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RESUMO

A busca por um substituto 6sseo ideal tem incentivado pesquisas ja ha
algumas décadas. Inicialmente os materiais mais utilizados eram metais, ceramicos
ou polimeros, que eram utilizados separadamente, hoje o interesse esta voltado
para materiais compaositos resultantes da associacdo desses materiais. O material
composito possui a vantagem de possibilitar a associacdo das propriedades de cada
material utilizado, podendo assim atender melhor as exigéncias para cada
necessidade de uso.

Varios sdo os materiais utilizados como biomateriais. Entretanto, quando se
deseja que esse material seja substituido por novo 0sso 0s materiais a serem
utilizados devem possibilitar a sua substituicdo, ou seja, serem reabsorviveis.
Voltadas para essas necessidades as pesquisas foram direcionadas para a
associacdo de matrizes poliméricas, que séo reabsorviveis, com ceramicas apatitas,
gue possuem as caracteristicas da estrutura inorganica 6ssea.

Biomateriais com matrizes poliméricas (poli(3-hidroxibutirato) (PHB) e
quitosana (Q)) associadas a hidroxiapatita (HAP) foram formuladas e avaliadas
guanto as suas propriedades dinamico-mecanicas, térmicas, morfolégicas e
biol6gicas. Os resultados encontrados revelaram biomateriais com propriedades
mecanicas comparaveis aos ja existentes, tais como tensdo maxima de ruptura de
23,38 MPa, mddulo elastico de 4,5 GPa e modulo de armazenamento de 5430 MPa
a 25T para a composi¢cao PHB/HAP (54/46) e ainda te nsdo maxima de ruptura de
6,90 MPa, modulo elastico de 0,71 GPa e modulo de armazenamento de 1240 MPa
a 25T para Q/HAP (50/50). Na avaliacdo das propriedades bioldgicas os testes in
vitro dos biocompadsitos formulados mostraram que ambos os sistemas, PHB/HAP e
Q/HAP, séo biocompativeis.

A associacdo das particulas de HAP com o PHB nos biocompdsitos mostrou
gue estes apresentaram o balanco das propriedades pretendido. As propriedades
mecanicas obtidas nas andlises dindmico-mecanicas mostraram um aumento dos
modulos de armazenamento para 0os compositos com concentracao de 26 e 46% de
HAP em relacdo ao polimero utilizado nas formula¢des. Por microscopia eletronica
de varredura foi possivel observar que as particulas de hidroxiapatita apresentaram
boa distribuicho no compoésito exercendo um efeito de reforco na matriz,

possibilitando assim a formacdo de um material com propriedades mecéanicas
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préximas as do tecido ésseo. Para os biocompdsitos formulados com quitosana e
HAP foi observada uma reducédo na porcentagem de deformacdo e resisténcia
maxima a fratura com a adicdo de HAP em relacdo a matriz.

Os biocompésitos formulados, PHB/HAP e Q/HAP nas distintas composicdes,
além de nado apresentarem citotoxicidade, mostraram possibilitar uma alta viabilidade
celular, permitindo inclusive a fixagdo e expansdo de células em sua superficie,
sendo considerados biocompativeis. O crescimento celular foi obtido na composicao
PHB/HAP (74/26 %m/m) sendo possivel avaliar sua fixagdo e expansao por

microscopia eletrénica de varredura.
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ABSTRACT

The search for an ideal bone substitute has been motivating researches in the
last decades. As starting point the metallic, ceramic and polymeric materials were
used separately, and today the interest is focused on the union of these materials
that results in composites. The composite material possesses the advantage of
making possible the association of desirable properties of each material used, and
also it could assist better the demands of use necessities.

Several materials can be used as biomaterials. Nevertheless, when the
material needs to be substituted by a new bone, this material should make possible
its substitution, and it means that it could be reabsorbed. Because of these
necessities, the researches towards the association of reabsorbed polymeric
matrices with ceramic of the apatite family have been increasing, mainly the ones
that possess the characteristics of the bone inorganic portion.

Biomaterials with polymer matrices (polyhydroxybutyrate — PHB and chitosan
(CH) associated to hydroxyapatite (HA) were evaluated according to their dynamic-
mechanic, thermal and morphologic analysis. The results showed biomaterials with
mechanical properties compared with the exisiting ones, such as maximum strain of
23.3 Mpa, elastic modulus of 4,5 GPa and Storage module of 5430 MPa at 25T to
the composition PHB/HA (54/46) and rupture stress of 6.9 MPa, elastic modulus
0.71 GPa and storage modulus of 1240 MPa at 25T for Q/HAP (50/50). During the
biological properties experiment, the in vitro tests of the biocomposites formulated
showed that both systems, PHB/HA and CH/HA, are biocompatible.

The HA and PHB particle association in biocomposites showed satisfactory
results. The mechanical properties obtained in dynamic mechanical analysis
indicated an increasing of the storage modulus to the composites with 26 and 46%
concentration of HA related to the polimeter used in formulations. By scanning
electronic microscopy, the observation showed that hydroxyapatite particles have
good dispersion to performance reinforcement effect in the matrix and it is able to
obtain materials with better mechanical properties. On the other hand, there was a
percentage deformation reduction e and fracture maximum resistance with HA
addition compared to the matrix.

The biocomposites formulated, PHB/HA and CH/HA in distinct compositions,
did not show any cytotoxicity and also had high cellular viability, allowing cell fixation
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and expansion above the surface and therefore considered biocompatible. The
cellular growth was obtained in the PHB/HA (74/26 %m/m) composition, being
possible to assess its fixation and expansion by scanner electronic microscopy

technique.
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CAPITULO 1 — INTRODUCAO

A nossa sociedade apresenta uma expectativa de vida que vem sendo
aumentada a cada dia, ao mesmo tempo em que convive com a realidade de seus
corpos deteriorarem-se muito antes do tempo requerido. Uma das consequéncias do
envelhecimento é a diminuicdo da resisténcia dos 0ssos e 0 aumento da
probabilidade de fratura e perda éssea. Diante desse problema o desenvolvimento
de biomateriais para implantes 6sseos € um tema que ocupa um lugar privilegiado
nas pesquisas de materiais.

A lacuna deixada por tecido 6ésseo perdido tem representado um problema em
situacdes cirurgicas. O crescimento de tecido conectivo nesses defeitos é frequente,
impedindo assim a formagédo de novo tecido 6sseo 0 que pode causar aberracdes
anatdmicas e disturbios funcionais, sendo necessario entdo, o uso de materiais de
enxertos e ou implantes para possibilitar o adequado preenchimento desses
defeitos.

Numerosos meétodos e materiais alternativos tém sido utilizados na tentativa
de estimular a osteogénese. O mais comum tem sido o implante de osso autégeno
fresco que pode ser colhido de varias partes do corpo do préprio paciente como: da
cavidade bucal (regides da mandibula e maxila), da crista iliaca, parte anterior da
tibia, ou ainda da regido posterior do fémur. Outro método usa implante de 0sso em
pé (enxerto alégeno) ou varios enxertos disponiveis comercialmente e diferentes
fosfatos de célcio (materiais sintéticos). Nos anos mais recentes, muitas pesquisas
tém sido concentradas no potencial osteogénico inerente a alguns materiais de
implante. No entanto, as pesquisas também estdo avancando no desenvolvimento
de materiais ditos osteocondutores, ampliando o leque de escolha do ideal, para
cada caso, pelo cirurgido. A diferenca béasica entre os materiais osteogénicos e 0s
osteocondutores é que 0s primeiros sdo biologicamente ativos, enquanto 0s outros
séo totalmente inertes, servindo apenas como material de preenchimento e podendo
até ser englobado pelo tecido 6sseo neoformado passando a fazer parte do novo
tecido. O sucesso do enxerto 6sseo, provavelmente dependera em parte da rapida
reabsorcdo do material sobre a superficie e a simultanea substituicdo deste por novo
tecido 6sseo do receptor.

Os biomateriais mais usados hoje como implantes teciduais estdo dentro de

duas grandes categorias: sais inorganicos, polimeros naturais e sintéticos. A



hidroxiapatita, fosfato tricalcio e sulfato de calcio sdo os sais inorganicos mais
usados como substitutos 0Osseos ou preenchimento de vazio. Colageno e
glicosaminoglicano — materiais base sdo polimeros naturais largamente usados e,
polianidridos (PLA, PGA e copolimero PLA/PGA) sé@o os polimeros sintéticos mais
comumente usados. Essa lista é bastante curta, mas representa os materiais que
tem uma longa histéria de uso seguro e efetivo em dispositivos médicos. O foco em
implante 6sseo tem, no entanto, sido para desenvolver produtos eficazes que
combine esses materiais bem caracterizados. Em meio aos desafios para otimizar o
comportamento do material composto para implante 6sseo tem sido identificado e
construido materiais de enxerto que tem o balanco apropriado de eficécia,
biocompatibilidade, forca e reabsorcdo, quando desejada. O osso é formado
primariamente de colageno tipo |, hidroxiapatita e células responsaveis pela
atividade metabdlica no esqueleto. Uma maneira simples e efetiva para desenvolver
um material de enxerto o mais proximo do 0sso, tem sido a copia da forma e
composicdo, desses componentes do proprio 0sso autégeno (Poser, 2001).

A hidroxiapatita (HAP) lidera a lista de materiais usados como substitutos
0sseos, pois possui semelhancgas estruturais e caracteristicas da composi¢cdo que
contém o 0sso natural, o que possibilita ligag6es quimicas fortes entre este material
de enxerto e o tecido 6sseo do hospedeiro quando estdo em contato intimo. A forca
de associacao entre 0 0sso e a hidroxiapatita indica que existe uma ligagéo direta do
0sso com a HAP, mais comumente via uma modificacao fisiologica e recristalizacdo
da superficie cristalina da HAP. Estas reacdes resultam em uma forte interacéo
interfacial associada a formagdo de uma camada de hidroxiapatita carbonatada
(HAC) na superficie do implante. Ainda assim esse material possui o inconveniente
de migrar quando colocado puro num determinado sitio 6sseo (Poser, 2001; Galego
et al., 2000).

Os Poli (hidroxialcanoatos) (PHAs) produzidos por bactérias como reserva
alimentar estocada intracelularmente, possuem comprovada biocompatibilidade e
biodegradabilidade (Zhao et al, 2003). Os copolimeros PHA mais importantes sdo os
poli (hidroxibutirato-co-hidroxivalerato) (PHBVsS). Eles tém propriedades fisicas e
mecanicas comparaveis a termoplasticos convencionais como o0s polietileno e
polipropileno (Luo et al., 2002).

Os PHAs, em particular os de cadeia lateral curta (PHB e copolimeros

contendo o co-mondmero hidroxivalerato), tem sido utilizados na formulacdo de



compositos com HAP com o intuito de aproveitar suas propriedades, fisica,
mecanica e biologica, além de evitar a migracdo das particulas de HAP da regido do
implante antes do crescimento de novo tecido. (Galego et al., 2000).

A utilizacdo de novas metodologias, partindo de matrizes poliméricas
biodegradaveis e biocompativeis, para a formulacdo de biocompdsitos a partir da
HAP assim como o estudo biolégico desses da continuidade ao trabalho anterior
iniciado pelo grupo de pesquisa. Permitindo assim, dispor de um material para ser
avaliado in vivo no laboratério com a perspectiva de disponibilizar um novo

biomaterial para ser usado como substituto 6sseo.

1.1 - JUSTIFICATIVA

Desenvolver biocompésitos que possam ter propriedades comparaveis ou
mesmo superiores as dos materiais utilizados para preenchimento 6sseo existentes
no mercado, tais como triosite, interpore, cementek dentre outros. Os compdsitos
desenvolvidos devem possuir caracteristicas como a semelhanca de composicao e
morfologia com o tecido 6sseo, que sdo apresentadas pela hidroxiapatita, bem como
possibilitar a conformacdo da matriz polimérica (PHB e ou Q) e sua reabsor¢éo pelo
corpo humano a uma velocidade controlada. Desse modo teremos 0 processo de
incorporacdo da hidroxiapatita ao tecido 6sseo enquanto a matriz serd lentamente
reabsorvida podendo ser substituida por um novo 0sso. Sendo assim, pode ser
desenvolvido um biomaterial que possua melhores resultados clinicos que as
hidroxiapatitas existentes no mercado e, se possivel a custos reduzidos, contribuindo
para uma melhor qualidade de vida do ser humano.

Ainda o presente trabalho pretende concretizar o interesse cientifico entre a
Faculdade de Odontologia de Campos (FOC) e a Universidade Estadual do Norte
Fluminense Darcy Ribeiro (UENF) na area de biomateriais ao desenvolver um
material de interesse na area odontoldégica e realizar sua caracterizacao
aproveitando o perfil cientifico dos especialistas da é&rea. Inicialmente com os
estudos realizados na presente dissertacdo assim como estudos in vitro relativos a
absorcdo de agua, taxa de biodegradacdo e influéncia da porosidade na
bioincorporagéo destes compostos, citotoxidade, etc. e, em trabalhos futuros in vivo,
para avaliar a atividade celular na presenca do compoésito e a possibilidade do
compaosito ser osseointegrado.



1.2 - OBJETIVOS

1.2.1 - OBJETIVO GERAL

Formular biocompdésitos a partir da mistura de HAP de origem sintética
utilizando duas diferentes matrizes poliméricas (poli(3-hidroxibutirato) (PHB) e
quitosana (Q)) de origem natural avaliando suas propriedades térmicas, mecanicas e
biol6gicas através de testes in vitro visando sua aplicacao na area odontolégica.

1.2.2 — OBJETIVOS ESPECIFICOS

e Reduzir a taxa de migracdo da HAP como substituto 6ésseo através da
formulac&o de biocompdsitos.

e Formular e caracterizar biocompositos HAP/ PHB e HAP/Q.

e Desenvolver uma formulagdo com a resisténcia mecanica comparavel com
a exibida pelo osso humano.

e Avaliar a citotoxidade in vitro das matrizes poliméricas utilizadas na

formulagéo dos biocompoésitos.



CAPITULO 2 — REVISAO BIBLIOGRAFICA

2.1 — O TECIDO OSSEO - SUA ESTRUTURA E COMPOSICAO

2.1.1 — DEFINICAO

O tecido 6sseo é o constituinte principal do esqueleto, tendo como funcdo
suportar as partes moles e proteger 6rgdos vitais, como 0s contidos na caixa
craniana e toracica e no canal raquidiano. Em suas cavidades internas aloja e
protege a medula G6ssea, que da origem as células do sangue. Além de dar apoio
aos musculos esqueléticos, transformando suas contrages em movimentos uteis,
ele também constitui um sistema de alavancas que amplia as forcas geradas na
contracdo muscular. Além dessas func¢des, os ossos funcionam como depdsitos de
célcio, fosfato e outros ions, armazenando-os ou liberando-os de maneira
controlada, para manter constante a concentracdo desses ions importantes nos

liquidos corporais (Junqueira e Carneiro, 1999).

2.1.2 — COMPOSICAO INORGANICA E ORGANICA

O tecido 6sseo é composto em dois ter¢os por substancia inorganica e em um
terco por matriz organica. A porcao inorganica é constituida principalmente por
minerais célcio e fosfato, além de hidroxilas, carbonatos, citratos e tragos de outros
fons, como sodio, magnésio e flior. Os sais minerais apresentam-se sob a forma de
cristais de hidroxiapatita de tamanho ultramicroscopico, constituindo
aproximadamente dois tergos da estrutura 6ssea (Newman et al., 2004).

Existe uma relagdo direta entre a idade do 0sso e a sua densidade mineral.
Apds uma fase de maturacdo de aproximadamente uma semana, 0 dsteon recém-
formado € mineralizado por um grande numero de cristais de hidroxiapatita
relativamente pequenos. Durante este periodo de mineralizacdco primaria, 0S
osteoblastos depositam cerca de 70% do mineral encontrado no 0sso vivo maduro.
A mineralizacdo secundéria, os 30% restantes, € um fenémeno de crescimento de
cristais ndo-celulares, que ocorre em um periodo de alguns meses. A Figura 1
mostra a estrutura macroscopica de um o0sso humano maduro. As Alteracdes na

mineralizacdo podem ser seguidas utilizando-se a microrradiografia de alta



resolugcdo, que fornece um indice fisiolégico geral de atividade de modelagem e

remodelagem (Misch, 2000).

Tecido dsseo [ecido OSS60
espoOnjos0 compacto

Canais r-""x::-
da Havers

Canais de
Valkmann

Mambrana axterna
do osso, formadsa por
tecido conjuntivo

Figura 1 — Estrutura macroscopica do osso humano maduro (Vilela, 2007).

O osso pode reduzir os esforgos por meio da justaposi¢cao ou reducédo 0ssea,
da formacéo ou reabsorcdo e, da alteracdo do modulo de elasticidade ou rigidez,
modificando o conteido mineral. E possivel observar destruicido celular quando as
tensbes excedem 69 N/mm?, entretanto uma tensdo de 24,8 N/mm? estimulara o
crescimento 6sseo (Misch, 2000).

A matriz organica € formada principalmente (90%) por colageno tipo |,
também apresentando pequenas quantidades de proteinas nao-colagenas, como
osteocalcina, osteonectina, proteina morfogenética 6ssea (POM), fosfoproteinas e
proteoglicanas, conforme mostrado na Tabela 1 (Newman et al., 2004).

Na matriz organica estao localizados alguns fatores de crescimento do 0sSso
que podem aumentar a formacdo e a mineralizagdo do 0sso, induzir as células
mesenquimatosas indiferenciadas a diferenciarem-se em células Osseas, ou
desencadear a liberagdo de vérios fatores de crescimento do osso ou fatores de
énfase das células. Esses fatores de crescimento, que sao importantes para a
regeneracdo 0Ossea, podem ser divididos em cinco grupos: fator de crescimento
derivado das plaquetas (FCDP), fator de crescimento dos fibroblastos (FCF), fator de
crescimento B-tricélcio (FTC-B), fator de crescimento similar a insulina (FCI) e
proteina 6ssea morfogenética (POM) (Misch, 2000).



Tabela 1 — Relagdo de alguns dados correspondentes a estrutura microscopica do
tecido 6sseo (Misch, 2000; Newman et al., 2004)

. Resposta
Composicdo Mineralizacdo Estrutura Matriz 0ssea a
inorgéanica organica ~
tensao
213 — Cristais de .

. 70% - e 90% colageno | > 69 N/mm?=
substancias osteoblastos hidroxiapatita — tipo | reabsorcgéo
inorganicas ultramicroscopico &

Minerais célcio e

30% - fosfato,
. : ke ] | =24,8 N/mm?
1/3 — matriz crescimento hidroxilas, Proteinas nao | _ crescimento
organica de cristais carbonatos, colagenas 6SS€0
nao-celulares | citratos e tragos
de sddio,
magnésio e flaor

Os FCDPs séao produzidos por osteoblastos e ativados por macrofagos. Eles
sdo armazenados nas plaquetas e no 0sso, tém as caracteristicas de um horménio
de cicatrizagdo, agindo como um quimioatrativo e recrutando células
mesenquimatosas para a ferida. As plaquetas ativadas também aumentam a
hemostasia, atraindo plaguetas adicionais para o local, que libertam trombina,
tromboxano A; e difosfato de adenosina (Misch, 2000).

Os FCFs sdo armazenados na matriz 0ssea extracelular e dividem muitas das
fontes dos FCDPs. Os FCFs podem estimular a proliferacdo de osteoblastos. Eles
estimulam a formacdo 6ssea em rede e sdo potentes fatores angiogénicos (Misch,
2000).

O FTC-B, tem no osso o local de armazenamento mais abundante do corpo e,
ele tem sua acdo como um mitogénio fraco para as células osteoblasticas humanas.
Atua ainda como indutor de quimiotaxia e estimula a formacao da matriz extracelular
nas células osteoblasticas. O FTC-B; ativa os fibroblastos para que formem
procolageno, que deposita colageno dentro da ferida, sugerindo que o reparo do
tecido mole e duro seja aumentado pelo FTC-B (Misch, 2000).

A POM (Proteina Ossea Morfogenética) representa um termo coletivo,
agrupando 13 proteinas (POM-1 a POM-13), que foram purificadas e clonadas. Elas
podem ser produzidas por osteoblastos e armazenadas no o0sso. A POM-2
recombinante humana (POM-2rh) e outras foram produzidas e demonstrou-se que
elas induzem a uma sequéncia completa de ossificagdo endocondral, mesmo em um

periodo reduzido, nos defeitos grandes. A principal vantagem é que, enquanto o



isolamento da POM nos ossos cadavéricos produz apenas 0,1 mg de POM por
quilograma de osso, a POM-2rh pode prontamente ser produzida para o uso
difundido (Misch, 2000). A Tabela 2 apresenta um resumo das caracteristicas dos

fatores de crescimento presentes na matriz organica do 0sso.

Tabela 2 — Relagdo dos fatores de crescimento da matriz organica 6ssea, suas
funcdes e forma de armazenamento (Misch, 2000)

Nome Abreviacio Armazenamento Funcéo

Quimioatrativo -
recruta células

Fator de crescimento )
Nas plaquetas e mesenquimatosas

deﬁgafgtgf > FCDP NOS 0SS0S e aumenta
. homeostasia
Estimulam
' . formacéo 6ssea
Fator de crescimento Na matriz 6ssea
dos fibroblastos FCF extracelular em rede e potente

fator angiogénico

Mitogénico fraco,

Fator de crescimento induz quimiotaxia

B-tricalcio FTC-B No osso e ativa fibroblastos

Proteina 0ssea *POM-2rh — induz
morfogenética (13 POM NoO 0SS0 a ossificacao
proteinas) endocondral

*POM-2rh — POM-2 recombinante humana.

2.1.3 - COMPOSICAO CELULAR

As células 6sseas sao: (1) os ostedcitos, situados em cavidades ou lacunas
no interior da matriz; (2) os osteoblastos, responsaveis pela producdo da parte
organica da matriz; (3) os osteoclastos, células gigantes, moveis e multinucleadas,
que reabsorvem o tecido 6sseo, participando dos processos de remodelacdo dos
0ss0s e (4) as osteoprogenitoras, células derivadas do mesénquima embrionario,
podem passar por divisdbes mitéticas e tém o potencial de se diferenciar em
osteoblastos (Gartner, 2003).

Os osteoblastos sdo as células que sintetizam a parte organica da matriz
0ssea, que sao: colageno tipo |, proteoglicanas e glicoproteinas adesivas. Também

podem concentrar fosfato de célcio, participando da mineralizacdo da matriz. A



matriz 6ssea, recém-formada, adjacente aos osteoblastos ativos e, que ndo esta
calcificada ainda, é denominada ostedide (Gartner, 2003).

A membrana celular dos osteoblastos é rica na enzima fosfatase alcalina.
Estas células secretam altos niveis de fosfatase alcalina, durante a formacéo ativa
do o0sso, elevando os niveis dessa enzima no sangue. Dessa forma, o clinico pode
acompanhar a formacdo de osso medindo o nivel de fosfatase alcalina no sangue
(Gartner, 2003).

Os ostedcitos sdo 0s osteoblastos encontrados aprisionados no interior da
matriz 6ssea. Eles ocupam as lacunas, das quais partem canaliculos preenchidos
por projecdes citoplasmaticas responsaveis pela comunicagdo entre 0os osteocitos,
mantendo a troca de pequenas moléculas e ions entre eles. Apesar das
caracteristicas ultra-estruturais dos osteécitos (pequena quantidade de reticulo
endoplasmatico rugoso, aparelho de Golgi pequeno e nucleo com cromatina
condensada) indicarem pequena atividade sintética, os ostedcitos sado essenciais
para a manutencdo da matriz 6ssea. Sua morte é seguida por reabsor¢cdo da matriz
(Gartner, 2003).

Os osteoclastos sé@o células grandes, moveis, multinucleadas, apresentando
150um de diametro, chegam a conter até 50 nucleos e seu citoplasma € acidofilo.
Achava-se que estas células originavam-se da fusdo de muitos mondcitos
provenientes do sangue, mas a evidéncia mais recente mostra que eles tém um
precursor da medula 6ssea em comum com 0S mond@citos, a célula progenitora
granulocito-macrofago (GM-CFU). Estas células precursoras sdo estimuladas pelo
fator estimulador de colénias de macréfagos e por ligante osteoprotegerina (OPGL)
para entrarem em mitose. Na presenca de 0sso, estes precursores de osteoclastos
fundem-se e produzem osteoclastos multinucleados. Eles tém a funcéo de
reabsorcdo do tecido ésseo e, depois disso, provavelmente estas células sofrem
apoptose. A atividade de reabsor¢do 0ssea dos osteoclastos é regulada por dois
hormonios, o hormdnio paratireoidiano e a calcitonina, produzidos respectivamente
pela paratiredide e pela tiredide. Existe outro fator, a osteoprotegerina, que nao
apenas inibe a diferenciacdo destas células em osteoclastos, mas também suprime
a capacidade dos osteoclastos de reabsorverem o0sso. Sao encontrados nas
depressbes da matriz escavadas pela agdo enzimatica, conhecidas como lacunas de
Howship. Essas células secretam éacido (H"), colagenase e outras enzimas que
atacam a matriz e liberam Ca*". Os produtos da degradacdo sofrem endocitose
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pelos osteoclastos e sao degradados ainda mais em aminoacidos, monossacarideos
e dissacarideos, sendo entdo liberados nos capilares proximos (Gartner, 2003).

As células osteoprogenitoras localizam-se na camada celular interna do
periosteo, revestindo canais de Havers e no enddsteo, mantendo sua capacidade de
passar por mitoses. Além do potencial de se diferenciar em osteoblastos, em certas
condicdes de baixa tensdo de oxigénio, estas células podem diferenciar-se em
células condrogénicas (ativas no processo de producdo da cartilagem). As células
osteoprogenitoras sao fusiformes e tém um nucleo oval pouco corado; estas células
sdo mais ativas durante o periodo de crescimento 6sseo intenso (Gartner, 2003).

Todas as superficies 6sseas sdo cobertas por camadas de tecido conjuntivo
com diferenciagdo osteogénica. O tecido que recobre a superficie 6ssea externa &
denominado periésteo, enquanto o tecido localizado nas cavidades 6sseas internas
€ chamado de enddésteo. Essas camadas de tecido contribuem para o processo de
remodelacdo 6ssea (Newman et al., 2004).

2.1.4 — VISAO MACROSCOPICA

A observacdo de um osso cortado longitudinalmente, no que se refere a
densidade, mostra dois tipos diferentes de estrutura 6ssea e, a distribuicdo dessa
estrutura de forma mecanicamente eficiente nos fornecerd a arquitetura éssea
basica. O osso denso da superficie externa € constituido por osso compacto,
enquanto a porcdo porosa da cavidade medular é formada por 0sso esponjoso ou
trabecular. O 0sso esponjoso internamente exibe trabéculas 6sseas ramificadas e
espiculas projetando-se da superficie interna do 0sso compacto para a cavidade da
medula. Ainda nesse 0sso, temos arranjos irregulares de lamelas e, estas contém
lacunas abrigando ostedcitos, que sao nutridos por difusdo da cavidade medular,
gue esta preenchida com medula éssea (Gartnier, 2003).

O tamanho e o formato do osso sdo determinados por uma interacdo de
fatores genéticos e ambientais. Os 0ssos das corticais externa e interna e seccdes
adjacentes do mesmo osso variam consideravelmente em fung&o da carga funcional

recebida (Newman et al., 2004).
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2.1.5 — VISAO MICROSCOPICA

O tecido 6sseo é formado sob varias configuracbes. Determinados fatores
como a idade, a funcdo e o historico fisiolégico irdo determinar a composi¢cdo de
quatro tipos de tecidos microscopicos 6sseos: trancado, lamelar, fibroso e composto.

