispetto alle immagini
di letteratura (fig. 5.4.1); effetto diretto del metodo del gel casting, rispetto alla replicazione. L’a-
nalisi delle immagini si può osservare nelle figure 5.4.4 e 5.4.5.La struttura porosa può ritenersi
soddisfacente, con dimensioni dei pori, per entrambi i materiali compresa tra 0,1 e 0,8 mm.
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Figura 5.4.2: Immagini al microscopio ottico di scaffold ottenuto con bioceramico Yantai Tomley
TM-B, contenuto solido 60%, attivazione con TEAOH, schiuma verde, pre sinterizzazione

Figura 5.4.3: Immagini al microscopio ottico di scaffold ottenuto con bioceramico UBE-SN10,
contenuto solido 60%, attivazione con TEAOH, schiuma verde, pre sinterizzazione
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Figura 5.4.4: a sinistra, Immagine binarizzata dell’ingrandimento minore di figura 5.4.2, a destra,
grafico della distribuzione della porosità normalizzata con l’area.

Figura 5.4.5: a sinistra, Immagine binarizzata dell’ingrandimento minore di figura 5.4.3, a destra,
grafico della distribuzione della porosità normalizzata con l’area.

La sinterizzazione di queste schiume è stata eseguita grazie all’aiuto diMonika Tatarková, (PhD.
Department of ceramics Institute of Inorganic Chemistry Slovak Academy of Sciences). La sinte-
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rizzazione è stata eseguita in azoto, a diverse temperature, tra 1100 e 1400 °C. Il trattamento termico
avviene nel vuoto fino a 800°C e prosegue fino alla temperatura di sinterizzazione in atmosfera don-
tenente 𝑁2 a 1atm, rampa a 20°C/min con dwell time di 1h. In ognuno dei casi la struttura porosa
è rimasta stabile, oltre a uno spiccato ritiro delle dimensioni dei campioni. A tutte le temperature di
sinterizzazione la parte a contatto con il crogiolo mostra una fase vetrosa (fig. 5.4.6) la cui natura
è ancora in fase di analisi. Seguono nelle figure 5.4.7, 5.4.8 e 5.4.9 alcuni esempi delle schiume
ottenute dopo la sinterizzazione.

Figura 5.4.6: Fase vetrosa formata a contatto con il crogiolo

Figura 5.4.7: esempi delle schiume ottenute con bioceramici a base di nitruro di silicio a diverse
temperature di sinterizzazione
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Figura 5.4.8: Ube sinterizzato a 1100°C, sopra: pre sinterizzazione, sotto: post sinterizzazione

Figura 5.4.9: Yantai sinterizzato a 1400°C, sopra: pre sinterizzazione, sotto: post sinterizzazione

Le schiume sinterizzate sono poi state analizzate al picnometro, ottenendo i risultati nella se-
guente tabella:
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T sinter. °C UBE YANTAI
𝜌[𝑔 ⋅ 𝑐𝑚−3] 𝜙𝑜𝑝𝑒𝑛[%] 𝜙𝑐𝑙𝑜𝑠𝑒𝑑[%] 𝜌[𝑔 ⋅ 𝑐𝑚−3] 𝜙𝑜𝑝𝑒𝑛[%] 𝜙𝑐𝑙𝑜𝑠𝑒𝑑[%]

1400 1.1241 60.87 2.97 1.0876 62.30 2.72

1300 1.0764 59.89 5.49 1.0148 65.01 2.35

1200 0.7576 72.86 2.77 0.8168 70.72 3.01

1100 0.7074 75.66 1.69 0.8243 71.55 1.93

La temperatura migliore per la sinterizzazione sembra essere la più bassa, che porta porosità
maggiori e più aperte, potrebbe quindi portare benefici in termini di applicazione biomedica. E’
notevole il fatto che la sinterizzazione in scorrimento viscoso può essere effettuata a temperature
più accessibili rispetto al nitruro di silicio con additivi convenzionali.

E’ possibile applicare il metodo del gel casting su bioceramici a base di 𝑆𝑖3𝑁4 ottenendo una
struttura e una porosità e interconnettività nei range desiderati per uno scaffold per l’ingegneria dei
tessuti.
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Conclusioni

L’obiettivo del lavoro di tesi è stato quello di esplorare l’applicabilità e le variabili legate al
metodo innovativo del gel-casting, confrontando i risultati con la letteratura e verificandone il
funzionamento su diversi sistemi.

Risultati importanti sono stati ottenuti osservando tre fondamentali questioni, già espresse all’i-
nizio della discussione.

Il principale punto di riferimento per una successiva estensione del progetto è stata la verifica
del funzionamento del gel casting su un sistema già testato per diverse applicazioni biomedicali: lo
scaffold di biovetro silicatico. I risultati confermano che la struttura porosa ottenuta con una sospen-
sione acquosa di biovetro 47.5b è fisicamente adatta all’applicazione, presentando un ampio range
di porosità in grado di soddisfare la coltura e il trasporto in vivo delle necessarie specie biologiche.