Na Tabela 3 estao resumidos os dados microscopicos do tecido 6sseo.

Tabela 3 — Tipos de tecido 6sseo e suas caracteristicas (Misch, 2000)

Tipo de . Conteudo | Resisténcia | Velocidade
Formacgao Forca : c ~
0SS0 mineral clinica de formacéao
Area de . :
. . Nao resiste a -
Trangado crescimento Muito Baixo cargas Rapido —-30a
ou préximo a pequena funciona 50 pm/dia ou +
~ uncionais
uma leséo
Lamelar Osso maduro Alta Alto Principal Relativamente
suporte de lenta - <1.0
cargas pm/dia
Nas insercoes
. de ligamento e
Fibroso tend&o — — — —
Osso.lamelar Adequada
Composto depositado em Alta Alto para suportar Variavel
matriz de 0sso
cargas
trancado

O osso trancado em um tipo de tecido 6sseo altamente celular, com rapida
formacéo (30 a 50 pm/dia ou mais) em resposta ao crescimento ou a uma leséo.
Quando comparado com o 0sso maduro, ele apresenta um conteddo mineral
relativamente baixo, orientacdo das fibras mais aleatéria e forgca muito pequena. O
osso trancado é mais maleavel que o osso lamelar maduro, em fungéo disso ele tem
um papel importante na estabilizacdo no inicio da cicatrizacdo dos implantes
enddsseos, visto que ele tolera mais o micromovimento relativo associado a
cicatrizagao da interface. Apesar de ele ser capaz de estabilizar um implante sem
carga, esse 0sso trancado ndo tem forca para resistir as cargas funcionais (Misch,
2000).

O osso lamelar é o principal tecido de suporte de carga do esqueleto adulto
maduro. Ele é o componente principal dos ossos cortical e trabecular maduro. Em
adultos, as lamelas séo formadas a uma velocidade relativamente lenta (< 1,0

pm/dia), tendo uma matriz extremamente organizada e densa mineralizagdo. O 0sso
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lamelar é histologicamente semelhante, independentemente da idade em que é
formado (Misch, 2000).

O osso fibroso esta localizado em areas de inser¢des de ligamento e tendéo,
ao longo das superficies formadoras de 0sso. Os estriamentos sdo orientados ao
longo do padréo lamelar subjacente. Estes estriamentos sdo extensdes das fibras de
Sharpey, compostas por fibras colagenas provenientes do tecido conjuntivo
adjacente, que se inserem diretamente no 0sso. O osso fibroso nos maxilares é
formado adjacente ao ligamento periodontal dos dentes fisiologicamente migrados
(Misch, 2000).

O o0sso composto é um o0sso lamelar depositado em uma matriz de 0sso
trancado. Durante o crescimento rapido e a cicatrizacdo do ferimento, um reticulo de
0sso trancado altamente poroso cresce e captura 0s vasos sangiineos ao longo de
uma superficie endostea ou peridstea. O reticulo trangcado preenche entdo o espaco
perivascular com lamelas de alta qualidade, que resulta em um 0SS0 composto com
uma forca adequada para suportar carga. Dependendo do ritmo da formag&o do
reticulo, o osso resultante serd& uma variacdo da compactacdo trabecular fina

(6steons primarios) ou grossa (0sso espiralado) (Misch, 2000).

2.1.6 — METABOLISMO OSSEO

A remodelagdo, ou remodelagem é a principal via de alteracdo na forma
0ssea, resisténcia a esforcos, reparo de feridas e, homeostasia de calcio e fosfato do
organismo. A associacdo de mediadores mecanicos, metabdlicos, bioelétricos e
locais (fatores de crescimento e citocinas) regulam o fisiologismo 0Osseo. Em
condicdes fisiologicas, a formacdo do osso € principalmente regulada pela carga
funcional, ou seja, o esforco a que € submetido. Por outro lado, os mediadores
biomecanicos do metabolismo do calcio (hormbnio da paratireéide, estrogéneo,
vitamina D entre outros) predominam no controle da reabsor¢cdo Ossea. A
remodelagem é definida como uma modificacdo ou reestruturacdo interna do 0sso
previamente existente (Misch, 2000).

A modelagem € uma atividade especifica da superficie (aposicdo ou
reabsorgéo), que produz uma alteracdo em cadeia no tamanho e/ou formato do
0ss0. Esse processo se realiza de forma independente, o que significa dizer que a

ativacado celular caminha isoladamente para a formagdo ou a reabsorgdo. Por
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definicdo, 0 0sso compacto e o trabecular sdo considerados como blocos de tecido,
sendo assim, a modelagem refere-se a uma alteragcdo generalizada nas dimensdes
gerais do cortex ou do 0sso esponjoso. A modelagem é um mecanismo fundamental
do crescimento, da atrofia e da reorientagéo (Misch, 2000).

O osso contém 99% de ions calcio do corpo e, portanto € a principal fonte de
liberagcdo de célcio quando os niveis de célcio no sangue diminuem; esse processo €
controlado pela glandula paratiredide. A baixa de célcio no sangue € mediada por
receptores nas células principais da glandula paratiredide, as quais liberam entéo o
hormoénio paratiredideo (PTH). O PTH estimula os osteoblastos a liberarem
interleucina 1 e 6, as quais estimulam os mondcitos a migrarem para a area do 0sso.
O fator de inibicdo de leucina (LIF), secretado pelos osteoblastos, coalesce
mondcitos em osteoclastos multinucleados, 0os quais entdo reabsorvem 0 0SSO
liberando ions célcio da hidroxiapatita para o sangue. Tal liberacdo normaliza os
niveis sanguineos de célcio. Um mecanismo de retroalimentacdo dos niveis normais
de célcio sanglineo desativa a secrecao de PTH da glandula paratiredide. Nesse
meio tempo, 0s osteoclastos reabsorvem matriz organica junto com a hidroxiapatita.
A quebra do colageno da matriz organica libera varios substratos osteogénicos, 0s
quais estdo ligados covalentemente com o coldgeno e, isso por sua vez estimula a
diferenciacdo dos osteoblastos que finalmente depositam o0 o0sso. Essa
interdependéncia dos osteoblastos e osteoclastos na remodelacdo sao denominadas
“coupling” (Newman et al., 2004).

Com o envelhecimento, h4 uma tendéncia de a reabsorcdo 6ssea superar a
sua reposicao. Isso resulta em diminuicdo absoluta do volume trabecular
(modelagem catabdlica) e também do tamanho e da quantidade de trabéculas
(remodelagem). Quando as trabéculas do 0sso esponjoso secundario sdo perdidas
por causa de uma doenca ou do envelhecimento, elas ndo s&o imediatamente
repostas. Uma osteopenia relativa € classificada como osteoporose, se 0s sintomas
de deficiéncia esquelética ocorrerem. As fraturas do pulso, coluna vertebral e quadris
sdo os problemas mais comuns. Para que o suporte esquelético seja mantido, deve-
se procurar manter a massa esquelética com uma dieta adequada, exercicios fisicos

e suplementos hormonais (Misch, 2000).
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2.1.7 — PROPRIEDADES MECANICAS DO OSSO

O o0sso € um material compdsito natural, com uma micro-estrutura complexa,
sendo um material poroso e denso. Numa visdo macroscopica, ja referida, ele é
classificado como cortical e trabecular. O osso cortical denso apresenta maior
capacidade de suportar cargas que 0s 0ssos trabeculados mais porosos. Os valores
para o modulo de elasticidade do osso cortical e do osso trabeculado apresentados
na Tabela 4 foram tomados como uma média de varios valores citados na literatura
(Patra, 2000). Para esses valores, 0 0sso foi considerado isotropico, linear, elastico,
homogéneo e, seco.

A composi¢cdo ndo homogénea e anisotrépica da estrutura 6ssea fornece
diferentes valores para modulos de elasticidade quando o osso é testado em
variados locais. A anisotropia esta presente no tecido 6sseo, pois as propriedades
medidas neste tecido serdo dependentes da direcédo realizada, sendo assim ele
apresenta um valor para o0 médulo no sentido transversal diferente do valor do
modulo no sentido longitudinal. Esses valores diferentes devem-se em parte, a
condicdo composta do o0sso, ou seja, as fibras coladgenas formam diferentes
agrupamentos dependendo do tipo do osso, diferindo de um material com
comportamento ortotrépico. O comportamento ortotropico de um material compadsito
de fibra / matriz € dado pela direcdo das fibras que geralmente define seu

comprimento e, a matriz definindo as propriedades transversais (Patra, 2000).

Tabela 4 — Propriedades mecanicas do osso (Patra, 2000; Galego et al., 2000)

Material Modulo de Resistépcia a Coefici_ente de
Young (GPa) | Compressao (MPa) Poison
Osso Cortical 7.5 137,8 2.7
OssoTrabeculado 0.5 41,4 0.3

A razao entre a tensdo e a deformacao, dentro do limite el4stico, nos fornece
0 modulo de Young, também chamado de mdédulo de elasticidade, sendo a
deformacédo totalmente reversivel e proporcional a tensdo. O médulo de elasticidade
€ aplicado tanto na tracdo quanto na compressao e, refere-se ao coeficiente angular
do gréafico de tensdo/deformacéo obtido no ensaio. Quanto maior for esse modulo,
mais rigido serd o material ou menor serd a deformacgéo elastica resultante de uma

determinada tensao aplicada (Callister, 2000).
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2.2 — SUBSTITUTOS OSSEOS

Em odontologia, o termo substituto ésseo € utilizado rotineiramente para
nomear biomateriais que sao utilizados em diversas situagdes, tais como: para o
preenchimento de defeitos 6sseos, de alvéolos pos-exodontia, de espacos “vazios”
entre 0s implantes osseointegrados instalados imediatamente e as paredes
alveolares do terco cervical, bem como para preenchimento do seio maxilar. Esses
biomateriais sdo levados ao organismo, por procedimentos cirlrgicos, recebendo
denominagbes comumente utilizadas como: implante, enxerto ou transplante
(Carvalho et al., 2004).

Um substituto ésseo para preencher as solicitagdes do tecido 6sseo natural,
deverd ter as seguintes caracteristicas: (1) ser aceito com pequena ou nenhuma
reacao inflamatoria, (2) ser rapidamente revascularizado, (3) ser substituido por novo
tecido 6sseo do receptor, e (4) sofrer a menor reabsor¢cdo de superficie pelo receptor
(Bell, 1964). Na Tabela 5, estdo relacionados alguns biomateriais disponiveis
comercialmente, a base de CaP utilizados como substitutos ésseos.

Implante € o termo utilizado para definir qualquer dispositivo médico
constituido por um ou mais biomateriais que é colocado no corpo, sepultado parcial
ou totalmente abaixo do epitélio onde a intencdo € deixa-lo por um significativo
periodo de tempo. E considerado todo biomaterial que ndo apresenta células vivas;
podemos citar como exemplo: hidroxiapatita, vidro bioativo, implante e, outros
(Carvalho et al., 2004).

Enxerto € uma peca de tecido que é transferida de um local doador para um
local receptor com o objetivo de reconstruir o local receptor. Este tecido pode ou néo
receber tratamento durante a transferéncia. Implica na presenca de tecido com
vitalidade que foi obtido e utilizado no mesmo tempo cirargico. Exemplo: enxerto
gengival livre, enxerto de tecido conjuntivo, enxerto 6sseo autdgeno em forma de
particula ou em bloco (Carvalho et al., 2004).

O transplante aplica-se a uma estrutura completa, tal como um érgao, que é
transferido de um local para outro ou de uma pessoa para outra com o objetivo de

restabelecer a fungao (Carvalho et al., 2004).
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Tabela 5 — Apresentacdo de ceramicas, cimentos e vidro bioativo avaliados
comercialmente, caracteristica mecéanica e porosidade (Habraken et al., 2007)

Ceramica/ Resisténcia a
. Consisténcia | Produto final compressao Porosidade
Cimento
(MPa)
. Granulos 5-45%
Biosorb B-TCP Ca/P=1.49-1 51 15-150 MPa macro+micro
Chronos B-TCP Granulos 7.5 MPa 60-80% macro
Endobon HA bovina Granulos 2.5-16 MPa Alta
Interpore HA (coral) Granulos Alta 35%
Pro-Osteon HA (coral) Granulos 2-4 MPa 65%
s 60% HA Granulos 70%
Triosite 40% a-TCP Ca/P=1.6 > 10 MPa macro+micro
Vitoss B-TCP Granulos Baixa 88-92% macro
75% a-TCP
Biopex 18% TTCP HA +80MPa Micro
5% DCPD
2% HA
. 61% a-TCP L .
Calcibon 260 DCPA | G0 defectente | 6570 Mpa 44% micro
10% CaCO; o
3% pHA
Cementek C.XI_.IT((::IE HA, Ca/P=1.64 20 MPa 50% micro
Ca(OH),
. 45% SiO, .
Bfg'sass 24.5% Na,O fo?r'r‘:‘;rseh[:frizs Baixa
24.5% CaO
6% P,0s5

AbreviagBes da tabelao/p-TCP, o/p-fosfato tricalcio; HA, hidroxiapatita; TTCP, fosta de
tetracalcio; DCPD, fosfato dicalcio dihidrato; DCPiasfato dicalcio anidro; CaGQcarbonato de
calcio; pHA, hidroxiapatita precipitada; TTCP, fakf de tetracalcio; Ca(OK)hidréxido de calcio;
SiO,, didxido de silicio; NgO, 6xido dissédio.

Biomaterial € qualquer substancia, excluindo os farmacos, ou combinagéo de
substancias, sintética ou natural quanto a origem, que pode ser utilizado em
qualquer periodo de tempo, como tratamento total ou parcial, aumento ou reposicao
de qualquer tecido, 6rgdo ou fungdo do corpo. O termo material biomédico pode ser

utilizado como sinénimo (Carvalho et al, 2004).
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Os biomateriais sdo classificados normalmente de acordo com sua origem,
guanto ao seu mecanismo de acdo e de acordo com seu comportamento fisioldgico.

Quanto a forma que interagem com os tecidos adjacentes podem ser:
biotoleraveis, aqueles que ndo estabelecem uma osseointegracdo verdadeira,
levando a formagcdo de uma capsula fibrosa, geralmente delgada, acelular e
continua; bioinertes sdo 0s que estabelecem contato direto com o tecido 6sseo
circundante; bioativos estabelecem osseointegracdo direta e, também interagem
com os tecidos vizinhos de forma a estimular a proliferacdo de células, a sintese de
produtos especificos e a adesao celular (Carvalho et al, 2004).

Quanto ao mecanismo de acdo, podem ser: osteocondutor, refere-se a
capacidade do biomaterial em conduzir o desenvolvimento de novo tecido 6sseo
através de sua matriz de suporte (arcabougo). A matriz deve ser reabsorvida e
simultaneamente substituida pelo tecido 6sseo. O material osteocondutor ndo é
capaz de estimular a neoformacdo Ossea. . Os materiais osteocondutores mais
comuns sao os aloplasticos e 0s heterdgenos; osteoindutor, este processo envolve a
formacdo de novo osso a partir das células osteoprogenitoras do leito receptor,
derivadas das células mesenquimais indiferenciadas, que se diferenciam sob
influéncia de um ou mais agentes indutores. Os materiais homoégenos e 0s
autdgenos sdo os agentes osteoindutores mais usados. Nos dias atuais tem sido
questionada a fung&o osteoindutora da maioria dos substitutos 6sseos; osteogénico,
a osteogénese é o processo pelo qual células ésseas vivas sdo enxertadas em um
leito receptor e permanecem com a capacidade de formag&o de novo tecido 6sseo;
osteopromotor, € caracterizado pelo uso de meios fisicos (membranas ou barreiras)
gue promovem o isolamento anatomico de um local, permitindo a selecdo e
proliferacdo de um grupo de células, predominantemente osteoblastos, a partir do
leito receptor e simultaneamente impedem a a¢éo de fatores concorrentes inibitérios
ao processo de regeneragcdo. Nesta técnica cria-se um espaco biolégico entre a
membrana e o defeito 6sseo. A regeneracdo 6ssea guiada € a técnica que usa a
osteopromoc¢ao como principio biolégico (Carvalho et al, 2004).

Quanto a sua origem pode ser: autdégeno, obtido do proprio paciente, quer
seja de sitios doadores intra ou extrabucais; aloenxerto ou enxertos homogenos:
obtidos em banco de osso humano, 0os quais sdo submetidos a um processo de
congelamento e desidratagdo (FDBA) ou desmineralizagdo, congelamento e
desidratacdo (DFDBA); xenoenxerto ou enxertos heterogéneos recebem o mesmo
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processo de tratamento dos aloenxertos, porém provém de doadores de outra
espécie, como exemplo 0sso de origem bovina; aloplasticos sédo dispositivos de
origem sintética utilizados para implantagdo no tecido vivo, como as bioceramicas,
compositos (polimeros/hidroxiapatita), trifosfato de calcio e os vidros bioativos.
Esses materiais sintéticos sdo denominados como materiais de implante (Carvalho
et al, 2004).

Idealmente os materiais de implante aloplasticos devem apresentar as
seguintes caracteristicas: ser biocompativel com os tecidos do hospedeiro (néo-
toxico, ndo-alergénico, ndo-carcinogénico e nado-inflamatorio); estimular a inducéo
O0ssea; ser reabsorvido a proporcdo que for sendo substituido por 0sso; ser
radiopaco; ser esterilizavel, sem afetar suas caracteristicas; ser de facil obtencao; ter
custo acessivel; ser estavel com relacdo a temperatura e & umidade; ter porosidade,
para permitir a conducdo 6ssea dentro e ao redor dos granulos; ter propriedades
fisicas semelhantes as dos tecidos circundantes (Novaes Junior et al., 2002).

Portanto os biocompdsitos desenvolvidos nesse trabalho deverdo preencher
os critérios de um biomaterial ideal, tendo assim uma indicagdo de uso como
preenchedores de defeitos 6sseos, especialmente os da cavidade oral, que podem
ser resultantes de tumores, doenca periodontal, perda dentéria, lesbes periapicais,
dentre outras.

Os biomateriais quanto a composicdo e arranjos atdbmicos podem ser

metalicos, ceramicos, poliméricos e compdésitos.

2.2.1 - METAIS E LIGAS

A maioria dos sistemas existentes de implantes dentéarios dos Estados Unidos
€ até hoje, preparada com metais ou ligas. Varias organizacfes estabeleceram
normas para a padronizacado dos materiais de implante. A ASTM (American Society
for Testing and Materials) através do ISO (International Standardization
Organization) — ISO TC 106, ISO TR 10541 forneceu a base para tais padrdes. Os
implantes ndo-metalicos mais utilizados sé&o os 0xidos, o carbono ou 0s materiais de
grafite similares aos 6xidos (Misch, 2000).

Desde 1900, metais tém sido usados em clinicas ortopédicas. Titanio, aco
inoxidavel, Cr-Co, e ligas de titanio sdo exemplos de materiais que sdo comumente

usados em sitios que receberdo carga. Os principais grupos de materiais
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implantaveis na Odontologia s&o o titdnio e as suas ligas, as ligas de cromo-cobalto,
0 aco austenitico de Fe-Cr-Ni-Mo, o tantalo, as ligas de niébio e zircbnio, os metais
preciosos, as ceramicas e 0s materiais poliméricos (Misch, 2000).

Niquel e titnio (Ni-Ti ou nitinol) € uma liga de titanio com base termo elastica
com a composicdo de 50% de niquel e 50% de titdnio que apresenta propriedade
como forma de efeito memoria. Segundo Jafari et al., 2008, a forma de efeito
memoria é uma propriedade de materiais metélicos que demonstra habilidade para
voltar a forma ou tamanho previamente definido quando submetidos a um
processamento térmico apropriado. O niquel e o titAneo apresentam ainda outras
propriedades como superelasticidade, radiopacidade e biocompatibilidade. Assim,
Ni-Ti torna-se uma liga bastante indicada para aplicacées médicas como: implantes
ortopédicos, agulhas, fio guia, fio ortoddntico, material de substituicdo Ossea e
instrumentos endoscopicos para colocagao de stents e filtros.

Num estudo realizado por Dinca et al (2006) sobre citotocixidade dos metais
de alta pureza Ni-Ti, foram utilizados filmes finos de nitinol preparados pela técnica
de deposicdo com laser pulsado. Os testes de compatibilidade celular foram
realizados através de ensaios in vitro com cultura de células de microrganismos
como levedura (Saccaromyces cerevisiae) e bactéria (Escherichia coli) para
determinar o potencial téxico dos filmes finos para as células. Foi observada a
adesédo dos microrganismos na superficie do nitinol além de analisada a formacgéo e
a quantificacdo do biofilme (comunidade microbiana associada a uma superficie
dura). Os resultados mostraram nao reatividade detectada em cultura celular aos
filmes NiTi em comparagdo com um controle negativo. Com os resultados desses
estudos e com dados semelhantes publicados na literatura, esses pesquisadores
concluiram que a liga NiTi pode ser vista de forma atrativa para implante biolégico
seguro e portanto com aplicacdes clinicas promissoras.

A biocompatibilidade dos implantes fabricados de NiTi depende de uma
camada de Oxido de titanio resistente a corrosdo para evitar o efeito toxico e alérgico
do niquel. O tratamento de oxidacdo de NiTi em presenca de ar numa temperatura
préxima de 500°C produz uma camada de 6xido, protetora, lisa, de niquel livre que
favorece a boa biocompatibilidade dos implantes de nitinol (Firstov et al, 2002).

Apesar das excelentes propriedades da liga NiTi como a conhecida
superelasticidade, outras ligas como do sistema Fe-Cr-Ni e do sistema Cr-Co-Mo

também apresentam boas propriedades mecéanicas como ductilidade e excelente
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elasticidade. Entretanto, tem sido relatado o desprendimento de diversos ions
metalicos para os tecidos ao redor dos implantes, sendo atribuido ao processo de
corrosao (Okazaki e Gotoh, 2008).

A composicao da solucdo (usada em substituicdo aos liquidos teciduais) tem
influéncia no desprendimento metalico, mas €, na maioria dos casos, o pH desta
solucdo que reflete a quantidade de metais desprendidos. O forte efeito do pH foi
mostrado pela diminuicdo na quantidade de desprendimento de Fe e Ni do aco
inoxidavel a proporcdo que o pH aumenta. Para as ligas de Co-Cr-Mo-Ni-Fe, a
guantidade do Cr desprendida foi gradualmente aumentada com a diminui¢cdo do pH.
A guantidade de Ni desprendida também aumenta gradualmente com o aumento do
pH e o desprendimento do Co foi altamente afetado pelo pH. As quantidades de Ni e
Ti desprendida da liga Ni-Ti foi marcadamente aumentada com a diminui¢cdo do pH
(pH = 4), mas insignificante com o pH na razdo de 4.0 para 7.5. Uma série de
experimentos provou a excelente resisténcia a corrosdo da liga Ni-Ti, reforcando
assim o interesse em sua utilizagdo na area biomédica (Okazaki e Gotoh, 2008).

A liga de titanio utilizada com mais frequéncia é Ti-Al-V, que na condi¢do
forjada essa liga é cerca de 6 vezes mais forte do que 0 0sso compacto e, portanto,
oferece mais oportunidades de desenhos com se¢Bes mais finas. O modulo de
elasticidade da liga é ligeiramente maior do que o do titanio e, cerca de 5 a 6 vezes
maior do que de um o0sso compacto. Tanto a liga (Ti/Al/V) quanto o titanio puro
possuem na superficie o 6xido de titdnio. De um modo geral, tanto o titAnio como as
ligas de titanio apresentam interfaces descritas como “osseointegradas” (conexao
direta entre 0 0sso e o material implantado) ao implante, em humanos (Misch, 2000).
Algumas das propriedades mecanicas dos metais e das suas ligas mais utilizadas
nos implantes cirdrgicos estdo na Tabela 6.

A liga & base do sistema Cr-Co-Mo é frequientemente utilizada em condicao
metalirgica de pré-fundida ou fundida/recozida. Isto permite a confeccdo de
implante com desenhos personalizados, como os de estrutura subperiéstea. O
cobalto fornece a fase matriz as propriedades basicas; as fases secundarias a base
de cobalto, cromo, molibdénio, niquel e carbono oferecem resisténcia 4 vezes maior
gue a do 0sso compacto e resisténcia a abrasdo da superficie. O cromo fornece a
resisténcia a corrosdo por formar o O6xido na superficie; enquanto o molibdénio

fornece resisténcia e tolerancia a corrosao no volume (Misch, 2000).
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Tabela 6 — Propriedades mecanicas dos metais e das ligas utilizadas nos implantes

cirargicos (Murugan, 2005)

Médulo | Resisténcia | Resisténcia a Dureza Resisténcia
Biometal Elastico atracao Compressao (Vickers a
(GPa) (MPa) (MPa) Kg/mm) fadiga(MPa)
TiténiO(T) 110 300-740 550 120-220 240
L'ga4T\'/' 6AI- 120 860-1140 860 310 280-600
Aco 190 500-950 600 130-180 260-280
inoxidavel
Liga Co-Cr 210 665-1277 655 300-400 200-300

Muitos outros metais e ligas foram utilizados no preparo dos dispositivos de
implantes dentérios. As aplicacdes clinicas de determinadas ligas nos sistemas
cirdrgicos dentérios e ortopédicos foram muito positivas, considerando-se em
especial 0 aumento da resisténcia. Entretanto, a busca por melhor integracdo do
implante estimula pesquisa de outros materiais que possam até mesmo como
revestimento do implante interferir de forma positiva na relacdo implante-tecido.
Desenvolveu-se entdo o revestimento das superficies metalicas, com coc¢do ou
espargimento plasmatico, além de outras técnicas, com as ceramicas de CaPO,.
Outros biomateriais, como ceramicas bioativas e polimeros foram introduzidos como

substitutos 6sseos (Misch, 2000).

2.2.2 — CERAMICAS

A maioria das ceramicas consiste em compostos que sédo formados entre
elementos metalicos e elementos ndo-metéalicos. As ceramicas sao compostas por
pelo menos dois elementos e, com frequiéncia mais do que isso, sendo assim as
suas estruturas cristalinas sdo em geral mais complexas do que as dos metais. A
ligagdo interatbmica desses materiais varia desde exclusivamente idnica até
totalmente covalente, apesar de muitas cerdmicas mostrarem uma combinacéo
desses dois tipos de ligacdo. Os materiais ceramicos cuja ligacdo interatbmica é
predominantemente ibnica, as estruturas cristalinas podem ser consideradas

compostas por ions. Os ions metalicos, ou cations estdo carregados positivamente,
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pois eles doaram seus elétrons de valéncia para os ions de elementos n&o-

metalicos, ou anions, estes carregados negativamente (Callister, 2000).

2.2.2.1 — CERAMICAS BIOINERTES

As ceramicas foram introduzidas para fins ortopédicos durante os anos 1960.
Elas tém alta resisténcia compressiva e dureza, além de serem também
biocompativel e algumas bioativas. Na Tabela 7 estdo relacionadas algumas
propriedades mecéanicas de ceramicas implantaveis (Murugan, 2005).

As ceramicas, sob o ponto de vista biolégico, podem ser consideradas inertes.
Estas sdo as ceramicas de 6xidos metalicos tais como: 6xido de aluminio, de titanio
e de zirconio; que foram utilizadas para os implantes com forma radicular, os
implantes enddsseos com forma de placa e nos implantes dentarios retidos por pinos
(Misch, 2000).

Tabela 7 — Propriedades Técnicas de Algumas Ceramicas Utilizadas como
Biomateriais (Murugan, 2005)

Resisténcia Resisténcia a
Médulo de Maxima a | Resisténcia ~ Dureza
. A . ~ X ~ compressao
Bioceramicas Elasticidade flexao a tracéo (GPa) (HV)
(GPa) (MPa) (GPa)
Alumina 390 390 0.31 3.9 2000
Zirconia® 205 1300 0.42 3 1150
Hidroxiapatita 80-110 37 0.05 0.4-0.9 600

Zirconia® parcialmente estabilizada.

2.2.2.2 — CERAMICAS BIOATIVAS

As ceramicas conhecidas como bioativas sao aquelas a base de fosfatos de
célcio (CaP0O,), bastante utilizadas em cirurgias 6sseas reconstrutivas, inclui uma
ampla variedade de tipos de implante. De um modo geral, essas bioceramicas tém
resisténcia, dureza e modulos de elasticidade inferiores as de formas quimicamente
inertes, citadas previamente (Misch, 2000). Estas cer@micas apresentam uma série

de vantagens e desvantagens conforme citadas na Tabela 8.
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Tabela 8 — Vantagens e Desvantagens da Ceramica de Fosfato de Célcio (CFC)
(Misch, 2000)

Vantagens Desvantagens
Caracteristicas guimicas e
estruturais variaveis (associadas a
tecnologia e a quimica).
Resisténcias: mecanica, elastica e
de cisalhamento, baixas sob acao
da fadiga.

Baixa  adaptacao entre o]

A quimica imita o tecido biologico |*
normal (C, P, O, H).
e Excelente biocompatibilidade. .
e Conexao entre a CFC e os tecidos
moles e duros.
e Condutibilidade térmica e elétrica .
Minimas. revestimento e o substrato.
e MoOdulos de elasticidade mais e Solubilidade variavel
préximos do o0sso do que muitos I n .
e Estabilidade mecanica variavel do

outros materiais implantaveis. . .
e Cor semelhante a dos tecidos duros revestimento, em  condigbes de
' suporte de carga.

e Pesquisa extensa. e UsO excessivo

A ceramica hidroxiapatita representa uma classe de material considerado
duro, mas possui a caracteristica fratura fragil. A resisténcia a fratura da
hidroxiapatita é referida como 1.0 MPa m*2, que é muito baixa quando comparada a
do osso natural cortical que é entre 2-12 MPa m¥? (Murugan, 2005).

Dentre essas ceramicas, a hidroxiapatita € até os tempos atuais um dos
biomateriais de muito interesse nas pesquisas, em funcdo das caracteristicas que
apresenta. A Tabela 9 relaciona a abreviacdo, a férmula quimica e a razdo Ca/P

para alguns compostos ceramicos comparados a hidroxiapatita.

Tabela 9 — AbreviacGes de compostos de CaP, com férmula quimica correspondente
e razdo Ca/P (Fernandes e Laranjeira, 2000; Habraken et al., 2007)

Nome Abreviacdo Formula Quimica Razédo Ca/P
Hidroxiapatita HAp Cayo(PO4)sOH; 1.67
Hidroxiapatita Carbonatada CHA Ca10(P0O4)6COs3 1.67
Fluorapatita FHA Ca10(PO4)sF2 1.67
a-Fosfato tricalcio — a-TCP a-Caz(POy)2 1.50
Whitloquita
B-Fosfato tricélcio — B-TCP B-Cas(POy)2 1.50
Whitloquita
Fosfato de octacalcio OoCP CagH2(PO4)s 5H,0 1.33
Fosfato de célcio amorfo ACP Cag(PO4)s 1.55
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Colocada na vanguarda dos biomateriais, considerada eficaz e renomada,
esta a hidroxiapatita, que é um sal de fosfato de calcio com uma organizacdo
cristalina bastante complexa. Esse sal tem um papel importante no processo de
cicatrizacdo do tecido 0sseo, principalmente aquele com Ca/P na razdo de 1.5-1.7,
que quando sinterizado numa temperatura de 1300°C tera estrutura da apatita. A
hidroxiapatita de calcio [Caio(PO4)s(OH)2] tem como constituintes principais Ca/P na
razdo 1.67 (DE Groot, 1980). A Figura 2 mostra a distribuicdo espacial num arranjo
em forma hexagonal.

A hidroxiapatita possui uma alta solubilidade nos liquidos fisiolégicos, néo
estimula resposta imunoldgica e, podera ser ou nado reabsorvida pelo organismo
(dependendo da forma estrutural utilizada). Entretanto, quando usada pura em
implantes apresenta uma alta taxa de migracdo, ou seja, as particulas nao
permanecem no local implantado (Gabrielli, 2001). Portanto esse material apresenta
como desvantagem, a perda de estabilidade e, alteragdo da anatomia do implante,
justificando a busca de um biomaterial compdsito que possa superar esse

inconveniente.

® o0

o
® on
OFP

Figura 2 — Representacéo da estrutura cristalina hexagonal da hidroxiapatita
(Mavropoulos, 1999).

7

O conteado mineral da hidroxiapatita, representado na Tabela 10, é
semelhante ao do osso natural. A hidroxiapatita tem sido vista por possibilitar
formacdo 6ssea quando colocada dentro de um defeito 6sseo, surgindo uma ponte
0ssea estavel na fenda entre o receptor e a hidroxiapatita, podendo ocorrer ligacdes
diretamente com a hidroxiapatita implantada. A forca de associacdo entre 0 0Sso e a

hidroxiapatita indica que existe uma ligacdo direta entre eles, mais comumente via



25

uma modificacdo fisiologica e recristalizacdo da superficie cristalina da HAP
(Yamasaki, 1996).

Tabela 10 — Composi¢ao mineral do osso e da hidroxiapatita (Moreira, 2000)

COMPOSICAO QUIMICA 0SSO HIDROXIAPATITA

Calcio 37,0% 39,03%

Fésforo 16,0% 18,7%
Carbonato 4,0% 2,0%
Magnésio 0,4% 0,14%

Sédio 0,6% 0,12%

Potassio 0,05% <0,05%
Elementos Traco 0,05% 0,02%

Existem variadas fontes de origem das HAP(), podemos citar a forma
sintética, produzida em um processo de temperatura elevada e as apatitas naturais
derivadas de corais e, 0sso bovino. Também sao vérias as formas e tamanhos de
apresentacdo das HAP(), particuladas ou em bloco, densas ou porosas, que Vvao
exercer influéncia na velocidade de reabsorcdo e até mesmo na ndo reabsorcéo
pelo organismo. A porosidade tem sido avaliada em diversos trabalhos, alguns
avaliaram a influéncia exercida sob a reabsor¢ao, in vivo.

As ceramicas naturais derivadas de corais sdo feitas por conversdo do
carbonato de calcio da estrutura do esqueleto de corais do mar formadores dos
recifes em pura hidroxiapatita por reacdo de mudanca quimica hidrotermal
(Ukumura, 1991).

A producdo de poros na fabricacdo da ceramica visa o crescimento celular
dentro deles. Uma das técnicas utilizadas para promover a formacado de poros é
através da mistura do p6 de fosfato de célcio com naftalina moida, formando
particulas de 100-500 pm de diametro, sendo a porcentagem de porosidade
regulada pela variacdo da proporcao relativa da naftalina e fosfato de célcio. Essa
mistura € compactada por uma forma de vara dentro de uma maquina de teste
Reichle, aquecida em um forno Glober a 400°C por 4 h para elevar e remover a
naftalina e, assim produzir um material poroso. Esse material sera entdo sinterizado
por 8h a 1100°C. O produto final ter& célcio e fosfato numa razdo molar de 1.6 e é
composto principalmente por hidroxiapatita como foi mostrado por difracdo de Rx
(Chueng, 1989).
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Outra forma de se produzir cerdamicas com uma estrutura macroporosa €
através de um pré-tratamento com peroxido de hidrogénio e posterior sinterizacdo. O
tamanho dos poros poderd variar entre 150-250 pm (Klein, 1987).

Eggli e Schenk (1987) testaram hidroxiapatita e ceramica fosfato tricalcio com
0 mesmo volume de porosidade mas, com diferente razdo do tamanho do poro em
coelhos por seis meses. A razdo da substituicdo do implante (para fosfato tricélcio) e
0 crescimento 0sseo (para fosfato tricalcio e hidréxiapatita) foram dependentes do
tamanho do poro. O implante com a menor razao de tamanho de poro de 50-100 um
mostrou uma razao de degradacado e crescimento 6sseo significantemente maior do
gue o implante com a razdo do tamanho do poro maior —200-400um.

Guillemin et al. (1992) compararam o0 comportamento quanto a reabsorcao e
aposicao 0ssea, de dois corais, Porites e Acropora, apos implantacdo durante 1 e 2
meses em 0sso0s longos de carneiro e porco. Esses materiais sado idénticos em
composicdo (CaCosz), mas diferentes em volume (49 = 2%, 12 + 4%,
respectivamente) e tamanho médio (250 — 500 um) de porosidade. Diferentes
resultados foram obtidos com porcos quando comparado com ovelha. As diferencas
encontradas entre os dois modelos animais indicam que a reabsorgéo do coral bem
como a razdo de aposi¢cao 0ssea ndo pode ser precisamente determinada em tecido
humano mineralizado sem um melhor entendimento dos parametros que governam a
atividade das células 6sseas em diferentes espécies, especialmente quando essas
células estdo em contato com materiais calcareos estranhos. Tais estudos,
concluiram que Porites, exibindo o volume de porosidade grande, foi reabsorvido
mais rapido e mais completamente substituido que Acropora. Esses achados
mostram que o coral usado em cirurgia sera escolhido de acordo com a natureza da
operacao: a mais rapida reabsorcdo de Porites permitira uma formacdo 6ssea mais
rapida e maior, mas supde-se uma fraqueza pela prematuridade do sitio implantado.
Em contraste, a mais lenta reabsor¢cdo de Acropora deve permitir uma precoce
estabilizacdo déssea, mas necessitara de um tempo mais longo para a completa
reabsorcgao.

Um estudo in vivo, realizado em ratos, utilizando associacdo de carbonato de
calcio a hidroxiapatita, verificou sua degradacéo total apds trés meses no defeito
0sseo, sendo necessério, portanto, que a formacdo 6ssea aconteca em um tempo
anterior a esse, para que o enxerto seja satisfatério. Também se observou que o

carbonato de célcio mantém o calcio elevado na interface com o novo 0sso, 0 que
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induziu o pensamento de que esse biomaterial deve ser incluido na categoria de
material bioativo (Ohgushi et al., 1992).

Varios componentes de regeneracdo Ossea sdo bem ricos nos grupos
carboxilato e ou sulfato. Condroitin sulfato, o maior componente da glicoproteina do
0ss0, é especialmente rico em ambos o0s grupos e é bem representado na
substancia intercelular do osso (Walker e Katz, 1983). Como proteinas tém muitos
grupos carboxilatos expostos também, deve ser esperado que condroitin sulfato
ligue especialmente forte o mineral carbonato e aquela proteina na proporcédo da
concentracdo do seu grupo carboxilato exposto. O segundo possivel modo de
adesdo entre 0 0sso e a calcita envolve a fase inorganica do osso. Foi observado
que quando calcita € colocada dentro da solu¢cdo contendo ion fosfato, um
crescimento de hidroxiapatita pode formar nessa superficie. Essas investigacdes
concluiram também que isso ocorre no pH na razdo de 6.8-8.3 e 1x10™*M de fosfato
total. Nessas condi¢des, o crescimento ocorre epitaxicamente como hidroxiapatita
cristalina (Walker e Katz, 1983).

Entre os biomateriais temos também a ceramica bioativa composta por
apatita, wolastonita contendo ceramica vitrea que é bastante utilizada clinicamente.
Ela forma uma ligacdo quimica com o0 0sso através de uma camada de apatita num
pequeno intervalo de tempo, além de manter uma alta resisténcia mecéanica por um
longo tempo, mesmo submetida a determinada carga. Ceramicas bioativas de varios
tamanhos e formas (bloco, granular e formas densa e porosa) sdo produzidas em
escala para utilizagbes meédicas. Ceramicas bioativas em blocos sdo usadas
frequentemente para substituicdo vertebral, reconstrucdo de crista iliaca e
preenchimento de cavidades apos excisdo de tumores 6sseos. As formas granulares
sédo usadas com frequiéncia para preencher pequenos espagos ao redor de um bloco
ou defeitos irregulares na superficie 0ssea, tais como encontrados numa revisado
cirargica de perda asséptica de protese do quadril (Ikeda, 1999). Também ambas as
formas podem ser usadas na cavidade oral associada a implante dentario, em
perdas 6sseas devido a doencas periodontais e em preenchimento de alvéolo apos
extracao dentaria.

Num estudo comparativo entre a ceramica vitrea bioativa e a ceramica vitrea
ndo bioativa concluiram que a condi¢cdo essencial para a ceramica vitrea ligar-se ao
0sso € a formagdo da camada de apatita na superficie do material avaliado no meio

ambiente corp6rio, mas néo € indispensavel conter apatita dentro desse material. A
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bioatividade do vidro e da ceramica vitrea pode ser avaliada in vitro, pelo exame da
formacdo da camada de apatita na superficie do material, no fluido corporeo
simulado. As caracteristicas da composi¢do e estrutura da superficie da apatita sdo
similares aquelas da apatita do osso natural, entdo é esperado que ligacdes
guimicas fortes se formem entre a superficie do implante de apatita e a apatita do
0sso quando eles estdo em contato direto um com o outro (Kokubo et al., 1990).

Outro estudo comparativo foi feito com o implante da matriz Ossea
desmineralizada associada ou ndo ao sulfato de céalcio. Os autores concluiram que
esse implante pode resultar em significante aumento de regeneracdo do 0SSO
alveolar e do cemento em modelo pré-clinico. Essa regenera¢édo observada pareceu
nao relacionada com atividade bioldgica residente na matriz 6ssea desmineralizada,
mas sim com o espago proporcionado pelo implante, como pode possibilitar outros
substitutos 6sseos e derivados (Kim et al., 1998).

“Healos” é um material de enxerto 6sseo desenvolvido nos moldes da cépia
da forma e composicdo do osso autégeno. E uma matriz colagena mineralizada feita
com 0S mesmos componentes que constitui os dois elementos primarios néo
celulares do o0sso natural: colageno tipo | e hidroxiapatita. A matriz “Healos” é feita
por cobertura uniforme do colageno tipo | com hidroxiapatita microcristalina,
seguindo a fabricacdo do coldgeno mineralizado dentro da célula fechada, uma
matriz como esponja com uma meédia continua de tamanho de poro de 50 a 150
microns. “Healos” promove formacdo O6ssea por prover um arcabouc¢o direto onde
ocorre a formacdo 6ssea e, é o Unico que é totalmente substituido por 0sso como
parte do processo de cicatrizacdo natural. Ambos estudos, pré-clinico e clinico tem
mostrado que “Healos” combinado com medula dssea autdgena € comparavel ao
enxerto autdégeno em promocdo bem sucedida de formacdo e fusdo Ossea. O
mecanismo de acdo de “Healos” é conhecido pelas caracteristicas de seus
componentes. Consideravel desempenho biolégico e biocompatibilidade da
hidroxiapatita e coldgeno foram avaliados e desde entdo ambos tém sido usados por
décadas em dispositivos médicos aprovados para uso em humanos. Seu uso
difundido em geral como: enxerto 6sseo, cobertura protética para preenchimento em
junta, reconstrucdo maxilofacial e, tratamento de defeitos periodontais tem
proporcionado anos de uso humano sem nenhuma evidéncia de toxidade do

material ou incompatibilidade (Poser, 2001).
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Estudos in vitro tém confirmado a biocompatibilidade da hidroxiapatita e,
demonstrado a influéncia do fosfato de calcio na adesé&o e fungéo celular. Uma larga
cadeia de tipos celulares, incluindo osteoblastos formadores de 0sso, osteoclastos
da reabsorcdo Ossea, células da medula Ossea e fibroblastos, pode aderir a
hidroxiapatita devido ela ter avidade natural por proteinas que sustentam adeséao
celular. Cheung e Haak, 1991concluiram que hidroxiapatita ndo é citotoxica. Células
de crescimento na hidroxiapatita remanescente viavel, prolifera e mantém o
potencial de diferenciacdo integral, como evidenciado pela habilidade dos
osteoclastos para metabolizar hiddroxiapatita de uma maneira funcionalmente
idéntica ao osso (Okumura et al., 1991).

Teste in vitro (Cheung e Haak, 1991) foi feito com ceramica fosfato de calcio,
por ser um material largamente usado como implante dentario e ortopédico. Foram
escolhidos células Osseas, condrdcitos e fibroblastos periosteais como culturas
testes. Além da viabilidade celular, também foi monitorado o efeito do material teste
na resposta hormonal e na sintese de proteina pelas células 6sseas. Os resultados
foram avaliados por microscopia otica e varredura, sendo também feita analise
estatistica. Ao exame no microscopio de varredura foi revelado que as superficies
dos discos ceramicos vistos apresentavam ceélulas ligadas, multiplicadas e, formacao
de cobertura tecidual na superficie; células foram também estendidas da superficie
para dentro do interior dos poros da ceramica.

Ainda nos dias atuais, a busca € constante por um substituto 6sseo que
preencha todas as necessidades, no entanto, apesar das inumeras pesquisas 0
material ideal ainda esta por vir. Ceramica hidroxiapatita com poros mostra
superioridade se comparadas as sem poros nao sO na atividade dos osteoblastos
como também na formacédo 6ssea progressiva, quando avaliados in vivo. Também a
atividade da fosfatase alcalina e producdo de osteocalcina foram aumentadas
guando na presenca da hidroxiapatita porosa, in vitro (Okamoto et al., 2006).
Entretanto esse fato observado ocorre devido a presenca de células da medula
O0ssea associadas a hidroxiapatita, o que confere a caracteristica de osteogénese
(Okumura et al., 1991).

As ceramicas porosas tém sido utilizadas como arcaboucos para células da
medula éssea e, vem desempenhando um bom papel pelas suas caracteristicas.
Ainda assim, continua a busca de materiais com melhor desempenho como, por

exemplo, ser osteoindutor. Apesar da biocompatibilidade e bioatividade das
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ceramicas fosfato de célcio, além das suas variadas taxas de reabsor¢édo (De Groot,
1980) elas possuem também a desvantagem de ser um material com relativa
fragilidade, limitando a sua aplicabilidade a locais que ndo necessitem suportar
carga. Ainda como desvantagem pode ser citada a migracdo das particulas do local
implantado antes do crescimento do novo tecido (Galego et al., 2000).

As hidroxiapatitas naturais originadas de corais sao reabsorvidas e
substituidas progressivamente por novo 0sso (Guillemin et al., 1989), sendo um bom
material osteocondutor, mas apresenta como desvantagem, além das comuns das
apatitas, producao limitada.

A ceramica vitrea bioativa (ceramica vitrea A-W contendo apatita cristalina e
wollastonita em uma matriz vitrea MgO-CaO-SiO,) forma uma camada rica em Ca-P
em sua superficie quando imersa em fluido corporal simulado (SBF), mostrando sua
biotividade e provavel for¢ca de unido com o 0sso in vitro (Kokubo et al., 1990), o que
estimula seu uso como substituto 6sseo, apesar das limitagcbes semelhantes as

ceramicas a base de fosfato de calcio.

2.2.3 - POLIMEROS

O polimero polimetilmetacrilato (PMMA) foi o primeiro polimero sintético
usado na pratica clinica em 1937. Desde entdo numerosos polimeros sao
desenvolvidos e usados numa variedade de aplicacdes médicas e ortopédicas. Eles
podem ser classificados em dois tipos distintos: (1) polimeros biodegradaveis (ex:
colageno, gelatina, acido polilatico (PLA), acido polilatico-co-glicolico (PLGA), poli(3-
hidroxibutirato) (PHB), etc.); (2) polimeros néo biodegradaveis (ex: polietileno (PE),
politereftalato (PET), polimetilmetacrilato (PMMA), etc) (Murugan, 2005). Na Tabela
11 estdo relacionadas algumas propriedades mecéanicas de polimeros polimeros
biodegradaveis e ndo biodegradaveis utilizados até o momento.

Polihidroxialcanoato (PHA) é um termo geral utilizado para poliésteres
produzidos por polimerizacdo por condensacdo de &cidos hidroxi-alifaticos
saturados. Entretanto esse termo ndo € muito comum porque varios produtos que
tem como origem um PHA ndo usam essa terminologia, mas sim a cognata.
Podemos citar como exemplo produtos cuja composicéo é a base de acido polilatico
(PLA), &cido poliglicélico (PGA), policaprolactona (PCL) e seus copolimeros. Os
PLA, PGA e PCL sao materiais de conhecida biodegradabilidade, biocompatibilidade
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e livres de toxicidade. A necessidade constante de materiais biodegradavel tem
estimulado o desenvolvimento de sistemas de liberacdo de droga, engenharia
tecidual e medicina regenerativa. Podemos citar alguns tipos de formulacdo desses
PHAs como mono-fibras, fibras torcidas, filmes, tecidos, esponjas e particulas
injetaveis que foram desenvolvidas para atender as necessidades. O PHA teve seu
primeiro uso pratico na area médica e, em 1966 Kulkarni relatou o uso de material de
PLA como prétese 6ssea em cirurgia da cavidade oral (Ueda e Tabata, 2003).

Tabela 11 — Propriedades mecénicas de polimeros (Murugan, 2005; Godbole, 2003;
Ramakrishna, 2001)

Polimeros Mddulo Elastico (GPa) Resster(1|<\:/:g;tragao
Biodegradaveis
Poli(L-acido latico) 2,7 50
Poli(D,L-acido latico) 19 29
Poli(caprolactano) 0,4 16
Poli(B-hidroxibutirato) 1,7 18,29
N&o biodegradaveis
Polietileno (PE) 0,88 35
Poliuretano (PU) 0,02 35
Politetrafluoretileno (PTFE) 0,5 27,5
Polimetilmetacrilato
(PMMA) 2,55 59
Poli (tereftalato de etileno)
(PET) 2,85 61

Os maiores fatores que devem ser considerados na aplicacéo clinica de um
material biodegradavel séo: a toxicidade dos produtos degradados, a razdo da
biodegradacao e, a resisténcia fisica e mecanica dos materiais. Essas sdo algumas
exigéncias para cada uso especifico. Podemos citar como exemplo, a matriz para o
sistema de distribuicdo de droga (DDS) que necessita da interacdo com as drogas e
o otimo perfil de liberacdo da droga incorporada. No caso das suturas cirurgicas e
arcaboucos para engenharia de tecido, as necessidades serdo de forca fisica para
manter a estrutura, a compatibilidade com caracteres fisicos e tecidos receptores e,
a degradabilidade coordenada com o reparo tecidual. Um dos mais importantes
pontos no desenvolvimento dos dispositivos biodegradaveis permanece sendo
coordenar a sustentacéo do reparo tecidual e a retencao de drogas terapéuticas com
o perfil de biodegradacdo dos materiais (Ueda e Tabata, 2003).
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A hidrdlise do acido poli-latico (PLA) e acido poli-glicélico (PGA) sao seguras
no corpo hospedeiro, porque sdo moléculas metabdlicas comuns encontradas nos
sistemas vivos incluindo o humano. PGA é o material mais comumente usado em
aplicacg@es clinicas, principalmente para suturas. Atualmente considera-se que o PLA
passara a ser mais usado por ele apresentar uma menor biodegradacdo e mais facil
processabilidade do que o PGA. Devido a biodegradacdo do PGA ser rapida, a
reacdo inflamatoéria provocada pelos produtos degradados criard problemas para o
reparo tecidual quando uma quantidade maior for implantada. Além disso, é mais
dificil produzir microesferas de PGA para distribuicdo lenta de drogas, porque PGA
s6 pode ser dissolvido em solventes incomuns. PCL tem sido predominantemente
considerado para sistemas de distribuicdo de droga, porque o PCL est4 sempre no
estado borrachodide em temperatura ambiente, por isso apresenta uma excepcional
baixa temperatura de transigéo vitrea (Ty) de — 62 °C e uma baixa temperatura de
fusdo (Tm) de 57 °C, sua degradacdo € muito lenta in vivo e tem a propensao para
formar blendas compativeis em larga razao com outros polimeros. PCL ja tem sido
usado em processos clinicos como dispositivo contraceptivo implantado por um ano
(Ueda e Tabata, 2003).

Considerando a facil produgdo dos biomateriais com caracteristicas
reproduziveis e desejadas (controle de biodegradabilidade e compatibilidade com
células, tecidos e drogas), co-polimeros ou blendas de PLA, PGA, PCL, ou outros
materiais séo frequentemente usados em sistemas de distribuicdo de droga e tecido
de engenharia. Existem alguns derivados naturais dos PHAs, tal como o poli(3-
hidroxibutirato) (PHB), que ndo tem sido largamente aplicado na area médica por
causa de sua baixa degradacdo no corpo humano (Ueda e Tabata, 2003).
Dispositivos de PHA sao hidrolisados por PHB depolimerase extracelular, as quais
sdo secretadas por varias espécies de microorganismos, observado in vitro (Tsuge
et al., 2004).

A biodegradacédo desses polimeros, os PHAS, pode realizar-se pela mudanca
do comprimento da cadeia polimérica e distancia entre os grupos ésteres. Diferentes
polimeros desse grupo sdo formulados, variando de um material forte e quebradico
(poli(3-hidroxibutirato)) a uma estrutura mais flexivel (poli(3-hidroxibutirato-co-
hidroxivalerato)(poli(3HB-co-3HV)) e  poli(3-hidroxibutirato-co-hidroxihexanoato)
poli(3HB-co-HHXx) (Habraken et al., 2007).



33

Polimeros de base bioldgica incluem varios polimeros produzidos a partir de
recursos naturais renovaveis e CO,, seus derivados e, suas blendas e compésitos.
Recursos naturais fésseis sdo limitados, jA recursos naturais renovavel sao
sustentaveis.

Um polimero de base biol6gica é o poli(3-hidroxibutirato) (PHB) que é
produzido a partir de recursos naturais renovaveis tais como glicose e 6leos vegetais
por uma grande variedade de microrganismos. O PHB tem atraido muita ateng&o por
ser um termoplastico biodegradavel no meio ambiente e possuir biocompatibilidade o
qgue abre um importante espago para aplicacdes médicas (Tsuge et al., 2004).

Para ampliar escolhas e em funcdo da diversidade das propriedades dos
polimeros, tem-se aumentado a busca por outros polimeros naturais tais como
colageno, acido hialurénico e quitosana. Quitina que é o precursor da quitosana, é
um dos mais abundantes polimeros naturais.

Atualmente quitosana tem sido alvo de muito interesse para aplicacdes
médicas e farmacéuticas. A explicacdo para todo esse grande interesse esta em
suas atraentes propriedades intrinsecas. Quitosana € conhecida pela sua
biocompatibilidade, tendo diversas aplica¢cdes na area médica, dentre elas podemos
citar aplicacdo topica ocular, implantacdo ou injecdo. Também a quitosana €
metabolizada por algumas enzimas humanas, as lisoenzimas, sendo assim
considerada biodegradavel. Além disso, tem sido publicado que a quitosana tem um
grande poder de penetracdo na juncao epitelial fechada forte. Devido ao pH
fisioldgico positivo, quitosana € também um bioadesivo, que aumenta a retencao no
sitio aplicado. Ela além de promover cicatrizacdo de feridas, tem também acéo
bacteriostatica. Além dessas propriedades, ela € abundante na natureza, tem uma
producdo de baixo custo e é interessante ecologicamente. A quitosana € usada
como componente de hidrogéis, para aplicacdes médica e farmacéutica (Berger et

al., 2004).