Dalle analisi termiche del biovetro attivato con NaOH, e in particolare dalla termogravimetria,
si osserva tuttavia la perdita di massa a T > 500 °C che secondo la letteratura potrebbe essere legata
alla degradazione di composti C-S-H che rilasciano vapore ad alte temperature. Questo fa pensare
che gli ioni 𝑁𝑎+ provenienti dalla dissoluzione dell’attivatore alcalino interagiscano con gli ioni
𝐶𝑎2+ provenienti dal materiale vetroso per formare silicati o carbonati idrati dalla composizione
alterata rispetto alla chimica del vetro originale. L’alterazione della composizione della fase vetrosa
che avviene con l’attivazione alcalina può portare a spostare e allargare il picco esotermico di cri-
stallizzazione verso temperature più basse. Ciò significa modificare e aumentare la cristallizzazione
del vetro durante la sinterizzazione, aspetto dannoso per le caratteristiche di osteoinduttività dello
scaffold.

Per ovviare a ciò si applica l’attivazione ibrida alla sospensione vetrosa, che consiste nell’u-
tilizzo di una base organica (tetrametilammonio idrossido) i cui ioni dissociati non interagiscano
con quelli degli ossidi del vetro. Il funzionamento dell’attivazione ibrida si verifica sia nel sistema
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contenente biovetro 47.5b sia nei biovetri WDP e WDE del sistema wollastonite-diopside, ottenen-
do strutture porose notevolmente aperte e stabili, in particolare con il biovetro WDP e il 60% di
contenuto solido nella malta vetrosa. Le analisi termiche mostrano inoltre che le perdite di massa
a alte temperature risultano, attivando le polveri vetrose con TEAOH, quasi nulle, supportando le
ipotesi fatte in precedenza.

L’altro obiettivo della tesi è stato quello di estendere il metodo del gel casting inorganico a
sistemi meno comuni quali biovetri ferrimagnetici per ipertermia e bioceramici a base di nitruro di
silicio.

Nel primo caso non si sono ottenuti i risultati sperati: la malta vetrosa a base di SC45 tende a
separarsi e una volta schiumata a collassare. L’ipotesi è che la frazione di materiale che si dissolve
e gela sia troppo bassa per sostenere una struttura composta da pesanti ossidi ferrosi.

Applicando il metodo ai bioceramici a base di nitruro di silicio si sono invece ottenute ottime
strutture porose, sinterizzabili a temperature più basse del 𝑆𝑖3𝑁4 con i comuni additivi e con una
porosità più aperta dei risultati concorrenti in letteratura.

Next steps

Cause di forza maggiore non hanno permesso di terminare tutte le prove programmate per la
tesi. Il lavoro potrà però fungere da base di partenza per affinare la tecnica e migliorare i risultati
ottenuti.

I seguenti punti possono essere utilizzati per proseguire e colmare la mancanza di dati nella tesi:

• Proprietàmeccaniche: le strutture si possono assumere sufficientemente resistenti confrontan-
done la morfologia con la letteratura. La verifica delle proprietà meccaniche è fondamentale
però per valutare il giusto equilibrio tra porosità e resistenza.

• Caratterizzazione: alcuni punti importanti potrebbero approfondire le conclusioni ottenute da
questa tesi, in particolare, si vogliono verificare gli effetti che l’attivazione alcalina e ibri-
da hanno sulla chimica del materiale. Prove FTIR su campioni attivati ibridamente possono
servire per confrontare i composti che si formano con l’attivazione alcalina, ad esempio con-
frontandole con quelle in figura 5.1.5 si potrebbe ottenere un’ulteriore conferma della dif-
ferenza tra i composti idrati provenienti dai due metodi. allo stesso modo, prove XRD sui
campioni attivati con TEAOH potrebbero risultare nella formazione di diverse fasi cristalline
o addirittura in uno spettro completamente amorfo nel sinterizzato. Gli stessi ragionamenti
sono estendibili ai Biovetri WD.
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• Bioceramici 𝑆𝑖3𝑁4: le schiume ottenute da questi materiali non sono state particolarmente
affinate per la mancanza di materiale. Osservato il funzionamento del metodo in questo si-
stema, è sicuramente possibile ottenere delle schiume morfologicamente migliori a quelle in
esame, variando i parametri di contenuto di solido, tempo di curing, e possibilmente testando
il sistema con l’attivazione ibrida.

• Biovetri ferrimagnetici: In questo caso le prove non sono state sufficienti ad ottenere un ri-
sultato soddisfacente. In questo caso, l’ipotesi sarebbe quella di modificare la composizione
del materiale aggiungento una frazione di biovetro silicatico, ad esempio di 47.5b, in modo
da ridurre la frazione di ossidi di ferro e stimolare lo sviluppo delle proprietà reologiche nella
malta vetrosa.
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