2.2.3.1 — POLI(3-HIDROXIBUTIRATO) (PHB)

A Ralstonia eutropha H16 é uma das bactérias capazes de mobilizar o PHB
anteriormente acumulado e usar os produtos da degradacdo por uma ou duas
divisbes celulares, mesmo na auséncia de uma fonte exdégena de carbono. Muito

pouco PHB sera mobilizado se a sintese protéica ndo for possivel devido a auséncia
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da fonte de nitrogénio, indicando que a mobilizacdo do PHB é feita no consumo de
energia celular. Também essa conclusédo é reforcada pela observacdo de que
agentes que rompem ligagdes, isto €, inibidores de for¢ca motora protéica, tais como
carbonil cianidro m-clorofenilhidrazona, aumentam a razdo de mobilizacdo do PHB.
Na auséncia do PHB (tensdo PHB 4), a bactéria morre rapidamente, se faltar
também o carbono (Handrick et al., 2000).

Estudo da cristalinidade dos poliésteres P(BHB-co-BHV), por difratograma de
raio-X, mostrou que eles sédo materiais semicristalinos, tendo apenas a presenca de
uma fase cristalina em toda a composi¢ao. Isso nos mostra que esses copolimeros
apresentam isodimorfismo, que significa que copolimeros com diferentes relacdes de
mondmeros cristalizam de uma maneira semelhante, ou seja, diferentes tipos de
unidades de mondémeros tém aproximadamente a mesma forma, o0 mesmo volume e
a mesma conformacao (Galego et al., 1999). A Figura 3 mostra a estrutura molecular

da unidade repetitiva, monémero, do PHB.
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Figura 3 — Estrutura molecular da unidade repetitiva do homopolimero PHB (Padermshoke
et al., 2005).

Polimeros cristalinos sdo capazes de cristalizar entre a temperatura de
transi¢éo vitrea (Ty) e a temperatura no ponto principal de fusédo (Tm). De acordo
com a divergéncia no estado inicial, o processo de cristalizagdo pode ser classificado
dentro de duas categorias. Uma é chamada de cristalizacdo de fusdo, que significa
gue o estado inicial é o estado fundido e a amostra do polimero parou na
temperatura maior que a primeira T,. A outra é chamado cristalizacdo a frio, que
significa que o estado inicial é o estado amorfo e a amostra do polimero deve parar
na temperatura menor que a primeira Tq. Em geral, polimeros cristalinos s&o
capazes de cristalizar ou a partir da fusdo ou do estado amorfo (Qiu et al., 2003).

A técnica de DMA é util para determinar, além das principais relaxa¢cdes como
a transicdo vitrea, fusdo e cristalizacdo, também as relaxacdes secundarias

referentes a fase amorfa. Essas relaxagfes secundéarias sdo resultantes de
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movimentos moleculares mais localizados, de menor magnitude, pois abaixo da T4 a
mobilidade das cadeias € reduzida. Elas séo classificadas, a partir da T4, em ordem
alfabética na sequéncia em que ocorrem como: B, vy, 8, etc. que é classificada como
transicdo o (Cassu e Felisberti, 2005).

Estrutura alternada de lamelas cristalinas finas e delgadas camadas amorfas
constituem a microestrutura basica de polimeros. O tamanho e a forma dessas
estruturas estdo diretamente relacionados com dois fatores: estrutura molecular
(peso molecular, grau de ramificagdo, comprimento e distribuicdo da cadeia lateral) e
histéria térmica (razdo de resfriamento, temperatura de cristalizacao, temperatura de
fuséo, etc) (Luo et al., 2002).

O comportamento da degradacdo enzimatica dos cristais lamelares de PHA
por algumas PHB depolimerases tem sido estudado empregando a microscopia de
forca atbmica na superficie de filmes finos de PHA cristalizados fundidos. A
Microscopia de Forca Atdmica (AFM) é uma ferramenta importante para observar a
mudanca morfologica dos cristais lamelares durante o processo de degradacao
enzimatica, em tempo real, em um ambiente aquoso. Numa observacdo de imagens
de um filme fino de um copolimero (hidroxibutirato (HB)/hidroxihexanoato (HHX) na
formulacédo P(3HB-co-5 mol% 3 HHx) foram vistos antes da degradagédo enzimatica,
dois tipos de cristais na superficie do filme consistindo de cristais lamelares de 8 —
10 nm de espessura e cristais de superficie finos de 4 — 5 nm de espessura. Apés a
adicdo de enzima dentro da solugcdo de armazenamento, mudancas morfologicas da
superficie do filme durante degradacao enzimatica foram diretamente observadas na
solucdo armazenada fosfatada com enzima. No estdgio inicial da degradacdo
enzimatica, camadas finas na superficie de 4 — 5 nm de espessura formadas a
temperatura ambiente foram completamente erodidas pela enzima e, os cristais
lamelares mais densos (8 — 10 nm de espessura) permaneceram quase sem
alteracdo, o que sugere que cristais mais finos sao preferencialmente hidrolisados
por PHB depolimerases. Como a espessura lamelar permaneceu quase a mesma
pelo processo de degradacdo enzimdtica, isso sugeriu que os cristais lamelares
foram hidrolisados ao longo dos eixos cristalograficos a. Esses resultados indicam
que a degradacédo enzimatica acorre predominantemente na borda e regido final dos
cristais e posteriormente na superficie da cadeia dobravel (Tsuge et al., 2004).

Em alguns casos, cristais lamelares em filmes finos de PHA foram também
erodidos na parte média dos cristais ao longo de eixo cristalogréafico b, formando
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assim pequenas fendas. Dessas fendas, a degradacdo enzimética acontecia ao
longo do eixo a. Esses resultados sugeriram que cristais lamelares sdo compostos
de regibes de forte empacotamento de cadeia e regibes com empacotamento de
cadeia menos ordenado e que aquelas regides defeituosas ao longo de ambas as
direcdes do cristal, longitudinal (eixo-a) e lateral (eixo-b) sé&o preferencialmente
erodidas por PHB depolimerases. Sendo assim, acredita-se que 0 processo de
degradacdo enzimatica consiste de dois arranjos: um é a degradacédo ao longo do
eixo a, resultando na formacao morfolégica de cristais quebrados com intervalos de
30 — 80 nm e, outro com hidrdlises ao longo do eixo b criando algumas fendas, das
guais a degradacao seguinte continua ao longo do eixo a (Tsuge et al., 2004).

Degradagcdo enzimatica de maneira semelhante ao longo dos eixos
cristalogréficos a tem sido visto em superficie de filmes finos de outros PHAs como:
poli[(R)-3HB-co-(R)-3-hidroxivalerato] e poli[(R)-3HB-co-6-hidroxihexanoato] (Tsuge
et al., 2004).

Testes in vitro tém mostrado que o PHB é biocompativel a vérias linhas
celulares como osteoblastos, célula epitelial e condrdcitos ovino. As Ultimas
pesquisas tém avaliado a biocompatibilidade do PHB sendo utilizado como
arcabouco para cultura de células e também estdo voltadas para o esforco em
melhorar as propriedades mecéanicas do PHB fazendo blendas dele com outros
polimeros. O PHB tem como restricdo sua aplicacdo em reparo de cartilagem, pois
suas propriedades mecéanicas séo inferiores as requeridas pela cartilagem pelo
papel que ela desempenha no corpo humano. Filmes feitos de PHB e PHBHHXx
blenda mostrou aumentar a biocompatibilidade se comparada com o PHB sozinho,
guando avaliado o crescimento dos fibroblastos de rato da linha celular L929 nesses
filmes. Também arcaboucos de PHBHHx/PHB contendo 60% em peso PHBHHXx
provou biocompatibilidade suportando o crescimento e funcdo fisiologica de
condrocitos (Zhao et al., 2003).

Embora existam algumas controvérsias sobre a biodegradabilidade do PHB
ou PHA no corpo, existe uma segura evidéncia da degradacdo do PHB in vivo.
Recentes pesquisas relataram que um tampdo temporario utilizado dentro do
intestino num defeito na viscera de um rato Wistar, resistiu por um longo periodo de
tempo as secrec¢des intestinais, quando entéo foi degradado integralmente apds 26
semanas. O resultado dessa pesquisa vem sugerir também uma relagdo entre a

degradacdo do PHB in vivo e as enzimas pancreaticas (Zhao et al., 2003).
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2.2.3.2 - QUITOSANA (Q)

A quitina foi aparentemente usada pela primeira vez por Bradconnot em 1811
e, é o segundo biopolimero mais abundante na terra, logo ap6s a celulose. Quitina é
um B(1—4) ligado ao glicano, mas é composto de 2- aceto-amido-2-dioxi-B-D-glicose
(N-acetilglicosamina) (Shahidi, 1999).

Quitosana € o nome usado para a forma de baixo acetil substituto de quitina e
€ composto primariamente de glicosamina, 2-amino-2- dioxi-B-D-glicose, conhecida
como (1—4)-2-amino-2-dioxi-(D-glicose) (Shahidi, 1999). A quitosana € um amino
polissacarideo (poli 1,4 D-glicosamina) que pode ter diversas aplicacdes como
materiais; € uma forma desacetilada parcial da quitina que € um polimero de
estrutura primaria encontrado no exoesqueleto de artrépode. Normalmente as
formulacGes de quitosana comerciais avaliadas apresentam graus de disacetilagéo
variando de 50 a 90%. A Quitosana, que possui a estrutura quimica mostrada na
Figura 4, é um polissacaridio cristalino que normalmente é insolivel em solucéo
aquosa com pH acima de 7. Entretanto, se diluir em solucdo &cida (pH < 6), os
grupamentos amino livres sdo protonados e a molécula torna-se soluvel. A quitina e

a quitosana sao heteropolimeros (Madihally e Matthew, 1999).

NHCOCHj3

Figura 4 — Estrutura molecular da quitosana (Madihally e Matthew, 1999).
Atualmente a maioria dos polimeros € sintético, o que lhes confere
biocompatibilidade e bidegradabilidade muito mais limitada que os polimeros
naturais como celulose, quitina, quitosana e seus derivados. Tanto quitina como
guitosana sdo recomendados para 0 UsO porque possuem excelentes propriedades
como biocompatibilidade, biodegradabilidade, n&do toxicidade, propriedades de
adsorcdo, dentre outras. A quitina &€ altamente hidrofébica e, insoluvel em agua e

muitos solventes organicos. Quando quimicamente modificadas as estruturas da
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guitina e quitosana tornam-se sollUveis em solventes organicos em geral (Kumar e
Majeti, 2000).

Um numero significante de pesquisas entre 1988 e 1998 foi feito para avaliar
a resposta dos tecidos aos implantes a base de quitosana. Em geral, tem sido
encontrado que o material provoca uma reagcdo minima de corpo estranho, sendo
considerado um material biocompativel. A degradacao desse implante tem mostrado
ser comumente por hidrélise mediada por lisoenzima, sendo a taxa de degradacao
inversamente proporcional ao grau de cristalinidade. A cristalinidade de materiais da
familia quitina-quitosana exibiu um nivel minimo para intermediario de desacetilagdo
da quitina e a quitosana completamente desacetilada mostrou um maior nivel de
cristalinidade. Acredita-se que a baixa taxa de degradacdo do implante de quitosana
totalmente desacetilada € devido a inabilidade da enzima hidrolitica em penetrar na
microestrutura cristalina. Essa questdo tem sido contornada pela derivacédo da
molécula em vérios tipos de cadeias laterais. Tais tratamentos alteram o
empacotamento de cadeia e aumentam a por¢cao amorfa, assim permitindo mais
rapida degradacdo. Eles também vao afetar ao mesmo tempo, ambas as
propriedades: mecanica e solubilidade (Madihally e Matthew, 1999).

A quitina tem sido conhecida por formar arranjo microfibrilar em organismos
vivos. Essas fibrilas sdo normalmente embebidas em uma matriz protéica e
apresentam diametros de 2.5 a 2.8 nm. Para se obter a quitina tecida ou fibras de
quitosana, o polimero bruto deve ser devidamente redissolvido apds a remocao de
material estranho como proteina e carbonato de calcio, que reveste as microfibrilas
(Kumar e Majeti, 2000).

Quitosana e alguns de seus complexos entre outras utilizacbes tém sido
estudados para ser usada em varias aplicacbes médicas, dentre elas, como sistema
distribuidor de drogas, em ferimento de tecidos, implante para preenchimento de
espaco e arcaboucos em tecidos (Madihally e Matthew, 1999).

O material ideal para preenchimento de defeitos ésseos periodontais deve ser
um material altamente osteocondutivo, como exemplo o cimento fosfato de célcio
dentro de uma matriz elastomérica reabsorvivel, ndo rigida. A matriz elastomérica
prové uma conformacdo que permite um pequeno movimento dentario, sem deslocar
ou fraturar o implante. Este material pode ser Gtil onde movimento ndo pode ser
completamente eliminado e ao mesmo tempo deseja-se deposicao de um novo

0ss0, 0 que é verificado no caso dos defeitos periodontais. A quitosana e seus
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derivados, pelas caracteristicas citadas, parecem apresentar 0S requisitos

necessarios para ser essa matriz elastomérica (Takagi et al., 2003).

2.2.4 — BIOCOMPOSITOS POLIMERO/CERAMICA

A engenharia tecidual direciona a substituicdo de tecidos por cultura celular
numa matriz tridimensional de polimero sintético. Essa matriz contribuira para a
regeneracdo 0ssea, por criar e manter canais que facilitam a migracéo, proliferacdo
e diferenciacdo de células progenitoras. Os principais requisitos que devem ser
preenchidos pelas matrizes poliméricas sdo: criar um espaco com tamanho e forma
préprios para o desenvolvimento do tecido, possibilitar que as células dos tecidos
vizinhos migrem para dentro dele, além de idealmente em sua superficie,
proporcionar ancoragem para as células, o que garantira sobrevivéncia para a
maioria delas (Ge et al., 2004).

Portanto, essas matrizes, também chamados arcaboucos tém como objetivo
permitir e favorecer a proliferacdo de células coletadas e cultivadas. S&o elas que
promovem a obtencdo do aspecto tridimensional do tecido ou 6rgdo que se deseja
reconstituir. Tanto podem ser de origem natural, como sintéticos. Os naturais podem
simular o ambiente celular, no entanto os sintéticos, dentre eles os polimeros,
apresentam a vantagem de controlarem melhor certas propriedades dos materiais,
como a absorgéo.

O arcabouco ideal deve ser de estrutura: tridimensional, ter um namero
elevado de poros, sendo interconectados (Habraken et al., 2007); biocompativel com
a sua taxa de absorcdo; portador de uma superficie apropriada para adeséo,
proliferacdo e diferenciacdo celular; possuidor de propriedades mecanicas
semelhantes as do sitio receptor. Matrizes poliméricas tém sido pesquisadas e
consideradas promissores para essa utilizacao.

Em estudos anteriores os arcaboucos (scaffolds) feitos pela Engenharia de
Tecidos eram preparados apenas com materiais ceramico, nos dias atuais a maioria
das pesquisas em andamento relaciona os arcabougos polimero/ceramico. Estudos
anteriores demonstraram que arcaboucos de materiais ceramicos podem constituir
um apropriado material de implante para tecido 6sseo de engenharia, pois se pode
introduzir micro e macro porosidade, assim, eles podem formar um arcabouco

apropriado para células e servir como um veiculo distribuidor de drogas
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osteoindutivas. Entretanto, existem alguns problemas dificeis de solucionar com o
arcabouco unicamente ceramico, que sao baixa degradabilidade do material e pobre
propriedade mecéanica, como baixa resisténcia a fratura. Na Tabela 12 estdo
relacionados alguns polimeros utilizados em associagdo a ceramica como
biomateriais implantaveis. A adicdo de polimero biodegradavel visa aumentar a
degradabilidade do compdsito e alterar suas propriedades fisico/mecanica reduzindo
a fragilidade. Pode ainda, se o arcabouco for utilizado para distribuicdo de drogas,
ser alterado o perfil de distribuicdo das drogas por existir uma grande razdo de
diferentes polimeros que podem ser selecionados, que apresentam taxa e

mecanismos de degradacao diferentes (Habraken et al., 2007).

Tabela 12 — Relag&o dos polimeros usados em compdsitos com ceramicas até o
momento (Habraken et al., 2007)

Grupo Polimeros

Acido polilatico/ | Acido polilatico (PLA, PLLA, PDLLA), acido poliglicélico (PGA),

poliglicélico poli(acido latico-co-glicdlico) (PLGA), poli-e-caprolactona (PCL).
Colageno, gelatina, fibrina, caseina, peptideos.

Proteinas

Carboidratos Quitina, quitosana, celulose, hidroximetilpropilcelulose (HPMC),
amilopectina.

Outros Poli(propileno fumarato) (PPF), policarbonato, polialcanoatos,

polimeros poli(1,8-octanodiol-citrato) (POC), poli(etileno glicol) (PEG),

poli(etileno imina) (PEI), poli(etileno 6xido) (PEO), polipropileno
(PP), nilon, aramida, poli(alilamine hidroclorido) (PAH).

2.2.4.1 — BIOCOMPOSITO PHB/HAP

Devido 0 0sso humano ser comparavel a um compoésito natural que combina
propriedades organicas e inorganicas, um biomaterial compdésito sintético desejavel
deve ser um material hibrido que combine a for¢ca e a dureza de um componente
inorgéanico com a flexibilidade, menor dureza e a capacidade de reabsor¢édo de um
outro componente, o organico (Russias et al., 2006).

Trabalhos do grupo de pesquisa “Polimeros a partir de Recursos Renovaveis”
tém formulado compdésitos PHB/HAP utilizando uma metodologia de “aquecimento
sob pressédo” sendo a temperatura de pressao selecionada por caracterizagéo
térmica de 5°C acima do ponto de fusdo (175°C) do PHB. A instabilidade térmica do
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PHB a temperaturas proximas a temperatura de fusdo deve ser considerada como
um fator importante na preservacgéo das propriedades mecanicas da matriz, evitando
aguecimentos acima da temperatura final (T;) ou periodos longos de aquecimento a
temperaturas préoximas (Galego et al., 1999).

Para serem usados em compésitos com hidroxiapatita (HAP) alguns
polimeros, ou seja, alguns polihidroxialcanoatos, como poli(3-hidroxibutirato) (PHB) e
copolimeros poli(hidroxibutirato-co-hidroxivalerato) (P(HB-co-HV), foram
caracterizados por diferentes técnicas (GPC, DSC, DMA, FTIR, DRX). Os resultados
mostraram que esses polimeros sdo materiais semicristalinos e apresentam alto
peso molecular. O compoésito P(HB-co-8%HV)/HA (30%v/v) tem uma for¢ca mecanica
a compressao de 62MPa. O osso denso tem uma forgca mecéanica a compresséo de
137.8 MPa e 0sso esponjoso 41.4 MPa. (Galego et al., 2000). Portanto, os autores
concluiram que esse modulo esta na mesma ordem de diversos 0ssos humanos e
constitui um resultado promissor para uso nas indmeras necessidades de
preenchimentos 6sseos.

Num estudo in vitro Russias et al., 2006, observaram que o compdsito
PLA/HAP com HAP na proporc¢do de 80% volume em massa apresenta propriedades
mecéanicas semelhantes as do osso humano. Quando imerso em HBSS (Hanks’
Balanced Salt Solution) em torno de 20 dias, o0 médulo de elasticidade diminuiu
gradualmente para todos os casos (8-17%), sendo a redugdo mais pronunciada
para a amostra com o conteudo de ceramica maior. Nesse caso foram avaliados
apenas compositos com 70 — 85% de massa de HAP, pois eles foram considerados
promissores devido os valores altos de médulo eléstico inicial apresentado (7 — 11
GPa). Entretanto nesse trabalho, o contetdo de ceramica usado (acima de 70% de
massa) € um tanto maior que aquele visto caracteristicamente no 0sso humano (60 —
70% de massa). Considerando que o mdodulo de Young da HAP pura e PLA séo de
80 — 175 GPa e 4 — 5 GPa, os autores esperavam que cargas de HAP na ordem de
10 — 40% de massa fossem suficientes para alcancar o médulo requerido para o
0sso cortical humano. Entdo, eles concluiram que provavelmente a maior
porcentagem de carga necessaria foi devido ao fato do compdsito ter alguma

porosidade inerente, além da HAP usada ndo ser completamente livre de defeitos.
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2.2.4.2 — BIOCOMPOSITO Q/HAP

Os biomateriais utilizados para formagdo de arcaboucos servem para
suportar, reforcar e em alguns casos organizar o tecido regenerado. Eles tém por
objetivo combinar propriedades fisicas viaveis que imitem as dos tecidos a serem
substituidos, sendo ao mesmo tempo inerte biologicamente (uma caracteristica dos
biomateriais da primeira geracdo, desenvolvidos entre os anos 60 e 70). Além disso,
possuir a caracteristica da segunda geracdo, que € a capacidade de produzir
respostas bioativas, acrescentando ainda a capacidade de estimular respostas
moleculares especificas. Sendo assim, os arcaboucos podem ser designados para
controlar a liberagéo de fatores de crescimento que induzem a diferenciacdo celular
(Madihally e Matthew, 1999).

Matrizes ativadas por genes e a incorporacdo de plasmideos de DNA que
codificam fatores de crescimento em matrizes poliméricas fornecem uma liberacdo
controlada de fatores de crescimento, in vivo, resultando em regeneracéo tecidual
reproduzivel. Como exemplo, é possivel citar o arcaboucgo sintético a base de
quitosana, arcaboucos naturais de colageno e o0sso xendgeno. Os arcabougos
podem ser necessarios para desprender substancia bioativa numa razéo controlada
ou para diretamente influenciar o comportamento das células incorporadas ou em
crescimento (Madihally e Matthew, 1999).

Para satisfazer a essas variadas funcdes a microestrutura do arcaboucgo deve
ser porosa, com a porosidade caracteristica existente para a aplicacdo especifica.
Aspectos quimicamente desejaveis do arcabou¢o podem incluir interacdo especifica,
ou imitacdo, dos componentes extracelulares da matriz, fatores de crescimento, ou
receptores de superficie em células. A microestrutura do sistema polimérico abrange
uma variedade de formas desde hidrogéis, estruturas porosas a matrizes fibrosas,
permitindo que crescentes numeros de polimeros sintéticos e naturais sejam
utilizados como arcabouco tecidual (Madihally e Matthew, 1999).

O compdsito HAP-Quitina parece ser um material de preenchimento 6sseo
promissor, sendo capaz de atender a um requisito importante, o de criar uma
armacdo estrutural passivel de estimular a regeneracdo 6ssea. Pesquisa realizada
com o composito HA/quitina revelou que ela ndo é citotdxica, ndo induzindo a
nenhuma resposta inflamatoria aguda em modelo animal. Além disso, o implante do

composito HA-quitina mostrou ser capaz de promover calcificacdo e ser degradado
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in vivo, levando a crer que esse composito poderd ser Gtil como preenchimento
0sseo temporario (Ge et al., 2004).

Dentre o0s biopolimeros cuja base € carboidrato, a quitosana é
freqientemente aplicada junto com cimento de CaP (fosfato de célcio) ou particulas
de CaP devido a sua biodegradabilidade ser por enzima litica e por apresentar uma
boa correspondéncia ao 0sso natural com respeito as propriedades mecanicas. Com
relacdo ao cimento de CaP, quitosana pode melhorar os propriedades
fisica/mecéanica bem como influenciar a posicdo do cimento, embora a for¢ca de
compressao da ceramica seja superior a da quitosana. Também a quitosana pode
ser acrescentada ao cimento de CaP como auxiliar para tornar o cimento mais
injetavel sem modificacdo significante na posi¢do da reagdo. Portanto, biopolimeros
como quitosana, gelatina e colageno séao freqiientemente introduzidos no cimento
fosfato de célcio para aumentar as propriedades de injecdo e coesdo do cimento in
vivo. As vezes esses polimeros sdo aplicados para reforcar mecanicamente o
cimento, resultando na compacta microestrutura que é formada apds a mistura de
materiais organico-inorganico (Habraken et al., 2007).

Ainda pode ser formulado um compdésito em uma constru¢cdo oposta de
particulas ceramicas com uma quitosana porosa, ou melhor, particulas ceramicas
podem também ser adicionadas a um transportador polimérico para melhorar ou
introduzir propriedades osteogénicas. Arcaboucos constituidos de uma ceramica em
um transportador polilatico, proteina ou carboidrato, todos mostram uma taxa de
degradacgao maior que da ceramica pura. As taxas de degradacdo séo influenciadas
pela variagcdo da massa molar ou densidade de ligagbes cruzadas do polimero. A
forca de compressdo desse arcabouco € menos que 100% do compdosito ceramico,
em compensacdo esses materiais com base polimérica ndo sdo tdo quebradicos
(Habraken et al., 2007).

2.2.4.3 — PROPRIEDADES MECANICAS DOS BIOCOMPOSITOS

De uma maneira geral pode-se considerar um compdésito como sendo
qualquer material multifasico que exiba uma proporcao significativa das propriedades
de ambas as fases que o constituem, de tal modo que possa obter-se uma melhor
combinacdo de propriedades. De acordo com esse principio da acdo combinada,
sdo criadas melhores combinacdes de propriedades através de uma unido
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adequada de dois ou mais materiais distintos. Assim sdo feitos intercambios de
propriedades para muitos materiais compaésitos (Callister, 2000).

A Figura 5 mostra a evolucdo através de algumas décadas dos biomateriais
gue tem sido desenvolvidos e utilizados com sucesso substituindo tecidos humanos.
Materiais de fase Unica nem sempre suprem todas as propriedades necessarias a
um substituto 6sseo, estando muito distante das caracteristicas desejaveis, que
seriam nesse caso aquelas semelhantes as proprias do osso autdégeno. Sendo
assim, um substituto 6sseo desejavel deve ser equivalente ao préprio 0Sso
integrando todos os fatores associados como osteoconducdo, osteoindugao e
osteogenicidade. Isso pode ser conseguido com 0 uso de um compdsito que pode
ainda ser definido como uma combinacdo heterogénea de dois ou mais materiais,
diferindo em morfologia ou composi¢cao em uma microescala, em outras palavras um
microcompaosito. Usando um material compésito € possivel modificar propriedades
mecanicas tais como resisténcia e modulo do compdsito, aproximando-as do 0sso
natural com a ajuda de fases de substituicdo secundérias. Por exemplo, compdésitos
HA/polimero tém um modulo elastico proximo ao do osso podendo ser

mecanicamente melhor conformados que constituintes monoliticos (Murugan, 2005).
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Figura 5 — Evolucdo dos biomateriais utilizados como substitutos 6sseos (Murugan, 2005).
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Na Figura 6 esta representado um tipico relacionamento de tenséo-
deformacéo de diferentes biomateriais utilizados em ortopedia em comparagdo com
0 0sso natural. De acordo com as leis de Wolf, se um material de implante mais forte
€ colocado dentro do 0sso, esse 0ssO recebera uma tensdo mecéanica reduzida
gerando gradualmente uma reabsor¢cdo O0ssea. Esse fenbmeno é conhecido como
protecédo de tensao (stress-shielding). Tem sido reconhecido que a combinacao da
forga do implante com a do tecido hospedeiro, limita o efeito de protecéo de tenséo.
Entretanto, uma ligagdo interfacial insuficiente entre implante metalico e tecido
hospedeiro, tem resultado numa osteointegracao limitada (interferindo, portanto na
protecédo de tensdo). Com o objetivo de aumentar a ligagdo com o tecido, tem sido
frequentemente utilizado e com sucesso, ligas de titanio coberto com HA em

cirurgias ortopédicas (Murugan, 2005).

Oxidos ceramicos
Alurmina, Zircdnia

Metais e ligas
Co-Cr-Mo, TiBAIY Ti

Ceramica bioativa
HA

tensao

Osso0 humano
Cortical

Composito bioativo
HA-FPE, HA-colageno

Polimeros
FE, PLLA, PhibiA

Osso0 humano
Esponjoso

v

Deformacio

Figura 6 — Um caracteristico relacionamento de tensdo-deformacédo de uma variedade de
implantes 6sseo (Murugan, 2005).

O primeiro composito usado foi um gesso armado de endurecimento rapido
em ortopedia clinica como um imobilizador externo, ou seja, uma bandagem, no
tratamento de fratura éssea por Mathijsen em 1852, seguido por Dreesman em
1892. Na Tabela 13, foram destacados alguns materiais compasitos, utilizados nas

diversas regides do corpo humano como implantes 6sseos. Ja ha cerca de umas
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duas décadas, a grande atencdo esta voltada para enxerto compadsito bioativo que

consiste de uma ceramica bioativa preenchendo uma matriz polimérica. Também

tem sido utilizado a HA, em granulagdo de micro e nano escala, associada a

polimeros sintéticos e naturais na forma de compdsito adequados para uso como

enxerto 6sseo e como dispensador de droga em 0sso (Murugan, 2005).

Tabela 13 — Implantes celular/acelular usados em tratamento clinico 6sseo

(Murugan, 2005)

Uso clinico

Biomateriais acelular

Biomateriais celu lar

Defeito do osso de cranio

Reconstrucao maxilofacial

Aumento do rebordo
alveolar

Defeitos periodontais

Preenchimento de espaco
0sseo

Cirurgia coluna

Prétese ortopédica

Vidro bioativo, alumina,
HA, HA-colageno.

HA,vidro bioativo, alumina,
zircbnia, HA-PE, bioglass-
PE,PTFEcarbono.

HA, TCP, bioglass,
alumina, HA-PLA, HA-
colageno, HA-PLGA.

HA, TCP, vidro bioativo,
HA-PLA, HA-PLGA, HA-
colageno.

HA, TCP, biocoral, sulfato
de calcio, PMMA, HA-
colageno, compasito vidro
bioativo-ceramica.

HA, vidro bioativo, HA-
colageno, PET-silicone,
bioglass-PU.

Alumina, zircOnia, ago
inoxidavel, Ti, Ti-6Al-4V,
Co-Cr-Mo-Ni, A-W
ceramica vitrea, HA-PE,
HA-colageno, biometal
coberto-vidro bioativo,
biometal coberto-HA,
fibras carbono-PE.

Osso autdgeno, 0Sso
alégeno, DBM.

Osso autdgeno, 0Sso
alégeno

Osso autdgeno, 0Sso
alégeno, compaosito 6sseo
autégeno-HA

Osso autdgeno, 0Sso
alégeno, DBM

Osso autdgeno, enxerto
0sseo (espécie
semelhante)
desmineralizado, enxerto
0sseo (espécie animal)
desmineralizado,
osteoblasto derivado-
paciente com matriz HA

Osso autdgeno, DBM,
tecido-engenheirado HA,
compoésito HA-BMA.

Célula osteogénica em HA
densa-coberta com vidro
bioativo com superficie
porosa.
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Entretanto, a maioria dos microcompa@sitos € processada por ancoragem das
particulas ceramicas dentro da matriz polimérica, o que torna bastante dificil obter
um compoésito homogéneo ou uniforme. Além disso, a maioria da HA usada nesse
processo possui cristais grandes contrastando com a apatita do osso natural, talvez
iSsO possa aumentar o tempo de remodelamento dentro do tecido ésseo implantado.
Também alguns dos compdsitos apresentam propriedades mecanicas muito pobres,
provavelmente devido a falta de uma ligacdo interfacial forte entre os seus
constituintes. Existe uma chance de melhorar a osteointegracdo por redugcéo do
tamanho do granulo do agente de refor¢co ou por ativacdo da nucleacédo da apatita
ultrafina crescida dentro da matriz. Isso pode levar ao aumento da resisténcia
mecéanica e da osteointegracdo com a melhora da afinidade biolégica e bioquimica
com 0 0sso receptor. Deve também ser esperado que uma elevada resisténcia a
fratura seja conduzida pelo controle da dimensdo da ligacdo interfacial entre seus
constituintes. Nos ultimos anos, com o0 avanco da nanociéncia e da nanotecnologia,
nanocompositos tém despertado muito interesse e tem sido verificado seu beneficio
em Varios aspectos como implante 6sseo podendo ser superior a microcompoésitos
(Murugan, 2005).

2.3 — INTERFACE TECIDO/IMPLANTE

Um dos requisitos importantes dos biomateriais € ndo ser toxico aos tecidos
vivos, ou seja, biocompativel. Um dos testes de biocompatibilidade que pode ser
realizado in vivo € através da implantacdo dos materiais dentro de varios tecidos de
animais. Posteriormente 0s animais sdo sacrificados e, o implante e os tecidos ao
seu redor sdo examinados. Quatro caracteristicas importantes deverdo ser
observadas: (1) se o material € téxico, o tecido ao redor morre; (2) se 0 material ndo
€ toxico, mas biodegradavel, o tecido ao redor ou uma capsula fibrosa pode
substitui-lo; (3) se o material ndo é toxico e inativo biologicamente, uma cépsula de
tecido fibroso forma ao redor deste; (4) se o material ndo é toxico e biologicamente
ativo, forma uma ligacéo interfacial entre o material e o tecido ao seu redor (Cheung,
1989).

Para testar a ativacdo de processos biolégicos existem muitos tipos de
ensaios, porém se comparados com os testes de citotoxicidade eles necessitam de
um maior periodo de tempo para avaliar a reacdo dos tecidos aos materiais. Os
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testes utilizados para testar a ativacdo de processos biolégicos estdo dentro das
areas de 1) inflamacao, 2) reacdo imune, 3) mutagéneses. A escolha do método
dependera do objetivo do estudo. Testes de citotoxicidade avaliam apenas efeitos
ocorridos nas células nas primeiras 12 a 24 horas apds exposi¢cdo a substancia
“toxica”. As células do hospedeiro ou se recuperam ou morrem devido a injuria
quimica sofrida. Entretanto, muitas rea¢des bioldgicas in vivo ndo sdo apenas
citotoxicas e se propagam além de 24 horas, como exemplo a reacdo imune e
inflamatoria (Hanks et al, 1996).

A importancia de se avaliar a biocompatibilidade do material implantado esta
no fato de estar na dependéncia dela para que ocorra a incorporacao ou a rejeicao
de tal material. A biocompatibilidade é geralmente avaliada através do sistema de
cultura de células, exames experimentais, histologicos e patolégicos da regido peri-
implantar e, resposta trombogénica. A complexidade dessas respostas do
hospedeiro resulta de uma série de processos envolvendo muitos mecanismos
interdependentes devido as interacdes entre o material e o tecido. S&0 essas
interacdes que controlam o desempenho final de um material em um meio ambiente
biol6gico (Hutmacher, 1996).

A diminuicdo do numero de células ou o aumento do desprendimento de
lactato desidrogenase e/ou enzimas lisossomiais por células expostas ao material
teste comparado com cultura de células controle, sdo usados como marcadores para
toxicidade. Como desvantagem desse teste, podemos destacar o uso de células nédo
caracteristicas do sitio receptor do implante. Sendo assim, o material teste pode ter
um baixo nivel de toxicidade, o qual pode ndo ser suficiente para matar células ou
aumentar desprendimento de enzima, mas pode inibir fun¢cdes normais das células
(Chueng, 1989). Para neutralizar essa desvantagem, o ideal é que sejam usadas
células caracteristicas do sitio receptor nos testes in vitro.

Apesar da tecnologia e existéncia de materiais bem sucedidos, ainda temos
poucos estudos sobre a compatibilidade biomecénica e fisica dos materiais de
implante com o0 0sso ao seu redor, 0 que limita a vida do implante em muitos casos.
Inicialmente os materiais de implante pesquisados eram voltados para materiais
fortes e desenvolvidos para aplicagbes tradicionais em engenharia, tais como: aco
inoxidavel, cromo-cobalto ou liga de titanio e ceramicas mais recentes, como a
alumina ou zircbnia. Esses materiais ndo eram apenas fortes, mas principalmente

mais forte que 0 0sso que iria substituir. Sendo assim, 0 0SS0 Vivo era 0 receptor no



49

ambiente biolégico e o implante que era mais forte que 0 0Sso e suportava uma
carga de maior proporgao, protegia os tecidos ao seu redor das tensdes normais,
promovendo osteoporose. O resultado era a reabsor¢cdo do tecido ao redor e o
implante seria perdido em algum tempo, necessitando de outro tempo cirtrgico para
remover o implante e o tecido 6sseo necroético ao redor. Embora esse material fosse
biocompativel, ele era diferente do osso natural, ele ndo poderia reparar-se ou
adaptar-se a condicbes de mudanca fisiolégica e nem poderia ser totalmente
reabsorvido. Atualmente, polimeros de acido latico e acido glicélico sdo usados
como suportes biodegradaveis em aplicacdes ortopédicas, entretanto por possuir
propriedades mecéanicas limitadas, seu uso € restrito a alguns casos que nao
recebera carga (Russias et al., 2006).

No campo de materiais bioestavel, como dispositivos e proteses implantadas
permanentemente, a primeira meta € minimizar e ajustar interacdes entre material e
tecido. A interagdo do material e do meio ambiente vivo deve ser estavel e aceitavel
para terapias longas. Em contrapartida, para materiais biodegradaveis e
biorreabsorviveis a situacdo é oposta, porque sofrerd a degradagdo por produtos,
gue sdo capazes de interagir fortemente com sistemas vivos (Hutmacher et al.,
1996).

Para um material ser bioativo in vivo, ele deve ter a habilidade de induzir a
formacé&o de uma camada de apatita carbonatada (HCA), como mostrado na Figura
5(a), semelhante ao 0sso, ativa biologicamente em sua superficie in vitro. Um
material chamado de bioativo por ser degradavel no corpo humano, deve também
ser degradado num ambiente corpéreo simulado. Num estudo da avaliag&o in vitro
do compadsito de poli(3-hidroxibutirato) reforcado com hidroxiapatita, foi demonstrado
que a camada de apatita ativa biologicamente é formada dentro de um periodo de
tempo curto no composito PHB/HA, apds sua imersdo num fluido corpéreo simulado
(SBF), demonstrando alta bioatividade do compoésito. Essas camadas semelhantes
ao 0sso apresentam particulas minerais compostas de pequenos cristalitos,
semelhantes a cristais formados em outros biomateriais, como mostrados na Figura
5 (b). A bioatividade e propriedades mecanicas do compadsito podem ser modificadas
pela variacdo da porcentagem do volume da hidroxiapatita no compdésito (Ni e Wang,
2002).
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Figura 7 — Fotografia de microscopia eletrénica de varredura (a) mostram a camada de
apatita e (b) sua microestrutura (Ni e Wang, 2002).

A caracteristica marcante da interface tecido/hidroxiapatita € a camada eletro-
densa que estd algumas vezes em continuidade com a lamina limitante do osso. Ja
que a presenca de uma lamina limitante € considerada ser um sinal de uma
temporaria ou até mesmo uma parada final do metabolismo 6sseo, a forte camada
eletro-densa tem um importante papel na interacdo apatita/osso. Calcio e fésforo
foram encontrados em varias propor¢des, nessa camada em animais e, iSSo sugere
a presenca de outros anions, como por exemplo, carbonato. A presenca do sal de
fosfato de calcio na camada eletro-densa sugere a continuidade entre os cristais de
hidroxiapatita da ceramica e aqueles do o0sso, o que tem sido freqientemente
demonstrado. Essa continuidade deve explicar a firme interagdo entre a ceramica
hidroxiapatita e 0 0sso. A for¢ca dessa ligagao na interface foi ilustrada pela presenca
de particulas ceramicas contidas no tecido macroporoso do sitio fraturado. Além
disso, o fato da linha de fratura correr quase sempre igualmente através da
ceramica, do tecido macroporoso ou ao longo da interface também indica uma forca
de ligagdo na interface com o osso comparavel a aquela encontrada na ceramica ou
no osso humano. O fato da camada eletro-densa ndo estd sempre presente na
interface indica um estado variavel de atividade na superficie da ceramica. Visto que
a presenca de células multinucleadas e macrofagos na interface nunca coincidem
com a presenca da camada eletro-densa e, essas células parecem estar
relacionadas com a degradacdo da hidroxiapatita, entdo é concebivel que os sitios
gue ndo apresentam essa camada identificada podem estar passando pelo processo
de biodegradacgédo. Isso significaria que sitios de reacdo tecidual localizados sdo
importantes para a biodegradacéo (Van Blitterswijk et al., 1990).
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As propriedades de integracdo da ceramica hidroxiapatita sdo determinadas
nao s6 pelas caracteristicas da interface determinada pelo tecido e material, mas
também pelo crescimento de tecido dentro dos poros (Van Blitterswijk et al., 1990).

A incorporagédo do tecido implantado e sua substituicdo por posterior tecido
0sseo é precedida por uma reabsorcdo 6ssea que ocorre na area imediatamente
vizinha ao material implantado. Essa fase foi evidenciada por neovascularizagéo e
presenca de células gigantes, osteoclastos e macréfagos (Garraway, 1998).

Outro pesquisador relacionou a presenca e a atividade de reabsorcdo do
osteoclasto com a arquitetura do seu citoesqueleto no qual os microfilamentos de F-
actina sdo mantidos alongados na complexa zona clara (Sazaki, 1993). Chétail e
Fournié, 1969, demonstraram o papel chave da anidrase carbonica, uma enzima
presente em osteoclastos e que € conhecida por catalisar a seguinte reacdo
reversivel:

A
CO, +H,0 < HCO; + H*

Essa reacdo explicaria a destruicdo de material carbonatado implantado em animais.
Estudos preliminares tém comparado quantitativamente as razdes de reabsor¢céo do
material e aposicdo O0ssea apds implantacdo dentro do tecido ésseo. Holmes e
colaboradores, 1987, mostraram evidéncia de ndo biodegradagéo da hidroxiapatita
ainda apGs 48 meses.

Um estudo in vivo demonstrou que a reacdo tecidual aos implantes de
carbonato de calcio (CC) e hidroxiapatita (HAP) é diferente. Muitas células gigantes
multinucleadas estavam presentes no implante de carbonato de calcio, sendo vistas
fagocitando a superficie no poro do implante. Na presenca de células medulares
(células medulares de rato associadas a alguns implantes de carbonato de calcio) na
terceira semana ap0Os implantacdo, a formacdo dssea comecga a aparecer com a
atividade fagocitaria nas mesmas areas. Em contraste, HAP implantada apresentava
poucas células gigantes na regido dos poros e ndo mostrava Obvia fagocitose. Nao
foi observada formacéo de tecido fibroso entre 0 0sso e os poros das superficies dos
implantes. Apenas foram encontradas diferencas nas interfaces dos implantes, pois
a do osso/HAP se mostrava lisa, enquanto a do 0sso/CC encontrava-se irregular,
provavelmente devido a atividade fagocitaria das células gigantes (Ohgushi et al.,
1992).
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Achados histolégicos indicaram que a formacdo dssea nos implantes de CC e
HAP ocorreu na regido da superficie do poro avancando na direcdo do centro do
poro. Entdo, idéntica dinAmica de formacao 6ssea foi vista em ambos os implantes.
Sendo assim, a resposta de formagdo 6ssea ao CC € comparavel aquela da bem
conhecida hidroxiapatita bioativa (HAP). Foram observadas diferengas em relacdo a
biodegradabilidade, visto que o CC é totalmente degradado, com ou sem células
medulares, enquanto que a HAP é parcialmente degradavel, talvez necessitando de
muito mais tempo para que isso ocorra. Como o ideal substituto 6sseo € o material
que pode ser totalmente substituido por novo osso, o biodegradavel CC combinado
com células da medula 6ssea é um candidato a substituto 6sseo ideal (Ohgushi et
al., 1992).

Um estudo, in vivo, avaliou o tempo que deve ser esperado para constatar a
integracdo do material implantado ao tecido receptor. Nesse estudo o0s ratos
implantados com wollastonita contendo ceramica vitrea (A-WGC) granular foram
sacrificados com 2, 4, 10 e 16 semanas apos implantacdo. Com duas semanas de
implantacdo o indice de afinidade (a porcentagem do osso na interface material-
tecido) com granulos densos menores foi bem mais evidente que com os granulos
densos maiores, mas essa diferenca foi gradualmente diminuindo e apds dez
semanas de implantacdo foi alcancado o platd, independente do tamanho dos
granulos. Nesse estudo também foi avaliado a influéncia do tamanho dos poros da
A-WGC quando implantada e foi mostrado por avaliagdo com microscopia eletronica
de varredura que o processo de formacdo Ossea foi semelhante para os granulos
densos, mas ndo se observou formacdo 6ssea no material implantado com poros

menores que 50 um (lkeda et al., 1999).



CAPITULO 3-MATERIAIS E METODOS

3.1 — CERAMICA UTILIZADA NA FORMULACAO DOS BIOCOMPOSITOS

3.1.1 — HIDROXIAPATITA (HAP)

Hidroxiapatita sintética (Galego et al., 2000)
Relagcdo Ca/P — 1.64
Densidade — 2,87 g/cm®
Diametro de particula — 10-100um

Hidroxiapatita natural (GenOx Inorg.)
Lote - 017839 (cod. 939.25)
Osso bovino desproteinizado - liofilizado - medular e cortical
Forma de bloco — dimensdes = 27.46 x 16,80 x 10,77mm
Adquirida da Baumer S.A., de Mogi Mirim, S&o Paulo.

Uso comparativo no ensaio de flexado e ensaio bioldgico.

3.2 — POLIMEROS UTILIZADOS NA FORMULACAO DOS BIOCOMPOSITOS

3.2.1 — POLI(3-HIDROXIBUTIRATO) (PHB)

O PHB utilizado foi doado pela PHB industrial, na forma de pelletes com
massa molar media viscosimétrica de 887.000 g/mol. Foi purificado e empregado o
procedimento de recristalizacdo em metanol (Vetec, P.A.).

3.2.2 - QUITOSANA (Q)

Esse copolimero natural biodegradavel é proveniente da modificacdo da
quitina, € um polissacarideo presente no exoesqueleto de uma variedade de animais
marinhos, insetos e fungos. Foi utilizado como recebido da Aldrich, apresentando um
grau de desacetilacdo entre 75 e 85%, com temperatura de fusdo (Tm) em 116°C,
tendo como temperatura de degradacdo determinada por termogravimetria (TG)
300°C.
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3.3 — BIOMATERIAIS COMPOSITOS

Devem ser constituidos por materiais que ndo causem quaisquer danos ao
organismo, apresentando as propriedades de biocompatibilidade ou nao
citotoxidade, bioinércia e ou biodegradabilidade dependendo do objetivo do seu uso.
Sendo assim, foram desenvolvidos materiais compdsitos cuja matriz polimérica tem
a caracteristica de ser biorreabsorvivel e a ceramica utilizada como reforgo ser
bioativa, isto €, interage com o tecido receptor formando uma camada carbonatada
gue reforga a uniéo.

Com o objetivo de avaliar a formulagcdo que apresente propriedades
mecanicas e respostas bioldgicas mais adequadas ao uso em 0ss0s de Sseres Vivos,
foram preparadas formula¢cées contendo quantidades diferentes (70, 50 e 30 % em
massa) da fase polimérica em relacdo a fase cerdmica e os corpos de prova
destinados aos ensaios mecanicos, térmicos, observacdes morfologicas e testes in

Vitro.

3.3.1 — BIOMATERIAIS COMPOSITOS UTILIZANDO COMO FASE POLIMERICA
PHB E QUITOSANA

3.3.1.1 - METODOLOGIA DE FORMULACAO DOS BIOMATERIAIS COMPOSITOS
PHB/HAP E CONFECCAO DOS CORPOS DE PROVA

O PHB foi purificado, por um processo no qual primeiro foi dissolvido em
cloroférmio (1g/100 ml) em um baldo sob refluxo e posteriormente esta solucéo foi
gotejada em metanol (50 ml/300 ml). Em seguida, o material ficou em repouso por
24 horas, sendo feito apos isso a centrifugacdo desta solucdo, resultando na
precipitacdo do PHB. O PHB, depois de purificado, foi novamente dissolvido em
cloroférmio (1g/100 ml) num béquer, sendo mantido em agitacdo constante sobre um
agitador magnético. Nesta solugcédo, em agitacéo, foram dispersas particulas de HAP
e mantida na capela sob exaustédo até a eliminacdo quase total do cloroférmio. Para
a etapa final da evaporacdo foi utilizada uma estufa a vacuo, a uma temperatura
constante de 60°C por um periodo de 6h. Feita a evaporacdo do solvente, foi
retirado o compésito do béquer e homogeneizada a granulometria das particulas de
HAP impregnadas na fase polimérica.
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Para a praparacdo dos corpos de prova dos biocompositos PHB/HAP foi
utilizada uma massa do compdsito PHB/HAP previamente determinada para
confeccdo dos corpos de prova. O material compésito foi colocado no interior da
cavidade central retangular de um molde metalico redondo, com uma distribuicdo
homogénea. Sobre este material foi posicionado o émbolo também metélico e, todo
0 conjunto revestido por um anel cerdmico térmico, foi levado a uma prensa
hidraulica com sistema de aquecimento. O molde metalico foi aquecido (150°C) com
o auxilio de um sistema de aquecimento controlado em forma de anel, na prépria
prensa hidraulica. Atingida a temperatura determinada, foi aplicada uma presséo de
1 T sobre o émbolo do molde e a temperatura desligada. Esperou-se que o molde
sofresse o resfriamento natural até 80°C, sendo feita entdo a ejecdo do corpo de
prova.

A temperatura de preparo do compdsito por pressdo e aquecimento foi
observada para evitar a degradacao do polimero cuja temperatura de fusdo é 170°C
(Galego et al., 2000), assim foi selecionada a temperatura garantindo a nao
degradacéo do polimero.

O molde foi expressamente construido para a confeccdo destes corpos de

prova em colaboragdo com o Setor de Materiais Superduros/LAMAV.

3.3.1.2 — METODOLOGIA DE FORMULACAO DOS BIOCOMPOSITOS Q/HAP E
CONFECCAO DOS CORPOS DE PROVA

Foram pesadas quantidades pré-determinadas de hidroxiapatita e quitosana,
sob a forma de pé, para produzir materiais compositos nas variadas formulacdes, 70,
50 e 30% em massa. Foi realizada a mistura simples das massas previamente
pesadas da hidroxiapatita e da quitosana utilizando-se um agitador magnético por 5
min. para cada mistura, visando melhor homogeneizacdo do compadsito.

Cada composicédo gerou cinco corpos de prova para 0S ensaios mecanicos,
biol6gicos e andlises da regido de fratura (resultante do teste de flexdo) por
microscopia de varredura.

Para a confeccdo dos corpos de prova dos biocompésitos de Q/HAP foi
empregada a mesma metodologia de obtenc&o dos corpos de prova PHB/HAP, ou

seja, moldagem por compressao.
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3.4 — OBTENCAO DAS CELULAS PARA TESTES DE CITOTOXICIDADE DOS
COMPOSITOS IN VITRO

3.4.1 -CULTURA CELULAR

3.4.1.1 - CULTURA DOS FIBROBLASTOS MURINOS L929

As células foram obtidas a partir da linhagem celular permanente dos
fibroblastos de murinos L929 (American Tissue and Cell Collection, ATCC, USA)
armazenadas em nitrogénio liquido, que foram previamente descongeladas e
expandidas numa garrafa com meio DMEM-F12 completo (DMEM-F12, 10% SFB,
2mM de L-glutamina, 50 mkg/ml gentamicina). Apos a formag¢do da monocamada, foi
feito a tripsinacao (1ml de Tripsina 0,05% e EDTA 0,05% em PBS) e, acrescentado 3
ml de DMEM, para neutralizar a tripsina. As células foram coletadas e quantificadas
na Camara de Neubauer apds sua coloragdo por 1 min pelo corante das células
mortas - trypan-blue. No preparo para a contagem celular, foi misturado 50 pl do
meio coletado com células e 50 ul do corante trypan-blue (0,02% em PBS). Foi feita
a contagem das células vivas (ndo coradas) nos 4 quadrantes da camara, usando o
microscépio otico invertido (Nikon EL WD 0.3/0 D75) e a concentracdo celular
determinada. Apdés a contagem foi feita a diluicdo necesséria para obter uma
concentracdo de 3 x 10° cel/ml, e as células foram plaqueadas na placa de 24
pocos, 300 pl/poco. Apds a formacdo da monocamada, aproximadamente 3 horas,
foi adicionado um compdsito a cada pogo, sendo reservados alguns como controles.
As células foram mantidas em meio completo numa estufa a 37 °C com CO, a 5%,

durante o tempo do experimento.

3.4.1.2 - OBTENGCAO DA CULTURA PRIMARIA DOS OSTEOBLASTOS MURINOS

A medula foi removida do fémur e tibias dos camundongos C57BI/6
sacrificados, através da lavagem intra-60ssea pelo meio comercial DMEM-F12
(Dulbeco’s Modified Eagle Médium). O fluido obtido da lavagem intra-6ssea foi
centrifugado a 1500 rpm por 5 min e, os adipécitos e tecidos gordurosos contidos no
sobrenadante foi cuidadosamente removido. O pelet obtido continha células
estromais e hematopoiéticas da medula 6ssea. Essas células foram resuspendidas
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em meio DMEM-F12 com 10% de soro fetal bovino (SFB) para o volume de 20 ml e
cultivadas em frascos de 75cm?2 por 18 h a 37°C para eliminar as células aderentes,
os fibroblastos e macrofagos diferenciados. Apés incubacdo, sobrenadante da
cultura com as células ndo aderentes foi coletado e centrifugado a 1500 rpm por 5
min. As células (todas precursoras hematopoéticas incluindo células tronco
mesenquimais) foram resuspendiadas em meio de cultura de osteoblastos,
guantificadas utilizando a camara de Neubauer e plagueadas em frascos de 75cm?
para obter uma densidade de 5 X 10° céls/ml. O meio de cultura de osteoblastos
compreende de: DMEM- F12 suplementado com 10% de SFB; 2mM de L-glutamina;
50ug/ml de L-acido ascorbico-2-fosfato sesquimagnésio (sal); 10mM/ml de sal de [B-
glicerofosfato dissédio; 10 mM/I de dexametasona soluvel em agua e 1001U/ml de
penicilina contendo 100ug/ml de estreptomicina (Ge et al., 2004). As culturas foram
cultivadas em uma incubadora a 37°C com 5% de CO, durante 10 a 14 dias para
permitir a diferenciagdo dos precursores em osteoblastos. A troca do meio foi
realizada apenas no 7° dia através da substituicdo de metade do meio de cultura
pelo meio fresco. O meio coletado para a substituicdo foi centrifugado e as células
do pelet foram resuspendidas em uma aliquota do meio fresco e, devolvidas para a
cultura. Apos 14 dias do cultivo, 80% da confluéncia da camada das células
aderentes (osteoblastos diferenciados) foi conseguida e a camada de células foi
tratada com solucao tripsina- EDTA (1ml de Tripsina 0,05% e EDTA 0,05% em PBS)
para coleta das células diferenciadas.

Os osteoblastos obtidos foram quantificados, plagueados e tratados como
esta descrito no item 3.4.1.1 para fibroblastos L929.

Também foi realizado o tratamento desses osteoblastos para serem
examinados por microscopia de fluorescéncia, apos formacdo da monocamada foi
feita a fixacdo com 3% de formaldeido em PBS por 20 min e permeabilizados pelo
tratamento por 0,5% Triton X-100 em PBS por 10 min. Depois foram corados pelo
faloidina-TRITC, 0,1 mKg/ml, por 30 min a 37°C, para visualizar actina e

examinados por microscopia de fluorescéncia.
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3.4.1.3 — CULTURA CELULAR DOS MACROFAGOS MURINOS DA LINHAGEM
RAW2647

As células foram obtidas a partir da linhagem celular permanente dos
macrofagos murinos RAW 264.7 (ATCC TIB-71; American Type Culture Collection,
Mannasas,VA) armazenadas em nitrogénio liquido, que foram previamente
descongeladas e expandidas numa garrafa com meio DMEM-F12 completo (DMEM-
F12, 10% SFB, 2mM de L-glutamina, 50 mkg/ml gentamicina). As células foram
coletadas, coradas por trypan-blue e quantificadas na Camara de Neubauer como foi
descrito no item anterior. Apés a contagem, as células foram plaqueadas (3 x 10°
cel/ ml) na placa de 24 pocos, 300 pl/poco. Apds a formacdo da monocamada, foi
adicionado um compasito a cada poco, sendo reservados alguns como controles. As
células foram mantidas em meio completo numa estufa a 37 °C com CO, a 5%,
durante 3 dias. O sobrenadante da cultura foi coletado e congelado a — 20°C para
posterior quantificagdo da citocina inflamatéria dos macréfagos — fator de necrose

tumoral alfa- TNF-o- através do bioensaio L929.
3.5- CARACTERIZAQAO DOS BIOMATERIAIS COMPOSITOS
3.51- AVALIAQAO MECANICA, TERMICA E ESTRUTURAL
3.5.1.1 — ENSAIOS MECANICOS

Para avaliar as propriedades mecanicas dos compdsitos PHB/HAP e PHB/Q
foram realizados ensaios utilizando um equipamento Instron, modelo 5582, e um
analisador dinamico-mecanico. Os ensaios foram realizados dentro das normas
utilizadas para materiais poliméricos, pois 0s compadsitos citados possuem matriz
polimérica.
| — Resisténcia a flexao

Este teste possibilitou a determinacdo da resisténcia a flexdo no ponto de

escoamento, na ruptura e o modulo de flexdo. Os corpos de prova sdo compoésitos

gue possuem matrizes de quitosana ou poli(3-hidroxibutirato), reforcadas por
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particulas ceramicas de HAP nas variadas proporcdes de massa 30%, 50% e 70%
respectivamente. Foi avaliada a influéncia da variagao da porcentagem de massa da
ceramica nas propriedades mecanicas do compasito.

Os testes de resisténcia a flexdo obedeceram a norma ASTM D-790, foram
realizados numa Maquina Universal Instron modelo 5582 e foi do tipo flexdo em trés
pontos. Portanto um ensaio padréo de flexdo em trés pontos foi realizado utilizando
um vao de 30 mm, usado para a fratura do espécime, a uma velocidade de
0.5mm/min numa maquina de teste Instron.

Os oito corpos de prova foram submetidos ao ensaio de flexdo em uma sala
climatizada a uma temperatura de 25°C. Para os calculos de resisténcia a flexao e

modulo de flexdo foram utilizadas as seguintes equacdes respectivamente:

3FL
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Onde:
o — resisténcia a flexdo, (MPa);
E — modulo de flexao, (GPa);
F — é a carga suportada pelo material;
b — largura do corpo de prova;
h — espessura do corpo de prova;
L — distancia entre os dois apoios inferiores;

Il — ANALISE DINAMICO-MECANICA (DMA)

As propriedades dinamico-mecanicas foram avaliadas nas matrizes
poliméricas e nas trés formulagbes existentes dos compdsitos, usando a técnica de
analise dinamico-mecéanica em um DMA multifrequiiéncia 2980 TA Instruments. Os
testes de DMA foram feitos em uma faixa de temperatura de —140 a 210 °C com taxa
de aquecimento médio de 3°C/min, em uma freqiiéncia de 1HZ, utilizando uma garra
de flexao de trés pontos (“single cantilever”).

Através dos testes dinamicos foram determinadas trés propriedades: mdodulo
de armazenamento (E), médulo de perda (E) e a tangente de perda (tand). Onde o
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moédulo de armazenamento determina a capacidade que o material possui de
armazenar energia mecanica e resistir a deformacéo, portanto quanto maior o E’
mais duro sera o material. O médulo de perda é diretamente proporcional ao calor
dissipado, como por exemplo, para o movimento de longos segmentos da cadeia
principal ou a relaxacdo de segmentos laterais em torno de ligacdes quimicas. A
tangente de delta expressa a capacidade de um material em converter energia
mecanica, ou seja, € a razao entre a energia dissipada e a energia potencial maxima
armazenada (tand = E"/E’). Esta relacdo é muito util na caracterizacdo de materiais
poliméricos (Ni e Wang, 2002).

A analise dindmico-mecéanica (DMA) tem como um dos principais objetivos
relacionar as propriedades macroscoépicas, tais como as propriedades mecanicas, as
relaxacdes moleculares associadas a mudangas conformacionais e a deformagdes
microscoépicas geradas a partir de rearranjos moleculares (Cassu e Felisberti, 2005).

Uma das aplicagcdes mais comuns da técnica de DMA é na determinacdo da
temperatura vitrea (Tg) de materiais permitindo, ainda a determinacéo de transi¢ées
secundérias, que estdo relacionadas a relaxacdo de grupos, ou parte de grupos,
laterais da cadeia polimérica e também, da temperatura de fusédo de cristais (Tr,) de
polimeros parcialmente cristalinos (Medieta-Taboada e Sobral, 2008).

Teoricamente em um polimero amorfo, a temperatura onde ocorre o pico na
curva da tand estéa associada ao fendmeno da a-relaxagédo, normalmente visivel em
testes de varredura da temperatura em DMA e, que corresponde efetivamente a
transi¢éo vitrea. Na pratica a Ty pode ser calculada como sendo a temperatura onde
se inicia a inflexdo em E’, normalmente chamada de temperatura de “onset”; como o
ponto onde ocorre a inflexdo em E’, conhecida como “midpoint”; e mesmo como a
temperatura onde termina esta inflexdo, ou seja, o “end-point”, podendo também ser
calculada como a temperatura onde ocorre o pico da tand ou o pico na curva do
mddulo de perda (Medieta-Taboada e Sobral, 2008).

3.5.1.2 — ANALISE TERMOGRAVIMETRICA (TGA)

As andlises térmicas pela técnica de termogravimetria, utilizando um sistema
de analise termogravimétrica SDT 2960 — TA instruments, existente na Unidade de
Caracterizacdo Térmica (SEPOL) foram realizadas para avaliar a possiveis

mudancas na estabilidade térmica e correlaciona-las com a interagédo “matriz’ — HAP
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e ainda determinar a composicdo efetiva do compdésito, ou seja, a realmente
existente no sistema Polimero-HAP. Nessa técnica com o aumento da temperatura
vai ocorrendo a perda de peso da matriz polimérica podendo assim, ser calculada a
porcentagem de massa de HAP restante para cada compoésito. As analises foram
realizadas em panelas de platina com massa entre 7-10 miligramas de amostra, na
faixa de 25 — 1100°C, com uma taxa de aquecimento de 10°C/min e um fluxo de ar
de 100 mL/min.

3.5.1.3 — CALORIMETRIA EXPLORATORIA DIFERENCIAL (DSC)

A Calorimetria Exploratéria Diferencial avaliou a influéncia da hidroxiapatita
sobre a cristalinidade dos polimeros utilizados como matriz. Para a analise foi
utilizado o sistema DSC 2910 — TA instruments, com alimentagcdo controlada de
nitrogénio liquido (LNCA), disponivel na Unidade de Caracterizacdo Térmica
(SEPOL). A calibragédo da temperatura do DSC foi feita com indio. Para a analise as
massas das amostras foram de aproximadamente 10 mg e colocadas em panela de
aluminio hermeticamente fechadas. Foi analisada a fixa de -60 até 180°C a uma taxa

de aquecimento de 10°C/min e atmosfera dinamica de nitrogénio (20 mL.min™).

3.5.1.4 — DIFRACAO DE RAIOS-X

As analises foram realizadas a partir de amostras particuladas obtidas dos
corpos de prova utilizados nos ensaios mecanicos, ou seja, dos polimeros quitosana
e poli(3-hidroxibutirato), dos biocompdsitos PHB/HAP (54/46), Q/HAP (50/50) e das
misturas PHB/HAP e Q/HAP nestas mesmas propor¢cbes em massa. Foram
utilizadas para determinar a porcentagem de cristalinidade das fases poliméricas e a
influéncia da hidroxiapatita sobre suas cristalinidades. A andlise da amostra foi
realizada com um difratdbmetro marca Shimadzu, modelo XRD 7000. Os dados de
difracdo foram coletados de 5° a 40° (20), sendo utilizado com 0s seguintes
parametros de medida: tensao de 40 kV, corrente no filamento de 30 mA, foi usada

radiacdo de cobre, com velocidade de varredura de 1°/min.
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3.5.1.5 - MICROSCOPIO ELETRONICO DE VARREDURA (MEV)

Foi feita a avaliacdo da microestrutura da superficie de fratura dos corpos de
prova que foram submetidos ao teste de flexdo, sendo também observada a
interfase da HAP com o polimero. Cada amostra foi previamente fixada a um porta-
amostra por uma fita adesiva de carbono, desidratada abaixo do ponto critico com
CO2 e metalizada numa camara a vacuo (Sputter Coating Unit) com uma fina
camada de ouro (cerca de 20nm de espessura). Essa metalizacdo € realizada sobre
o corpo de prova com o objetivo de facilitar a penetracdo do feixe de elétrons na
amostra, quando examinada no MEV, pois a amostra é composta por um material
nao condutor. A amostra foi examinada num microscopio eletrbnico de varredura
ZEISS DSM numa tensao de trabalho de 25KV, corrente de 0,81 pA.

3.5.2 — AVALIACAO DA COMPATIBILIDADE BIOLOGICA DOS COMPOSITOS
OBTIDOS

Para avaliar a biocompatibilidade dos biomateriais formulados foram

realizados os testes in vitro: teste de citotoxicidade e teste de indugéo de inflamacéo.

(A) PREPARO DOS COMPOSITOS PARA TESTES in vitro

Os corpos de prova das variadas propor¢cdes dos compdsitos citadas
anteriormente e dos respectivos polimeros sem mistura foram padronizados na
forma retangular medindo (35,7mm de comprimento, 10mm de largura e 2mm de
espessura). Destas composi¢cfes variadas e dos polimeros sem mistura foi
selecionado um corpo de prova preparado com o procedimento descrito nos itens
3.3.1.1 e 3.3.1.2, sendo dividido em 9 partes de propor¢gdes semelhantes (5mm de
comprimento por 5mm de largura).

Depois de divididos, os corpos de prova foram esterilizados em autoclave,
121°C por 30 min e, posteriormente destinados aos testes bioldgicos.

Em todos os testes foi mantido como controle, po¢os com células em meio de
cultura, com troca a cada cinco dias, sem a presenca do compdsito que foi testado.

Todas as propriedades avaliadas foram também comparadas com o 0sso

bovino desproteinizado.
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3.5.2.1 - TESTE DE CITOTOXICIDADE

As culturas dos fibroblastos L929 e osteoblastos murinos foram plaqueadas
como descrito nos itens 3.4.1.1 e 3.4.1.2. Os compdsitos apos tratamento foram
colocados para cada poco contendo cultura celular com pinca estéril. As culturas
foram incubadas por 24h e 72h a 37°C sem troca do meio de cultura. A viabilidade
celular foi avaliada pelos dois métodos: de coloragédo das células mortas por necrose
pelo corante tripan- blue; e de coloragédo das células por mistura dos fluorocromos -
laranja-acridina e brometo etidio que permite diferenciar células vivas, apoptoticas e
necroéticas de acordo com resultados de coloracdo de DNA e marcas morfologicas
tipicas (Martin e Lenardo, 1998).

A coloracdo e quantificagcdo das células pelo corante trypan-blue foram
realizadas como foi descrito no item 3.4.1.1.

O ensaio de coloracdo com laranja de acridina e brometo de etidio foi
realizado para avaliar o tipo de morte celular apds 1, 3 e 7 dias do cultivo. As células
nos poc¢os contendo as matrizes poliméricas sem mistura, os compositos PHB/HAP,
Q/HAP, o osso deproteinizado e, 0os pogos controle foram coradas com uma mistura
(10% do volume do poco) de laranja de acridina (100 pug/ml) (Sigma) e brometo de
etidio (100 pg/ml) (Sigma). As células coradas foram analisadas utilizando
microscoépio de fluorescéncia invertido (Nikon TS 100) com aumento de 400x com
filtro banda tripla (Nikon).

Foram adotados os padrBes convencionais em relacdo a morfologia das
células, observadas por microscopia de fluorescéncia e avaliados 100 fibroblastos
em trés campos diferentes de cada amostra. A porcentagem de cada subpopulagéo
celular (células vivas, apoptoéticas e necréticas) em relacao ao total foi calculada.

O Células vivas apresentaram a morfologia do nucleo intacto, DNA corado por
laranja de acridina (cor do nucleo - verde).

0 Células apoptoticas:

a) Apoptose primaria— condensacgdo da cromatina e fragmentacdo do nucleo, DNA
corado por laranja de acridina (cor verde), que reflete a membrana plasmatica intacta
e ndo permeavel ao brometo de etidio.

b) Necrose secundaria— condensacdo da cromatina e fragmentacdo do nucleo,
DNA corado por brometo de etidio (cor vermelha), que demonstra a permeabilizacéo
necrética da membrana plasmatica que permite a entrada do brometo de etidio.
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0 Células necréticas— as células coradas por brometo de etidio, morfologia de

nucleo nao alterada.

3.5.2.2 — AVALIACAO DA CAPACIDADE DO COMPOSITO DE INDUZIR
PRODUGCAO DA CITOCINA INFLAMATORIA, FATOR DE NECROSE TUMORAL,
POR MACROFAGOS

Foi avaliada a presenca, no meio de cultura das células cultivadas com o
composito, das substancias capazes de induzir nos macrofagos producado da citocina
pré-inflamatéria, fator de necrose tumoral alpha — TNF —a.

Os macréfagos murinos da linhagem celular RAW264.7 foram plagueados e
tratados como foi descrito no item 3.4.1.3. Os sobrenadantes obtidos foram
guantificados em teste do TNF —a através do bioensaio L929.

3.5.2.2.1 — TESTE DA QUANTIFICACAO DO TNF —a

a) Bioensaio de fibroblastos L929

Os fibroblastos da linhagem L929 sdo sensiveis para TNF-a. Na presenca de
um inibidor de transcricdo — actinomicina D, TNF —a provoca lise destas células. As
células L929 foram tripsinizadas com solucao de tripsina 0,025% e EDTA 0,2% em
PBS e plaqueadas na concentracdo 2,5 x 10° células/ml de meio DMEM-F12
contendo 10% de SFB e 20 pug/ml de gentamicina (100pl/pogo), em placas de cultura
com 96 pocos (Corning). Apos a incubacédo das placas a 37°C por 24 horas, 0 meio
de cultura foi substituido pelo meio completo (SFB 10%) acrescido de actinomicina
D, 3 ug/ml (SIGMA). A curva padrao foi construida a partir de diluicbes seriadas de
TNF-a recombinante a partir de 2000 pg/ml com diluicbes subsequentes na base 2
até 9 pg/ml. Apds nova incubacdo por 24 h a 37 °C, a viabilidade celular foi
determinada pela técnica de MTT com volume final de 100 pl. No final foi
acrescentado, por poco, 2 pl dos sobrenadantes das culturas dos macréfagos. A

viabilidade celular foi avaliada através da técnica de MTT.
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b) Teste de MTT

As células foram incubadas a 37°C durante 1 hora com 0,5 mg/ml da solucéo
do corante MTT (“3’-[4,5-dimetiltiazol-2yl] 2,5-difeniltetrazoliobromido”). Esta droga,
nas células vivas, é convertida em cristais azuis insoltveis (formazana) pela enzima
succinato desidrogenase mitocondrial. Para dissolver os cristais, foi adicionado as
células sem o sobrenadante 0,04M de HCL/isopropanol. A densidade 6ptica foi
medida em leitor de ELISA (Dynatech MR5000) com filtro de teste 570nm e filtro de

referéncia de 630nm.

3.5.2.3 — AVALIACAO DA INTEGRACAO DAS CELULAS COM O COMPOSITO

a) Crescimento celular nos compdésitos

Para o crescimento celular na superficie dos compdsitos, foram selecionados
dois corpos de prova, um PHB/HAP (74/26) e Q/HAP (79/21). Na superficie de cada
um foi depositado, duas vezes, 30 pl de fibroblastos murinos L929 (concentr¢cdo de
1.4 x 10° cels/ml) com um intervalo de 20 min e incubados & 37°C com 5% de CO,
por 3 h e, logo apos foi completado o meio para cada poc¢o (300 pl/poco). O meio foi
trocado a cada 3 dias. Apds 14 dias, os compdsitos com as células aderidas foram
lavados em PBS e imersas em solugcdao de 2% de formalina com 2,5% de
glutaraldeido(Sigma). As amostras foram processadas para serem avaliadas no
MEV.

b) Preparo das amostras para o MEV

Para preparar esses compositos com células aderidas para avaliacdo no
MEV, foi realizada a secagem em ponto critico (SPC). Os compdésitos foram pré-
fixados com 2.5% de glutaraldeido e 2% de formaldeido entre 4-10°C por 2-3 h,
lavados com solucdo de cacodilato (pH 7.23, 300 mOsm/l), pés fixado em 6smio
(OsO4 1%) em tampdao cacodilato 0.1 M por 30min. Apés desidratacdo com &lcool
em concentracao crescente, a SPC foi realizada usando uma camara em um CPD
30 com CO; como o fluido intermediério. A camara foi fechada, resfriada a 0°C e
CO;, liguido foi colocado para preencher seu interior. A temperatura foi mantida entre
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0°C e 10°C por 15 min, apos isso o CO, da camara foi drenado. A camara vazia foi
reabastecida imediatamente com CO, e drenada novamente apés 1/2 h. Esse
processo de esvaziamento e preenchimento com CO, foi repetido por duas vezes. A
camara foi aquecida para 42°C em 7 min e mantida a essa temperatura por 4 min. A
presséo foi posteriormente reduzida para uma razdo em torno de 50 psi por 1/2 min,
para dar as amostras o ponto critico de secagem. Posteriormente as amostras foram
cobertas com uma fina camada de ouro e foram observadas ao microscopio

eletrénico de varredura.

3.5.2.4 — ESTATISTICA

Os testes in vitro foram repetidos trés vezes. Os resultados demonstram a
média e desvio padrdo de cada paradmetro avaliado. Diferencas estatisticamente
significante referente aos valores médios dos grupos experimentais em comparacao
com o grupo de controle foram analisadas pelo método two-way ANOVA e post test
Bonferroni (p<0.05), sendo estes executados com auxilio do programa Graph Pad
Prism version 4.00 para o Windows, Graph Pad Software, San Diego, Califérnia,
USA.
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CAPITULO 4 - RESULTADOS E DISCUSSAO
4.1 — BIOMATERIAIS COMPOSITOS PHB/HAP
4.1.1 — COMPOSICAO E HOMOGENEIDADE DAS FORMULAGCOES

Os biomateriais PHB/HAP obtidos foram formulados com caracteristicas
tipicas de um material compdésito, tais como o controle do volume das fracdes e da
distribuicdo geral e local da fase inorganica, possibilitando assim variar as
propriedades mecanicas e desenho do implante em funcdo das necessidades do
sitio receptor. Como podem ser observadas na Figura 8 e Tabela 14, as formulacdes

foram preparadas em um percentual que apresenta uma discreta diferengca em
relacéo ao percentual tedrico.

120

100

50 35.8%
(2.7mg)
] &8 —-——8s——a-— -8 g ——5——5——aF
09 538%
5.3ma)

— — R — R — -

Massa (%)

T4.0%

(7.8mg)

———— 0 - 5 -—H - - -
20 o

20.9%
(10.7mg)

& — PHBE
18 --- PHB30%-HAP Bxp 36%
+—— - PHBID%-HAP Exp 54%
10—-- PHEFO%-HAP Exp 74%
20 T T T T
Q 200 400 Goo 200 1000 1200

Temperatura ("C) Unkersal V3SATA |

Figura 8 — Gréfico da perda de massa, do PHB e dos compdsitos PHB/X%HAP.

Todas as formula¢des apresentam uma maior porcentagem em relacéo a fase
matriz de PHB, o que parece estar relacionado a metodologia de preparo dos
compositos na qual a fase HAP esta dispersa na fase organica. Eventualmente uma
porcdo da fase inorganica nao foi encapsulada pela fase polimérica o que pode ter

originado a perda de fase dispersa e justificar os resultados termogravimétricos.



68

Tabela 14 — Composi¢éo das formulacdes dos biomateriais compdsitos

PHB/X%HAP
Massa de PHB Massa de HAP PHB tedrico PHB1cA
9) (9) (% m/m) (% m/m)
1,49 0,69 70 74
19 19 50 54
0,69 1,49 30 36

Dados publicados sobre a composicao do osso, onde a porcentagem referida
foi de ~60% de HAP (Moreira, 2000; Murugan, 2005) direcionaram a escolha nesse
trabalho de uma porcentagem que se aproximasse da do 0sso natural contendo 64%
de HAP.

O estudo da homogeneidade dos compésitos foi realizado por
termogravimetria para o compoésito de mesma porcentagem de bioceramica
(PHB/26%HAP). A andlise termogravimentrica mostrada na Figura 9 (a) mostra que
h& pouca diferenga massica da fase matriz quando foi feita a analise de duas
regides diferentes do mesmo corpo de prova. Na Figura 9 (b) é observada uma
diferenca pouco significativa entre pontos diferentes (1 e 2) do mesmo corpo de
prova analisado, o que evidencia a homogeneidade do compdésito. A distribuicdo
homogénea da HAP na matriz foi favorecida pelo procedimento de mistura dos
componentes no qual as particulas de HAP sao recobertas ou encapsuladas pela
fase polimérica a partir da solu¢cdo de PHB em cloroférmio.
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Figura 9 — Gréfico da perda de massa em relacdo a temperatura, do compésito PHB/HAP
(74/26), em duas regides do corpo de prova.
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A distribuicio homogénea € um pré-requisito para a utlizacdo deste
biomaterial como material de implante, pois no ambiente bioldgico as particulas de
HAP bem distribuidas no compésito proporcionardo uma ancoragem uniforme na
unido com os tecidos circundantes, na medida em que a matriz polimérica sofre a

degradacgéo.

4.1.2 — ESTABILIDADE TERMICA

O comportamento térmico do polimero e a influéncia da adicdo da
hidroxiapatita na temperatura de degradacdo dos materiais compdsitos foram
analisados através do perfil de degradacdo. Pode ser observado na Figura 10 que a
degradacdo do PHB ocorre em um unico estdgio de degradagcdo com intervalo de
reacao relativamente pequeno associado a uma rapida perda de massa. Isso ocorre
porque o PHB € um polimero que ndo sofre despolimerizagdo, processo que gera
elevado nimero de monémero nos produtos de degradacdo e diminuicdo lenta na

massa molar do polimero.
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Figura 10 — Gréfico da perda de massa (TGA) e da derivada da perda de massa (DTG) do
PHB e dos compdsitos PHB/X%HAP.
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O processo de degradacao térmica da matriz PHB, como mostrado na Figura
10, ocorre aparentemente em um Unico estagio, tendo inicio em 270°C — T-on set
Houve uma reducgéo da T-on serr NO processo de degradacéo, resultante da interacao
entre as fases, o que propicia a melhor estabilidade da matriz. A temperatura “on
set” de degradacéo registrada para o compdsito com a maior proporcdo de HAP
(64%) € 234°C, portanto uma queda de 36°C em relacdo ao PHB. Essa reducédo da
temperatura de degradagédo dos biocompdsitos formulados é significativa e pode ser
considerado um resultado positivo porque por um lado a reducao da T “onset” n&o
representa uma limitagéo para o uso como biomaterial e por outro a interagéo entre
as fases pode vir a favorecer o processo de integragcdo do biomaterial. Uma boa
integracdo do biomaterial estimula uma melhor reposta biologica do sitio receptor.

A reducdo da temperatura inicial (“onset”) de decomposicdo em comparagao
com a do PHB, evidencia a existéncia de interacdo entre a fase inorganica e o PHB.
Também a reducdo da T “onset” no processo de decomposi¢cdo dos compositos foi
diretamente proporcional ao aumento da concentracdo de carga (HAP).
Comportamento anteriormente observado por Chen e Wang, 2002, para o0s
compoésitos dos copolimeros P3(HB-HV) e a HAP e fosfato tricalcio.

E conhecido que a via da degradacdo térmica para o PHB segue uma rota
que envolve uma reacdo de cisdo randémica da cadeia do grupo éster, formando
fragmentos com estruturas carboxilicas e insaturados (Kopinke et al., 1996).

A regido ou intervalo de reacdo é representada pela diferenca entre T
(T “offset”) e T; (T"onset”) e, quanto menor for esse intervalo, mais simples e mais
rapido é o processo de degradagédo do material (Mothé e Azevedo, 2002).

4.1.3 — PROPRIEDADES MECANICAS DOS BIOMATERIAIS COMPOSITOS
PHB/HAP

Foram realizados dois tipos de testes complementares para determinar as
propriedades dos compdsitos: estaticos e dindmicos. As propriedades mecéanicas
relacionadas a testes estaticos foram adquiridas pelo ensaio de flexdo, sdo elas o
moédulo elastico em flexdo, a tensdo maxima em flexdo (Omax) € a taxa de
deformacéo. As propriedades mecanicas adquiridas de testes dinamicos foram o
mddulo de armazenamento (E’), o médulo de perda (E”) e a tangente de delta ou de
perda (tand).
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O ensaio de flexao foi realizado para obter informagdes sobre as propriedades
mecéanicas de deformacdo, tensdo maxima em flexdo (o) e mddulo elastico em
flexdo do PHB e dos compésitos formulados com HAP em diferentes proporcdes de
matriz e fase dispersa. Também foi analisada a interagdo entre as fases e a
influencia desta nas propriedades mecéanicas da matriz polimérica.

A menor resisténcia a fratura foi observada para o compdsito com 64% de
hidroxiapatita, aproximadamente 14,16 MPa como pode ser visto na Tabela 15 e
Figura 11, o que é justificado pela propriedade fragil das ceramicas e a relativa
mudanca de funcdo da fase PHB que passou a ter uma funcdo de colagem para
essas particulas. Porém, a resisténcia desse composito foi superior a alguns
materiais comerciais como: Calcibon, 4 — 7 MPa, Pro-osteon, 2-4 MPa, Chronos, 7,5
MPa, (Habraken et al., 2007). A maior porcentagem de deformacao foi encontrada
no compaosito com maior porcentagem polimérica (74% PHB) conferindo ao material
uma ductilidade relativa, o que era esperado considerando a boa distribuicdo das
particulas de HAP na matriz polimérica. Também esse formulado por apresentar
uma menor porcentagem de hidroxiapatita obteve a resisténcia a fratura semelhante
a do polimero, mostrando ser dos compa@sitos 0 mais resistente a fratura, 24,77 MPa,

tendo o modulo eléstico superior ao da matriz polimérica.
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Figura 11 — (a) Grafico de tensdo X deformagéo plotado para o PHB, os compositos
PHB/X%HAP e para o osso desproteinizado. (b) Micrografia eletrdnica do osso
desproteinizado (50X).
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Como pode ser observado na Figura 11, quando comparamos 0S
biocompdsitos formulados nesse trabalho com a matriz 6ssea comercializada (0sso
bovino desproteinizado), constata-se que o compdsito nas propor¢des de 54 e 74%
de PHB em massa apresenta baixa taxa de deformacao e alta resisténcia a fratura.
Essas caracteristicas podem estar relacionadas com a melhor distribuicdo das
particulas de HAP na fase polimérica, verificadas na propor¢ao 54% e no predominio
das caracteristicas da matriz também verificadas na fotomicrografia para a
proporcao 74%, promovendo uma melhor distribuicdo das tensdes e permitindo a
melhor atuacéo de refor¢co das particulas de HAP nessas propor¢des do composito.
Essas observacdes podem ser verificadas também através de fotomicrografias
mostradas na Figura 17. Portanto estas propor¢cdes dos compdsitos podem ser
indicadas para areas onde seja necessario aumentar a resisténcia mecéanica do
local, mas que nao fique sujeita a impacto direto (por exemplo, alvéolo dentario,
tumor intra-6sseo, defeito periodontal de trés paredes ou crateras 6sseas), enquanto
a matriz comercializada tem o seu uso limitado a uma area com baixa exigéncia de
resisténcia.

Na Tabela 15 estéo relacionados dados mecanicos do PHB e dos respectivos
compositos com HAP. Os valores referidos confirmam os comentarios realizados em
relacdo a Figura 11 na qual se destaca o efeito da incorporacdo das particulas de
HAP ao PHB que proporcionou o desenvolvimento de um compdsito mais duro que o
polimero, o que foi relatado anteriormente por Ni e Wang, 2002, numa avalia¢do in
vitro do compadsito poli(3-hidroxibutirato) reforcado com hidroxiapatita. O compdsito

possui um médulo elastico superior ao do polimero.

Tabela 15 — Resultados obtidos a partir do teste mecanico de flexao

Corpo de prova Lo Deformacao Médulo

(% em massa) o maxima (MPa) maxima (%) | Elastico (GPa)
PHB 25,25 0,8 3,0
PHB/HAP(74/26) 24,77 0,58 3,9
PHB/HAP(54/46) 23,38 0,44 4,5
PHB/HAP(36/64) 14,16 0,19 5,8
Osso desproteinizado 1.28 15.60 0,011
(GenOx Inorg.)
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Analisando os resultados obtidos no teste de flexdo mostrado na Figura 11 e
os dados relacionados na Tabela 15, pode-se notar que a adigdo do reforgo
modificou 0 comportamento mecanico do compdsito quando comparado ao do
polimero, variando de acordo com o percentual de carga acrescentado. Portanto sob
0 ponto de vista mecanico o PHB 74% reune as melhores propriedades obtidas pelo
ensaio mecanico de flexao.

De acordo com pesquisas anteriores foram relacionados alguns dados
mecanicos para polimeros, dentre eles o poli (_-acido latico) com o mdédulo elastico
2,7 GPa, resisténcia maxima 50 MPa; o poli (B-hidroxibutirato) com o mddulo
elastico 2.5 GPa e resisténcia maxima 36 MPa (Murugan, 2005), ainda também
citados materiais ceramicos como B-fosfato tricalcio com resisténcia maxima 7,5
MPa e HAP bovina com resisténcia 2.5-16MPa (Habraken et al., 2007) portanto as
propriedades mecéanicas dos compdsitos estdo comparaveis ou superiores as
apresentadas por outros materiais utilizados individualmente o que justifica a busca
de melhores propriedades em materiais compositos.

Réplicas dos corpos de prova usados para 0S ensaios anteriores foram
analisados por Andlise Dinamico-Mecéanica (DMA).

Na Figura 12 observa-se que o moédulo de armazenamento (E’) diminuiu com
0 aumento da temperatura para todos os compésitos. Também pode ser visto que o
aumento do E’ foi maior com o aumento de carga bioceramica de 26 e 46% de HAP
0 que é um comportamento classico de compdsitos particulados onde a

hidroxiapatita esta exercendo o efeito reforgcador na matriz.
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Figura 12 — Gréfico da variacdo do mddulo de armazenamento com a temperatura, do PHB
e dos compositos PHB/X%HAP.

Na concentracdo onde a fase de HAP representa 64% do compdsito o
polimero deixa de exercer sua caracteristica de matriz, passando a atuar apenas
como um material de colagem das particulas de HAP o que justifica a queda do E’
em relagdo a matriz. Ainda pode ser observada que a redu¢édo do E’' com o aumento
da temperatura foi menos acentuada para este compdsito com 64% de HAP,
deixando parecer que a fase inorganica (HAP) se tornou o principal modulador do
comportamento mecanico do material. Para as outras composic¢oes (26-46%) HAP o
efeito de transicdo vitrea experimentada pela matriz entre 0-20°C € mais definido.

A curva de amortecimento apresentou um méaximo entre 0 e 50°C como pode
ser observado na Figura 13, tal comportamento é relativo a transicéo vitrea da fase
PHB. A temperatura do pico da tand, que define a Ty da matriz polimérica
praticamente ndo apresentou variacdo para 0s compositos existentes de 26 e 46%
de HAP em relacéo ao do PHB. Apenas no compdésito com 64% de HAP, se observa
uma maior T4 indicando provavelmente a restricdo de movimentos segmentares da
cadeia molecular do PHB originado pela presenca da HAP. A intensidade dos sinais
associados foi aumentada para os compdsitos com maiores concentracdes de HAP,

possivelmente em fungcé&o da maior quantidade de energia que pode ser dissipada na
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interface polimero-ceramica pela existéncia de uma ligacdo mecénica interfacial,

também observada por Chen e Wang (2002).
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Figura 13 — Gréfico da variacdo da tangente de delta com a temperatura, do PHB e dos
compoésitos PHB/X%HAP.

A Figura 14 apresenta a dependéncia do médulo de perda (E”) do PHB e dos
compositos em funcdo da temperatura. No intervalo de temperatura de —125 a —65°C
podem ser observados sinais mais definidos que no grafico de amortecimento que

indicam a existéncia de relaxa¢fes secundarias no PHB.
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Figura 14 — Gréfico da variacdo do mddulo de perda com a temperatura, do PHB e dos
compoésitos PHB/X%HAP.

Os compodsitos com maiores propor¢cdes de HAP apresentam picos menos
definidos em funcdo provavelmente da reducdo dos movimentos do grupo lateral
pelo efeito das particulas de HAP. Nas temperaturas entre 0 e 50°C, referentes a
transicao vitrea dos compositos, a area associada a esta transicao foi maior para os
compositos na proporcdo do aumento da HAP, provavelmente em fungdo do atrito
aumentado nas interfaces gerando uma maior perda de energia. A temperatura
préxima a 170°C, quando ocorre a fusdo dos cristais da matriz, o compdsito com a
maior propor¢cdo de HAP e pequena propor¢cdo de matriz apresentou um
comportamento que parece estar associado a perda de funcdo da matriz e aumento
do atrito da interface, perdendo as caracteristicas referentes a interagdo polimero-
ceramica.

A mudang¢a no ambiente de um determinado grupo quando ha, por exemplo,
adicdo de diferentes porcentagens de carga, se reflete no perfil ou na area sob a
curva do modulo de perda com a temperatura (Cassu e Felisberti, 2005).
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4.1.4 — GRAU DE CRISTALINIDADE DOS BIOMATERIAIS COMPOSITOS

4.1.4.1 — CALORIMETRIA DIFERENCIAL EXPLORATORIA (DSC)

Para avaliar a influéncia da hidroxiapatita sobre a cristalinidade do poli(3-
hidroxibutirato) foi realizada a analise por DSC do compdsito PHB/HAP (54/46
%m/m) e do PHB utilizado na formulacdo desse. Determinou-se através da Figura
15, que o calor de fusdo (AH;) para PHB/HAP (54/46) foi de aproximadamente
48,6 J/g, portanto o calor de fusédo relativo a 1g da fase PHB seria de 90 J/g.
Quando analisado o calor de fusdo do PHB puro através da Figura 15 obteve-se
uma AH; de 99,5 J/g. Se comparado com a fase PHB no compdsito observa-se que
houve uma reducéo no grau de cristalinidade. A reducao observada na cristalinidade
do PHB guando formulado o biocompésito, foi analisada e quantificada com o auxilio

da difracdo de raios-X.
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Figura 15 — Gréfico de calorimetria diferencial exploratéria para o PHB e do compdsito
PHB/HAP (54/46 %m/m)
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4.1.4.2 — DIFRACAO DE RAIOS-X (DRX)

Na Figura 16 sdo apresentados os difratogramas para o corpo de prova de
PHB individual, biocompdsito PHB/HAP (54/46 %m/m) e para uma maistura entre
pos de PHB e HAP na mesma proporcao do biocompdsito processado. Os dados da
porcentagem de cristalinidade obtidos a partir dos difratogramas de DRX sao
relacionadas na Tabela 16. Pode-se observar que existe uma menor porcentagem
de cristalinidade para o PHB presente no compdésito PHB/HAP (54/46 %m/m).

1 PHB

] PHB-HAP

CPS
S
8

JPHB-HAP Mistura

5 10 15 20 25 30 35
20

Figura 16 — Gréfico de difracdo de Raios-X, do PHB, do compdsito PHB/HAP (54/46 % m/m)
e da mistura PHB/HAP (54/46 %m/m).

Tabela 16 — Dados referentes a porcentagem de cristalinidade determinada através
da analise das amostras por difracdo de Raios-X

Amostras Porcentagem de cristalinidade (%)
PHB 54,2
PHB/HAP (54/46) — compdsito 41,8
PHB/HAP (54/46) — mistura 43,8

Considerando possiveis efeitos da distribuicdo da fase do PHB no compésito,

gue possam vir a influenciar na determinacdo da porcentagem de cristalinidade, foi
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incluida uma analise comparativa utilizando-se uma mistura grosseira de PHB e HAP
nas mesmas proporc¢des destes componentes existentes no compadsito formulado.
Os resultados relacionados Tabela 16 confirmam a existéncia de uma
reducdo de cristalinidade para o PHB como observado na andlise calorimétrica
(DSC), provavelmente como consequéncia da interagédo entre as fases presente nos

compasitos.
415- CARACTERIZAQAO MORFOLOGICA DOS BIOMATERIAIS COMPOSITOS

Complementando a analise realizada das propriedades mecéanicas foram
avaliadas por MEV as microparticulas da HAP utilizadas na formulacdo dos
compositos e as regides da fratura dos compdésitos dos corpos de prova apés o
ensaio de flexdo. Na Figrua 17 sdo mostradas as micrografias dos compadsitos de
PHB/HAP..

As particulas de HAP que foram utilizadas na formulagdo dos compdésitos
deste trabalho (Figura 17-a) apresentaram uma distribuicdo na matriz relativamente
ampla, com tamanhos menores que 100 ps. Pode ser observada a necessidade de
ser utilizado o processo de homogeneizacdo das particulas, pois elas tendem a se
agrupar sob condi¢cdes normais de armazenamento, o que atrapalhara a distribuicdo
homogénea das particulas no processo de formulacdo dos biocompdsitos (Figura
17-b).

A matriz polimérica (Figura 17-c) é homogénea e densa. Observa-se para 0s
compositos com 26 e 46% HAP boa dispersdo da bioceramica destacando que a
formulacdo com 46% HAP tem um nivel de compactacdo e segregacdo levemente
maior que para 26%. Neste se observa uma relativa alta porosidade. Esses
resultados justificam o valor maior para o0 moédulo de armazenamento e maodulo
elastico do compdsito com 46% de HAP. Evidéncias de difragdo de Raios-X (DRX)
podem justificar o surgimento desta porosidade pela cristalinidade sustentada pela
HAP, o que ndo acontece quando as fases estdo em porcentagens comparaveis.
Para o compdsito com maior porcentagem de HAP a porosidade parece dever-se a
fatores diferentes como a falta de fase polimérica entre algumas particulas. A
presenca de poros e a aparente falta de fase polimérica entre as particulas de HAP
podem estar refletindo na reducdo do médulo de armazenamento em relacdo ao do

PHB e no valor do mddulo elastico que teve valor préximo ao da matriz.
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Figura 17 — Micrografia eletrénica das microparticulas de HAP utilizadas na formulacéo dos
compositos: (a, b) HAP, (1000X) e da regido da fratura dos compdsitos nos corpos de prova:
(c) PHB, (d) PHB/HAP (74/26), (e) PHB/HAP (54/46), (f) PHB/HAP (36/64); (5000X).

Segundo Russias et al.,, 2006 todo compédsito tem alguma porosidade
inerente, ou seja, até mesmo a composicao considerada densa tem em torno de 7 a
8% de porosidade. A presenca de poros em um material para preenchimento 6sseo
é importante para abrigar células formadoras de 0sso enquanto o tecido 6sseo esta
sendo renovado. Também foi relatado na literatura, Wang 2005, que particulas de

HAP expostas favorecem a formacgédo do contato dos osteoblastos, estimulando o
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crescimento dessas células. O autor também relata que a superficie com uma
rugosidade apropriada mostra uma melhor biocompatibilidade.

Baseado nestes conhecimentos e analisando as imagens do MEV dos
compositos verificamos que o compédsito formulado que apresentou melhor
distribuicdo de porosidade e as particulas de HAP mais expostas (Figura 17-d) foi o
PHB/HAP (74/26), portanto esse deve ser o composito mais indicado para
preenchimentos 6sseos visando principalmente uma melhor resposta celular para
Sua integragao.

A regido da fratura do composito PHB/HAP (54/46) parece ter alcangado uma
melhor distribuicdo da fase dispersa (reforco — HAP) na fase matriz (PHB), refletindo
maior homogeneidade dentre os compadsitos que pode ser em funcdo do equilibrio
entre cristalinidade da matriz e propor¢cdo de particulas. Foi o compdésito que
apresentou maior moédulo de armazenamento na analise de DMA (Figura 12) e maior
mddulo elastico (Tabela 15) que pode ser justificado pela homogeneidade da matriz
verificada pela andlise do MEV (Figura 17-e). Observamos também alguns poucos
poros distribuidos na superficie da fratura do corpo de prova.

Uma boa dispersdo da carga inorganica proporciona beneficios que se
refletem na melhora das propriedades mecéanicas do material compdésito e na
bioincorporacéo apds degradacao da sua matriz (Chen et al., 2007).

A regido da fratura do compésito PHB/HAP (36/64), com a maior carga
ceramica é mais irregular, refletindo que essa propor¢éo de particula de HAP alterou
a homogeneidade da matriz, podendo ser observado angulos agudos e
concavidades que evidenciam a perda da homogeneidade da matriz.

4.2 — BIOMATERIAIS COMPOSITOS Q/HAP

4.2.1 — COMPOSICAO E HOMOGENEIDADE DAS FORMULACOES

As curvas de andlise termogravimétrica (TGA) mostradas na Figura 18
mostram a composicdo efetiva para os compositos formulados. No compdsito
formado pela mistura das particulas de Q/HAP néo foi possivel a dissolucdo da Q,
pois um dos solventes da Q, o &cido acético, pode alterar a estrutura da HAP, entdo
foi realizada a mistura dos sélidos, seguindo as propor¢des desejada.



82

Massa (%)

4 & Quitosana

O--- D30%HAP (Bxp 3T%)
20 +—— - DE0%-HAP (Bxp 50%)
| o—-- o70%-HaP (Exp 9

i
13 .06mg)

g & —

(2 54mg) TR

i - ST
T — .

49.12% T
(4.57mg) e

1\‘\‘-1_
o e

T
""ex__ﬂ

B9.97% \'9“\

il

T
225

T
425

T
525

Temperatura (°C)

T
225

T
1025

T
1225

Urkersal v3an Ta

Figura 18 — Gréfico da perda de massa, da Q e dos compdsitos Q/X%HAP.

Esta técnica foi usada para avaliar a variagdo de massa da fase polimérica

num aquecimento programado dos compdésitos Q/HAP, utilizado para determinar a

porcentagem efetiva da fase polimérica nos compositos.

7

Na Tabela 17 é apresentada a composicdo efetiva dos compoésitos

determianda a partir das analises de TGA. Pela analise quantitativa a porcentagem

de massa efetiva dos compdsitos com propor¢des de 30 e 70% em massa de HAP

foi relativamente diferente da tedrica. Por ter sido utilizado o processo da mistura de

sélidos e, as particulas de HAP serem micrométricas, talvez com mais facilidade

algumas delas tenham ultrapassado os

encapsuladas pela quitosana justificando a perda.

limites do molde antes de serem

Tabela 17 — Composicéo das formulacdes dos biomateriais compdsitos Q/X%HAP

Massa de Q Massa de HAP Q tedrica Q tea
(9) (9) (% m/m) (% m/m)
1,49 0,69 70 79
19 19 50 50
0,69 1,49 30 37
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A andlise da degradacéo térmica da quitosana e compdésitos (Figura 18) pode
ser observada através da curva termogravimétrica, que mostra que O pProcesso
ocorre em dois estagios. A hidroxiapatita teve uma pequena interferéncia no
processo de degradacdo da matriz, modificando o intervalo da reacdo quando

comparado ao da quitosana sem mistura.

4.2.2 — ESTABILIDADE TERMICA

A degradacdo ocorre aparentemente em dois estagios, como pode ser visto

na curva da Derivada da Perda de Massa (DTG) na Figura 19.
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Figura 19 — Gréfico da perda de massa (TG) e da derivada da perda de massa (DTG), da Q
e dos compositos Q/X%HAP.

O primeiro estagio (da temperatura ambiente até 75°C) com perda de peso
atribuido a perda de agua adsorvida e estrutural contida nos materiais. O segundo
estagio que registra a temperatura “onset” em 287°C, corresponde a decomposicao

térmica da quitosana, vaporizacao e eliminacdo de produtos volateis.
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Como referido na literatura a pirélise de um polissacaridio comeca pelo
rompimento randdmico de uma ligacdo glicosidica, seguida por uma decomposic¢ao
posterior formando acido acético, acido butirico e uma série de &cidos gordurosos
inferiores predominando C2, C3 e C6 (Neto et al., 2005).

A temperatura de degradacdo térmica dos compositos foi ligeiramente
reduzida, com o aumento da porcentagem de HAP, quando comparada a da
Quitosana. Portanto, houve uma reducao da T “onset” no processo de degradacéo,
interferindo na estabilidade da quitosana e isto evidencia a interacao das fases. Foi
observado que a reducéo foi proporcional ao aumento da proporgédo de HAP sendo
registrada T “onset” de 265°C para o compadsito com 37% de Q (maior porcentagem
de HAP dos compdsitos). Como j& referido a interagédo entre as fases é importante
sob o ponto de vista bioldgico no sentido de favorecer a integragéo ao sitio receptor.

4.2.3 - PROPRIEDADES MECANICAS DOS BIOMATERIAIS COMPOSITOS Q/HAP

O comportamento mecanico da quitosana (Figura 20) e dos biocompdésitos
indica que a quitosana apresentou uma regido da curva de deformacao
correspondente a deformacgéo elastica e outra a plastica (Tabela 18), apresentando
3,9% de deformacéo total e resisténcia maxima a fratura de 9,26 MPa, apds preparo
por prensagem das particulas, em moldagem por compressao.

Existe relatado na literatura valor de resisténcia maxima a fratura para a
guitosana de 6.88 MPa (Petri et al., 2007) que é um valor préximo do apresentado

nesse trabalho.
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Figura 20 — Gréfico de tenséo X deformacao plotado para a Q, os compdsitos Q/X%HAP e
para o0 0sso desproteinizado.

Nos compdsitos a bioceramica restringe o movimento da matriz proximo a
cada particula e consequentemente também reduz a deformagdo dos compositos.
Todos os compdsitos apresentaram deformacéo e resisténcia a tensdo menor que a
da matriz, sendo o compdsito com concentragcdo de HAP 63% 0 que apresentou
menor resisténcia e menor médulo, quando comparado a matriz polimérica. Isso
pode ser justificado (da mesma forma que para o PHB) pela grande quantidade de
particula da HAP em relacdo a quitosana, impossibilitando esta de exercer seu papel
de matriz, funcionando apenas como um adesivo entre as fases, 0 que pode ter
gerado uma interface menos resistentes, originando um compdésito fragil nessa
proporcao.

Na Tabela 18 sao relacionados os dados mecanicos que caracterizam oS
materiais compaositos, tais como resisténcia maxima, taxa de deformacdo e médulo
elastico da quitosana, dos compdsitos Q/HAP (37, 50 e 79% em massa de Q). Estes
resultados podem ser comparados com o0s obtidos para o 0sso desproteinizado
relacionados na Tabela 15. Pode-se verificar que o médulo elastico foi menor que o
da matriz para os compositos com 50 e 63% de HAP, entretanto o compdsito com
21% de HAP apresentou o maior moédulo eldstico e maior mdédulo de
armazenamento como pode ser visto na Figura 21. Tal comportamento pode ser
devido a melhor distribuicdo das particulas na menor propor¢cdo de HAP (Figura 26-
b), gerando a melhor distribuicdo das tensdes, o que possibilitou funcionar o efeito
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reforco dessa carga, reduzindo os movimentos da fase matriz e refletindo
fisicamente na maior dureza do material, quando comparado a quitosana. Também
pelos dados mostrados pode ser verificado que o compadsito apresentou reducéo da
resisténcia a fratura em relacdo a quitosana.

O osso apresentou uma taxa de deformacéo bastante elevada comparada
aos outros compdsitos e matriz polimérica, esse comportamento ndo caracteriza um
material fragil. Esse fato poderia ser justificado pela natureza extremamente porosa
do 0sso esponjoso (estrutura interna) que no momento de teste permitiu que 0 apoio
da maquina que exerce compressao penetrasse no interior do bloco ésseo, antes

gue este sofresse fratura.

Tabela 18 — Resultados obtidos a partir do teste mecanico de flexao

Corpo de prova o maxima (MPa) Deformacao Médulo
(% em massa) maxima (%) Elastico (GPa)
Q 9,26 3,9 0,8
Q/HAP (79/21) 7,48 1,3 0,86
Q/HAP (50/50) 6,90 1,2 0,71
Q/HAP (37/63) 2,69 0,9 0,41

Talvez se for utilizado o método de preparo dos corpos de prova por extrusdo
possa proporcionar uma melhor interacdo entre as fases solidas, melhorando as
propriedades mecanicas desses compositos. Neste processo o0 material é
previamente fundido e sob a forma de um fluido viscoso é for¢cado dentro do molde
através de um orificio, sendo esse segmento extrudado, solidificado posteriormente
adquirindo a forma do molde (Callister, 2000).

Tonhi e Plepis (2002) estudaram o comportamento mecénico de colageno,
quitosana e blendas, através das curvas representativas de tensao-deformacéo
obtidas de ensaios de tragdo mecanica. Observaram que as curvas exibem
comportamentos semelhantes e podem ser classificadas em trés regides distintas: 1)
a regiao inicial é linear e corresponde a fase elastica; 2) a regido curva, consecutiva
a linear, corresponde a deformacédo plastica uniforme, sendo que o material ndo
sofre estrangulamento e 3) regido plastica ndo uniforme, marcada pelo
estrangulamento da amostra. Nesta regido a deformacdo também varia linearmente

com a tensdo. Essas observacdes foram compativeis com as deste trabalho.
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Réplica dos corpos de prova preparados pelo método de moldagem por
compresséo utilizando um processo similar ao utilizado para confecgdo do compadsito
PHB/HAP, foram caracterizados por Analise Dindmico-Mecéanica (DMA).

Na Figura 21 pode ser vista a curva do modulo de armazenamento da
quitosana e dos compdsitos nas proporc¢des variadas, no intervalo de temperatura
de —150 a 200°C.
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Figura 21 — Gréfico da variacdo do modulo de armazenamento com a temperatura, da
quitosana e compositos Q/X%HAP.

O moddulo de armazenamento reduziu com 0 aumento da temperatura, para
todos os compdésitos avaliados, sendo mais acentuado para 0 que contém a maior
proporcdo de HAP. A inclinagcdo da curva do E’ vai sofrendo uma redugéo na
inclinacdo tendendo a ficar mais reta, & propor¢cdo que aumenta a porcentagem de
HAP, devido ao efeito reforgo que a HAP exerce na matriz. Na temperatura entre O e
40°C o incremento da HAP no composito parece induzir a cristalizacdo da fase
polimérica originando as curvas desalinhadas, que para as maiores proporgdes de
HAP s&o mais acentuadas.

Nas temperaturas bem inferiores, entre —125 a —-75°C sao observadas
mudancas na curva do E” relacionadas com as [ relaxacdes, como pode ser
observada na Figura 22, nesta faixa de temperatura a HAP influencia o
comportamento dindmico-mecanico da quitosana, aumentando o calor dissipado. A

seguir, numa faixa entre — 40 e 0°C observa-se uma queda no modulo de peda que
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provavelmente esta associado a interacdo da matriz quitosana com a fase dispersa
de HAP, sendo mais acentuado para as maiores propor¢coes de HAP. Essa
modificacdo pode ser explicada pelo fato do atrito gerado na interface das fases
aumentar a liberagdo do calor. Na temperatura de 50 a 110°C esta evidenciada a
area sob o pico que representa a a relaxa¢do onde é determinada T, Nesse pode
ser observado que a HAP acrescentada aos compdsitos proporcionou reducdo da
curva do E”, que € reconhecido ser devido a reorganizagdo estrutural do

empacotamento das moléculas de quitosana.
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Figura 22 — Gréfico da variacdo do mddulo de perda com a temperatura, da quitosana e
compdésitos Q/X%HAP.

A quitosana teve o comportamento semelhante ao relatado por Mucha e
Pawlak (2005) em analises térmicas de quitosana por DMA. Os autores relataram
que a quitosana 78% desacetilada tem a temperatura (T4 = —21°C) reduzida com 0
aumento da desacetilacdo, o que significa um nimero aumentado de substituicdo do
grupo amido presente na cadeia de quitina por um grupo amino menor e com mais
mobilidade. S&o reconhecidas como B relaxagdes, associadas com 0 movimento dos
grupos laterais da quitosana. Aquecimento em torno de 200°C tem causado

degradacgéo.
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A curva da tand para a quitosana e 0os compdsitos nas diversas proporgdes
esta representada na Figura 23. Pela analise da tand, foi observada a presenca do
pico, em 137°, que esta relacionado a a-relaxa¢éo para a T4 da quitosana. Pode ser
observada a mudanca da intensidade do pico da temperatura de T4 nos compositos
sendo mais acentuado para as maiores propor¢des de HAP, o que mostra uma
marcada reducdo dos movimentos dos segmentos de cadeia da quitosana em

funcdo da presenca das particulas de HAP.
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Figura 23 — Gréfico da variacao da tangente de delta com a temperatura, da quitosana e
compoésitos Q/X%HAP.

Segundo Mucha e Pawlak (2005) em temperaturas altas a mobilidade da
cadeia de quitosana aumenta também por causa da fraca interagdo intermolecular

devido a dissociacéo das ligacdes de hidrogénio.

4.2.4 — GRAU DE CRISTALINIDADE DOS BIOMATERIAIS COMPOSITOS

4.2.4.1 — CALORIMETRIA DIFERENCIAL EXPLORATORIA (DSC)

Para avaliar a influéncia da hidroxiapatita sobre a cristalinidade da quitosana,
como analisado no biocompdsito PHB/HAP, foram realizadas as andlises por
calorimetria diferencial exploratéria do compésito Q/HAP (50/50 %m/m) e da

guitosana.



90

Foi observado através da Figura 24 que o calor de fusdo (AH;) para o
composito Q/HAP (50/50) foi de 238,2 J/g, no qual apenas 50% da fase
correspondem a quitosana, sendo assim o calor de fusdo equivalente a 1g de
quitosana seria 476,4 J/g. Comparado ao valor encontrado experimentalmente
(Figura 24) para a quitosana, que foi de 491 J/g (AH;), observou-se que esse valor
foi superior ao da quitosana no compd@sito. Portanto, esse resultado indica uma
reducdo da cristalinidade na fase polimérica, provavelmente induzido no compadsito

pela fase HAP.
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Figura 24 — Gréfico de calorimetria diferencial exploratéria em fungéo da temperatura, da
quitosana e do compadsito Q/HAP (50/50 %m/m).

4.2.4.2- DIFRACAO DE RAIOS-X (DRX)

A determinacdo da porcentagem de cristalinidade por DRX foi feita através
dos difratogramas mostrados na Figura 25 e séo relacionados na Tabela 19. Pode-
se observar a presenca de menor porcentagem de cristalinidade da fase polimérica
presente no compdésito Q/HAP (50/50 %m/m).



91

9000 ~
75007 Quitosana
6000 -
4500 3
3000 4
1500

O -
2500 3
2000 -
1500 4 Q-HAP
1000

500

0
2500
2000
1500 1 Q-HAP mistura
1000

500 -]

0 T T T T T T T T T T T

5 10 15 20 25 30 35

20

CPS

Figura 25 — Gréfico de difragado de Raios-X, da Q, do compdésito Q/HAP (50/50 %m/m) e da
mistura Q/HAP (50/50 %m/m).

Tabela 19 — Dados referentes a porcentagem de cristalinidade determinada através
da analise das amostras por difracdo de Raios-X.

Amostras Porcentagem de cristalinidade (%)
Q 36,6
Q/HAP (50/50) — compadsito 23,7
Q/HAP (50/50) — mistura 26,7

Considerando possiveis efeitos da distribuicdo da fase quitosana no
composito, que possam vir a influenciar na determinacdo da porcentagem de
cristalinidade, foi incluida uma andlise comparativa utilizando-se uma mistura
grosseira de Q e HAP nas mesmas propor¢cdes existentes desses componentes no
composito, de forma similar a realizada com o compésito PHB/HAP.

Observou-se que existiu uma reducdo de cristalinidade no compdsito,
resultado que em conjunto com o encontrado na analise por Calorimetria Diferencial
Exploratoria (DSC) evidenciou a existéncia de uma interacédo entre as fases presente

Nnos compaositos.
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4.2.6 - CARACTERIZACAO MORFOLOGICA DOS BIOMATERIAIS COMPOSITOS
Q/HAP

As micrografias das superficies dos corpos de prova fraturados no teste
mecanico que estdo expostas na Figura 26 mostram a microestrutura da matriz
polimérica, comparada a microestrutura e distribuicdo de fases dos compadsitos nas

variadas proporc¢des.
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Figura 26 — Micrografia eletrbnica da regido da fratura dos corpos de prova de (a) Q, (b)
Q/HAP (79/21), (c) Q/HAP (50/50), (d) Q/HAP (37/63); (3000X).

A matriz polimérica apresenta uma superficie de fratura mais homogenia, que
€ claramente modificada com a introducdo da HAP. A alteracdo da superficie de
fratura foi observada com o aumento da proporcdo de HAP. O compdsito cuja
quantidade da matriz foi maior, 79% de Q, mostrou uma superficie mais homogenia
com uma distribuicdo de particulas de forma mais regular, ndo tendo destaque da

HAP, esse fato explica o mddulo eldstico maior que foi apresentado por esse
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composito no teste mecanico (Tabela 18). O compdésito com 63% de HAP teve uma
superficie mais irregular, com pontos de HAP evidenciados e distribuidos
irregularmente, comprometendo as propriedades mecéanicas. Como ja mencionado
do ponto de vista bioldgico a exposicdo de HAP é importantte. As caracteristicas da

matriz foram observadas em todos os formulados, mostrando que houve integracao.

4.3 — RESPOSTA CELULAR AOS BIOMATERIAIS COMPOSITOS PHB/HAP E
Q/HAP — TESTES BIOLOGICOS

4.3.1- TESTES DE CITOTOXICIDADE

Todo material que tem por finalidade ser utilizado em ser vivo deve como
regra de seguranca, ndo ser toxico e ser biocompativel. Com o objetivo de avaliar a
citotoxicidade de novos biomateriais e a atividade celular na presenca destes
biomateriais (PHB sem mistura e seus compoésitos com HAP nas proporcdes
variadas) em comparacdo com o0sso desproteinizado (um produto natural
comercializado que ndo é téxico) foi realizado um experimento bioldgico in vitro

(teste de contato direto), cujo resultado do teste representativo esta na Figura 27.
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Figura 27 — Estudo da viabilidade celular (fibroblastos L929) em contato direto com PHB,
compdésitos PHB/X%HAP e osso desproteinizado. Representativo de 3 experimentos
independentes sendo * p< 0,05 e *** p<0,001.
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O primeiro teste foi feito utilizando os fibrobastos murinos da linhagem celular
L929 que foram cultivados na presenca dos materiais no periodo de 7 dias, e a
viabilidade das células e tipo da morte celular foram avaliados ap6s 1, 3 e 7 dias do
cultivo. Os fibroblastos foram plaqueados um dia antes do teste e formaram uma
monocamada das células alongadas, bem aderidos no fundo dos pocos de placa,
apresentando a morfologia tipica dos fibroblastos. Os resultados demonstram que o
cultivo das células na presenca dos novos biomateriais ndo alterou
significativamente a viabilidade celular. Ndo se observou mudanca significativa no
comportamento celular quanto & morfologia nem quanto & multiplicagdo e expansao
celular quando em contato direto com as diferentes propor¢cdes dos compdsitos
utilizados e o polimero sem mistura.

Ensaios desenvolvidos como os dos testes para o PHB citados anteriormente
foram realizados. Obteve-se resultado semelhante para a quitosana e seus
compositos em comparacdo com O 0sso desproteinizado, mostrando a
biocompatibilidade também destes materiais testados conforme mostrado no teste

representativo na Figura 28.
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Figura 28 — Estudo da viabilidade celular (fibroblastos L929) em contato direto com Q,
compdésitos Q/X%HAP e osso desproteinizado. Representativo de 3 experimentos
independentes sendo ** p<0,01le *** p<0,001.
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Inesperadamente, foi observada uma pequena, mas significativa, reducédo da
viabilidade de células apos sete dias em contato direto com o 0sso desproteinizado,
um material natural que foi utilizado como produto néo téxico (controle negativo). O
0sso comercializado utilizado no nosso estudo apresentou um aspecto nao estavel
guando foi embutido na cultura celular: ap6s um inchamento inicial devido contato
com o meio liquido, o bloco do osso comecou fragmentar-se posteriormente. Nao
sabemos se foi alguma alteragcéo no produto que poderia aumentar a toxidade deste
para as células.

A andlise do tipo da morte celular ap6és uma coloracdo das células pelos
fluorocromos para revelar as marcas morfologicas tipicas para células em apoptose
e necrose (como esta descrito nos Materiais e Métodos) demonstrou que a reducéo
da viabilidade observada foi associada com a morte das células principalmente por
necrose (Figura 29). O numero das células necréticas aumentou até 11% nas
culturas cultivadas na presenca do osso por 7 dias, demonstrando uma certa
toxicidade do produto apesar de ndo ser alta. Nenhum outro biomaterial testado foi
citotoxico. O numero das células necroticas (Figura 29) e apoptéticas (Figura 30) ndo
foi maior do que 6% em todas as culturas incluindo o do controle (células cultivadas

sem biomateriais).
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Figura 29 — Namero das células necroticas (%) nas culturas dos fibroblastos L929 cultivadas
na presenca de PHB, compdsitos PHB/X%HAP e osso desproteinizado. Representativo de 3
experimentos independentes sendo *** p<0,001.
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Figura 30 — Namero das células apoptoticas (%) nas culturas dos fibroblastos L929
cultivadas na presenca de PHB, compoésitos PHB/X%HAP e osso desproteinizado.
Representativo de 3 experimentos independentes.

Os resultados obtidos para a quitosana e compdsitos na analise do tipo de
morte celular, mostrou que o numero de células necroéticas e apoptoticas foi inferior a
6% em todas as culturas incluindo o do controle apresentados nas Figuras 31 e 32.

Dentre 0s ensaios para registrar a morte celular tem o ensaio de apoptose,
morte celular programada, que pode ocorrer no final da vida de uma célula como um
processo natural biolégico ou como resposta a injdria celular sub-letal devido a uma
substancia toxica. A apoptose é diferente de necrose tanto na mudanca bioquimica
como na morfolégica e refere-se a um processo de suicidio celular ativo e
organizado, regulado geneticamente, que termina pela fragmentacdo celular aos
corpos apoptoticos sem alteracdo da integridade de membrana plasmatica. Quando
a morte ocorre por necrose (outro tipo da morte celular), isto geralmente significa
gque o material testado foi bastante agressivo, gerando imediatamente ao contato a
injuria celular que leva a permeabilidade citoplasmatica, desorganizacdo celular e
perda da sua integridade. A morte por apoptose € “silenciosa” e nao provoca
inflamagc@o no organismo, pois corpos apoptéticos sdo fagocitados pelas células
vizinhas rapidamente. A morte necrdtica leva ao extravasamento do conteudo celular
e pode provocar a inflamacao. Diferenciacdo do tipo da morte celular nos testes da

citotoxidade é importante, pois pode demonstrar o nivel de agressividade do material
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guando é téxico para objetos bioldgicos. Os resultados obtidos neste estudo
demonstram que nenhum dos novos materiais sdo citotoxicos quando aplicado para

uma cultura das células da linhagem celular dos fibroblastos L929.
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Figura 31 — Namero das células necroticas (%) nas culturas dos fibroblastos L929 cultivadas
na presenca de Q, compdsitos Q/X%HAP e osso desproteinizado. Representativo de 3
experimentos independentes sendo *** p<0,001.
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Figura 32 — Namero das células apoptoticas (%) nas culturas dos fibroblastos L929
cultivadas na presenca de Q, compoésitos Q/X%HAP e osso desproteinizado. Representativo
de 3 experimentos independentes.
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Apesar de linhagens celulares permanentes serem largamente utilizados para
testes de citotoxicidade, a natureza cancerigena destas, que leva a desorganizacado
dos mecanismos de controle da proliferacdo e morte celular (apoptose), pode
aumentar a sua resisténcia aos fatores pré-apoptoticos e aos produtos citotoxicos.
Por esta razdo, os testes de citotoxicidade que utilizam as linhagens celulares
devem ser acrescentados pelos testes baseados no uso das células primarias, de
preferéncia das células da mesma natureza que podem ficar em contato com o
material em teste in vivo.

Devido ao fato de nossos materiais estarem indicados para preenchimento
0sseo, precisamos testar a sua compatibilidade com as células do osso, como, por
exemplo, os osteoblastos, as células principais do matriz 6ssea.

Os osteoblastos murinos foram obtidos através de diferenciacdo das células
de medula 6ssea (que contém as ceélulas tronco mesenquimais entre outras) aos
osteoblastos na presenca dos fatores de diferenciacdo correspondentes de acordo
com o protocolo estabelecido (Ge et al., 2004). A monocamada das células obtidas
apos diferenciacdo durante 14 dias apresentou a morfologia tipica para este tipo
celular: morfologia poligonal, alongada, com varias filopodias - extensdes
citoplasmaticas (Figura 33). As células diferenciadas foram cultivadas na presenca

de biomaterias da mesma maneira como células L929.

Figura 33 — Micrografia de fluorescéncia de osteoblastos diferenciados da medula 6ssea de
camundongos C57BI/6 (200X).
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Na Figura 34 esta representada a viabilidade de osteblastos na presenca do
PHB, PHB/HAP (74/26) e controle. Pode ser observado que a resposta celular aos
compositos foi semelhante a encontrada com as células de linhagem permanente
(fibroblastos L929), sendo assim confirmada a biocompatibilidade dos compdésitos
avaliados. Os osteoblastos de controle (cultivados sem biomateriais) apresentaram
uma pequena queda na sua viabilidade provavelmente porque para os experimentos
as células foram cultivadas no meio de cultivo sem fatores de diferenciagéo.
Entretanto, a presenca de nenhum composto alterou a viabilidade celular em

comparacao com as células controle.
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Figura 34 — Estudo da viabilidade celular (osteoblastos - células priméarias) em contato direto
com o PHB e o compdésito PHB/HAP (74/26 %m/m).

A quitosana e compoésitos foram também testados quanto a compatibilidade
com as células primarias (osteoblastos) e na Figura 35 esta representada a
viabilidade destas células na presenca da Q/HAP (79/21) e controle. Os resultados
mostraram que 0s osteoblastos tiveram resposta aos compédsitos semelhante a
encontrada para as células de linhagem permanente (fibroblastos L929) confirmando

gue este material ndo é toxico.
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Figura 35 — Estudo da viabilidade celular (osteoblastos - células priméarias) em contato direto
com a Q e o composito Q/HAP (79/21 %m/m).

Foi considerado por Chueng (1989) que um material testado pode apresentar
um baixo nivel de toxicidade, o qual pode ndo ser suficiente para matar células ou
aumentar desprendimento de enzimas, mas pode inibir fungdes normais das células
(por exemplo, as suas propriedades de proliferacdo e diferenciacdo). Para testar
estas propriedades das células — precursoras dos osteoblastos in vitro, foi realizado
um experimento de diferenciagdo de medula éssea aos osteoblastos na presenca
dos biomateriais. Os compa@sitos foram introduzidos na cultura celular no 3° dia de
diferenciacdo de medula 6ssea durante a troca do meio de cultura para uma nova
aliquota do meio fresco contendo todos os fatores de diferenciagdo necessarios
(Materiais e Métodos). Foi avaliada a capacidade das células de medula 6ssea de
formar a monocamada (controle de proliferacdo / expansao celular) e apresentar
marcas tipicas morfologicas dos osteoblastos (controle de diferenciacdo celular)
durante 7 dias de cultivo. Os resultados demonstram que nenhum dos compdsitos
testados alterou estas propriedades celulares. As monocamadas dos osteoblastos
formadas na presenga ou auséncia dos compdésitos ndo tinham diferenca, e a
viabilidade das células foi mantida apds passagem da cultura as outras garrafas (o
procedimento inclui a coleta das células apés tratamento pela solucdo tripsina-
EDTA).

Os ensaios realizados utilizando corantes como a solugao de fluorocromos
laranja de acridina/brometo de etidio seguido de contagem celular com o

microscopio de fluorescéncia invertido sdo métodos de ensaio qualitativo e
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guantitativo que fornece a resposta biolégica das células a um corpo estranho. Yang
et al.,, 2006 em um estudo utilizando um material compésito com uma fase bioativa
(Bioglass 45S5) incorporada em uma matriz polimérica (poly (p.-acido latico))
semelhante a matriz polimérica utilizada no presente trabalho, observou por
microscopia de fluorescéncia que células da medula 6ssea humana fixaram-se e
expandiram-se em estruturas desse material compaosito utilizadas como arcabouco
com evidéncia de rapida expansdo das células. Esta observacdo esta de acordo

com a verificada no presente estudo.

4.3.2 — AVALIACAO DAS PROPRIEDADES PRO-INFLAMATORIAS DOS
COMPOSITOS

Visando aprofundar avaliacdo de biocompatibilidade dos biomateriais, nesse
trabalho utilizamos mais um ensaio para avaliar a influéncia dos compésitos testados
na resposta inflamatéria dos macréfagos, que sao as células da resposta imune
inata capazes de produzir o TNF-a, uma citocina proé-inflamatoria. Este teste é
importante, visando a intencdo de uso dos compdésitos testados para preenchimento
0sseo. Caso a ativagdo dos macréfagos aconteca por algum material estranho para
o organismo pode ser induzida a producédo das citocinas por estas células, tais como
o fator de necrose tumoral-a (TNF-a) e interleucina-1 (IL-1) que estdo relacionados
com reabsor¢cdo Ossea, formacdo de granuloma e outras atividades biol6gicas
relacionadas com inflamacao (Hanks et al., 1996).

Para testar a resposta dos macréfagos aos nossos biomateriais, os blocos
dos compasitos foram introduzidos e incubados nas culturas das células da linhagem
celular dos macrofagos de murinos RAW 264.7.

Nas Figuras 36 e 37 estdo representados 0s ensaios da resposta inflamatéria
dos macrofagos, com producdo de TNF-a estimulado pelos materiais testados: PHB,
PHB/HAP (74/26), Q, Q/HAP (79/21), osso desproteinizado. Para o controle positivo
da resposta pro-inflamatoria dos macréfagos, as células foram tratadas pelos
interferon-gamma, IFN-y, e lipopolisacarideo de Salmonella, LPS. As células
(fibroblastos) nado tratadas foram utilizadas para controle negativo. Apés incubacao
de 24h, os sobrenadantes da cultura celular (meio de cultivo) foram coletados e
congelados a -20°C até realizacdo do teste para medir a concentracdo do TNF-a
produzido e secretado pelos macréfagos. Para quantificar TNF-a através da sua



atividade biologica, utilizamos o bioensaio das células L929 que sdo muito sensiveis
ao TNF-a na presenca de actinomicina D, um inibidor de transricdo. Na presenca do
TNF-a as células L929 morrem por necrose. Os resultados demonstraram que apo6s
24 h de incubacdo dos fibroblastos L929 com sobrenadantes da cultura dos
macrofagos, a viabilidade destas células foi preservada o que significa auséncia do
TNF-a no meio de cultura das células incubadas na presenca dos biomaterias.
Paralelamente as células L929 foram cultivadas com TNF-a recombinante de murino
em diferentes concentracbes para estabelecer a curva padrdo de TNF-a. Os
resultados apresentados nas Figuras 36 e 37 demonstram que a concentragao do
TNF-a na maioria dos sobrenadantes testados foi inferior a 12 pg/ml (igual ao
controle negativo), j& os macrofagos tratados com o sobrenadante dos fibroblastos
previamente expostos a LPS+IFN-y (controle positivo) produziram cerca de 1100

pg/ml da citocina.
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Figura 36 — Ensaio de citotoxicidade (fibroblastos L929) pela presenca de TNF-a
desprendidos por macrofagos estimulados por PHB, composito PHB/HAP (74/26 %m/m) e
0sso desproteinizado.
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Figura 37 — Ensaio de citotoxicidade (fibrobaltos L929) pela presenca de TNF-a
desprendidos por macrofagos estimulados por Q, compésito Q/HAP (79/21 %m/m) e 0Sso
desproteinizado.

4.3.3 — AVALIACAO DA INTEGRAGAO DAS CELULAS COM O PHB/HAP (74/26)

Visando avaliar ndo apenas a biocompatibilidade, mas também a capacidade
de fixacdo e expansdo das células na superficie do compdésito foi realizado o
crescimento celular na superficie do compésito PHB/HAP (74/26 %m/m) como
descrito anteriormente e o material preparado para a analise no microscopio de
varredura. Apés 14 dias foi verificado que a superficie do compdsito PHB/HAP
(74/26) permitiu além da fixacdo a expansdo de fibroblastos L929, sendo possivel
visualizar por fotomicrografia (Figura 38 a-b). Isto demonstra além da
biocompatibilidade do compdsito que o material permitiu que as células realizassem
suas funcgdes fisioldégicas de aderéncia e expansao.

Associando a caracteristica de possibilitar o desenvolvimento de células na
superficie, o PHB/HAP torna-se um material interessante para ser utilizado como
arcabouco em tecido 6sseo engenheirado. Pois, segundo Ge et al. (2004) o material
de escolha deve fornecer caracteristicas como um sitio de ancoragem para células e
possuir estabilidade mecanica, este trabalho mostrou que esses compdsitos séo

possuidores dessas caracteristicas.
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Figura 38 — Micrografia eletronica de fibroblastos L929 (a) em expanséo, 2300X, (b)
formando monocamada, 200X; sobre o compésito PHB/HAP (74/26 %m/m).

A combinacao dos testes realizados permitiu concluir que o PHB, a Quitosana
e seus compositos nas diversas propor¢des ndo apresentam citotoxicidade ou acdo
pré-inflamatéria, mostrando na andlise quantitativa uma porcentagem de células
viaveis (fibroblastos L929 e osteoblastos primérios) em até sete dias de experimento
acima de 90% e nenhuma indugdo da sintese de TNF-a por macréfagos. A
viabilidade celular na presenca dos nossos materiais foi superior ao 0SSO
desproteinizado, material que ja esta sendo utilizado em determinadas indicacdes
clinicas.

Os testes de citotoxicidade dos materiais sdo de simples execucéo e causam
menos complicacdo que modelos animais. Alguns pesquisadores como Ge et al.,
2004 relacionaram os testes de cultura como ponto de partida para estabelecer que
0s materiais ndo sejam citotoxicos. Em experimentos futuros pretendemos avaliar
esses materiais em testes in vivo também.

A combinacdo dos testes escolhidos para este estudo permite avaliar
diferentes aspectos de biocompatibilidade dos materiais artificiais: a citotoxicidade, o
efeito dos compositos na fisiologia celular (diferenciacdo e proliferacdo) e
capacidade de estimular os macrofagos (efeito pro-inflamatério). Todos os testes sdo
rapidos e de facil execucdo, ndo exigem 0s reagentes caros ou equipamentos
sofisticados e podem ser utilizados em qualquer laboratério que pratica cultivo

celular.
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4.4 — AVALIACOES COMPARATIVAS

441 — ENTRE OS MATERIAIS FORMULADOS (PHB/HAP e Q/HAP) PARA
FUTURO USO COMO SUBSTITUTOS OSSEOS

Os compositos formulados com PHB exibiram propriedades mecéanicas como:
modulo de elasticidade em flexdo, taxa de deformacdo e resisténcia maxima a
fratura superiores em relagéo aos formulados com quitosana.

Ainda os formulados com PHB apresentaram propriedades referentes ao
comportamento dindmico-mecanico, como o modulo de armazenamento, valores
superiores refletindo uma caracteristica de maior dureza quando comparados aos
formulados com a quitosana.

Quanto a microestrutura os formulados com PHB, em especial 0 que possui
74% de PHB, apresentou maior exposicdo de HAP e maior quantidade de
porosidade nas regifes de fratura quando comparado aos da quitosana. Porém, o
formulado de Q/HAP (37/63) também mostrou exposicdo de particulas de HAP na
superficie da fratura. As caracteristicas da superficie sdo importantes para fixacéo e
crescimento celular. A exposicao das particulas de HAP estimula as atividades dos
osteoblastos e a presencga de poros serve como abrigo para as células estimulando
0 processo de nova formacao 0ssea.

Os formulados com PHB apesar de apresentarem resisténcia a fratura
reduzida em relagcdo a prépria matriz superaram essa propriedade mecanica se
comparada a HAP, mesmo quando utilizada na menor propor¢do, 30%. Também
superou a resisténcia a fratura se comparada a do 0sso natural.

Os formulados com quitosana também melhoraram a resisténcia a fratura
comparada a HAP apenas, em relacdo a quitosana sem mistura essa propriedade foi

reduzida e ndo alcangcaram a taxa de resisténcia do osso natural.

4.4.2 - ENTRE OS MATERIAIS FORMULADOS (PHB/HAP e Q/HAP) E MATERIAIS
INDUSTRIALIZADOS UTILIZADOS COMO SUBSTITUTOS OSSEOS

Todos os dois compdsitos apresentaram maior resisténcia a fratura e maior
moédulo elastico em flexdo quando comparados ao 0sso desproteinizado
industrializado analisado nesse trabalho.
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A taxa de deformacao apresentada pelo osso desproteinizado foi bastante
superior aos dois compésitos formulados.

Quando os materiais formulados nesse trabalho s&do comparados a outros
comerciais como triosite (60% HA, 40% a-TCP), biosorb (B-TCP), bioglass (24,5%
Na,O, 24,5% CaO, 45% SiO,, 6% P,0s) pode ser visto que a resisténcia maxima a

fratura é superior aos ja comercializados. Além disso, os materiais formulados

apresentam biocompatibilidade, comparavel aos ja comercializados.



CAPITULO 5 — CONCLUSOES

e Para os bicompésitos de PHB/HAP foi possivel concluir que o que possui
maior fracdo de matriz, PHB/HAP (74/26), apresenta maior porcentagem de
deformacé&o, permitindo seu uso em situacdes onde a exigéncia de maior
flexibilidade seja requerida.

e Ainda para os biocompoésitos PHB/HAP, 0 que possui maior porcentagem de
carga (HAP), com o médulo elastico 5,8 GPa, atendera melhor a exigéncia de
maior resisténcia, quando utilizados como preenchimento 4sseo.

e A incorporacdo das particulas de HAP nos biocompdsitos com PHB mostrou
como resultado propriedades mecéanicas melhores comparadas a matriz,
verificado para a composicdao PHB/HAP (54/46 %m/m) pelo aumento do
mdédulo de armazenamento para 5430 MPa a 25C e do modulo elastico para
4.5 GPa.

e Os biocompdésitos com a matriz polimérica de PHB e particulas de HAP
apresentaram temperatura de maxima taxa de degradacdo térmica superior
guando comparada a matriz sem carga, confirmando a interagdo das fases.

e A distribuicdo das particulas de HAP nos compdsitos com matriz de PHB,
verificada por microscopia eletronica de varredura, na regido de fratura,
indicou que a maior homogeinidade foi alcancada paro o biocompoésito
PHB/HAP (54/46 %m/m).

e Através do ensaio de DMA, o biocompédsito PHB/HAP (54/46) apresentou
moédulo de armazenamento de 5430 MPa a 25€C, maior que o observado
para o PHB puro. Este resultado mostrou que as particulas bem distribuidas
exerceram um efeito reforgo na matriz possibilitando assim a obtengao de um
material mais rigido.

e Nos biocompdsitos formulados, PHB/HAP e Q/HAP, nas distintas
composicoes, pode ser observado que a adicdo de HAP reduziu a
porcentagem de deformacgdo e a resisténcia maxima a fratura em relagédo a
matriz, sendo ainda assim comparaveis € mesmo superiores a alguns
biomateriais disponiveis comercialmente, como Vitoss, Pro-Osteon, Triosite,
dentre outros.

e A adicdo da HAP aos biocompdsitos com matriz polimérica quitosana e ou

poli(3-hidroxibutirato), reduziu levemente a temperatura de degradagéo da
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quitosana e do poli(3-hidroxibutirato) o que pode ser um indicio de boa
interacdo entre as fases.

Os biocompdsitos formulados, PHB/HAP e Q/HAP, nas distintas
composi¢cées, nao apresentaram citotoxicidade, mostraram uma alta
viabilidade celular, ndo desenvolveram resposta inflamatéria, permitindo
inclusive — PHB/HAP (74/26 %m/m) — a fixacao e expansdo de células em sua
superficie, sendo considerados biocompativeis.

Foi observada por microscépia otica, com luz visivel e fluorescéncia, uma boa
integracdo das células com os biomateriais testados PHB/X%HAP e
Q/X%HAP. Uma provavel migracdo de células nos biocompdsitos com
guitosana pode ser observada, pois estes biocompdésitos sdo transparentes

sob a luz visivel do microscépio.



SUGESTOES E RECOMENDACOES

e Introduzir de forma controlada e uniforme porosidade nos biocompdésitos,
devido a importancia desse fator para a reconstituicdo do tecido 0sseo.
e Avaliar a capacidade de migracdo e crescimento celular nos biocompdésitos

formulados através de testes in vivo, para complementar os resultados in vitro

ja obtidos.
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