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RESUMO

Para conseguir caracteristicas estruturais apropriadas a engenharia de tecido,
desenvolveu-se nesse trabalho um método de obten¢ao de matrizes macroporosas a partir
da formacao de espumas em solugdo sol-gel de vidro bioativo, sistema CaO-P,0s5-Si0;,
com adi¢cdo de surfactantes. Variou-se a composi¢do quimica do material base das
estruturas e a temperatura de tratamento térmico. Testes de bioatividade in vitro e
dissolugdo das estruturas de diferentes composi¢des e tratadas em diferentes temperaturas
de estabilizagdo foram realizados. Discutiu-se a caracterizacdo das estruturas, apos
tratamento térmico, dividindos-a em dois niveis de distribui¢do de tamanho de poros,
macro e meso. Para isso foram realizadas analises de porosimetria de mercurio, analise de
imagem (software Quantikov) e adsor¢do de nitrogénio, complementando essas
informacdes determinou-se ainda, a porosidade por técnica de Arquimedes. Foram
realizadas também andlises por difragdo de raios-X, espectroscopia de infra-vermelho por
transformada de Fourier (FTIR) e espectrometria de emissao por plasma (ICP). Imagens
de microscopia eletronica de varredura (MEV) foram obtidas e utilizadas para observagao
qualitativa do aspecto geral das estruturas. Apresenta-se também alguns resultados

preliminares de cultura de células do tecido 6sseo.

Os materiais das estruturas tratadas a 700°C se apresentaram amorfos e alguns picos de
fases cristalinas foram determinados para temperaturas mais altas de tratamento (800°C e
900°C). Os mesoporos apresentaram distribuicdo de tamanho de poros em torno de 10-
30nm, variando com a composi¢do em mol do vidro bioativo. O valor de area superficial
analisado foi de 60-170m%g, sendo que as amostras tratadas a temperaturas acima de
700°C apresentaram uma diferenga significativa de area superficial e volume de poros
indicando uma alta densificagdo da estrutura mesoporosa a partir dessa temperatura. A
distribuicao dos diametros de macroporos analisada variou na faixa de 70-500um. Os
teste in vitro ¢ a analise de FTIR indicaram que os vidros de diferentes composigdes

foram bioativos.
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ABSTRACT

In order to reach these specific structural features, it was developed during the present
work a processing method to obtain the macroporous structure by foaming different
compositions of sol-gel derived bioactive glasses solution, system CaO-P,0s-Si0,, with
the addition of surfactants. It was evaluated structures with different chemical
composition and temperatures of heat treatment. In vitro bioactivity and dissolution tests
were conducted. The characterization results of the structures after the stabilization heat
treatment were discussed. The network of the scaffolds was divided in two levels,
macroporous and mesoporous. Physical characterization of the samples consisted of
microstructural observation, pore size and textural analysis. For this the mercury
porosimetry, scanning electron microscopy, image analysis by software Quantikov and
nitrogen adsorption were performed. The porosity were calculated from Archimedes’
technique and compared with porosity analyzed by mercury porosimetry. Complementary
analysis of the materials was got from Fourier transform infrared spectroscopy (FTIR),
X-ray diffraction and Inductive Coupled Plasma Spectroscopy (ICP), for dissolution

evaluating. In addition, it was shown some results of the cell culture.

After thermal treatment at the 700°C for 4h, the material remained amorphous and some
crystallization could be observed for samples treated at 800°C and 900°C, in such case
some peaks of the crystalline phases Wollastonite, Bredigite and Nagelschimidtite were
identified. The mesoporous presented pore size distribution ranging from 10 to 30nm and
a specific surface area of 60-170m*/g at 700°C, varying with glass compositions. For
higher temperatures of stabilization this value was huge smaller, 3-7m?/g with small pore
volumes, this can be an indication of the high densification of the structures. Pore
diameters were in the range of 70-500um for the macroporous network. It was observed
from the in vitro tests and FTIR analysis that the structures developed in this work were

bioactivies.



1 INTRODUCAO

Grande parte dos avancos dos ultimos 20 anos em biologia ¢ medicina tem sido o
resultado dos avangos em biotecnologia. O amadurecimento e o refinamento destas
tecnologias tém sido diretamente responsaveis pelo explosivo avango no conhecimento
e procedimentos terapéuticos que nds temos observado. A medida que a ciéncia
biomédica se direciona para o século 21, o desenvolvimento de novas tecnologias e de
alternativas de menor custo para o tratamento de patogéneses ganha importancia
consideravel por facilitarem o processo de cura. Muitos avancos recentes em
biotecnologia tém sido os resultados de colaboracdes entre bidlogos e fisicos ou
engenheiros, tais como o desenvolvimento de imagem por ressonancia magnética,
técnicas de tomografia e laparoscopia assistidas por computador, biomateriais

adequados ao uso como tecidos artificiais ou como implantes de proteses.

A busca por novos biomateriais ou o aprimoramento destes, se justifica pela imensa
necessidade que o ser humano (e alguns animais) possui em repor ou regenerar uma
parte do seu organismo. Isso porque & medida que envelhecemos diversos 6rgaos do
nosso organismo estdo sujeitos a falhas devido a doencas degenerativas que surgem
com a idade. E, se ndo ¢ por causa desse processo natural, ¢ porque nés adquirimos uma
enorme capacidade de mutilagdo através de fratura e desfiguracdo do corpo humano,
que acontece em acidentes com veiculos, armas, ferramentas e pratica de esportes. Ha
ainda os problemas ou deficiéncias congénitas. Além de tragico, a perda da fungdo de
um o6rgdo ou tecido é um problema de custo muito elevado. Foi estimado que
anualmente nos EUA os gastos com saude, associados a problemas como os descritos,

superam 400 bilhdes de dolares [LANGER, 1997].

Uma conseqiiéncia destas causas naturais ou adquiridas de deterioracdo do corpo
humano ¢ que desde véarios séculos A.C. o homem utiliza diversos materiais para
reposi¢do de partes do corpo como por exemplo pernas de madeira, olhos de vidro,
dentes de porcelana, silicone, ceramicas, metais, etc. Alguns dados mais recentes
servem para demonstrar que o uso de biomateriais esta se ampliando e os dispositivos

biomédicos necessitam cada vez mais imitar biologicamente as fun¢des dos 6rgios e



tecidos. S0 nos EUA mais de 4 milhdes de pacientes sofrem queimaduras, infeccdes e
ulceras de pele; mais de 12 milhdes sofrem de diabetes; e, 2 milhdes de pacientes
sofrem devido & perda ou ma formagdo das estruturas de suporte tais como 0ssos
longos, cartilagens, tecido de ligacdo e os discos da coluna vertebral [LANGER, 1997].
Entre 1990 e 1997, a incidéncia de procedimentos de enxerto 6sseo neste pais aumentou

de 200.000 para 275.000/ano [BREKKE, 1998a].

No Brasil o quadro ¢ muito mais dramatico na medida que os niveis de renda e saude,
representados pelos altos indices de mortalidade infantil e baixa expectativa de vida em
relacdo aos paises de primeiro mundo, sdo baixos para a maioria da populacdo.
Problemas de disponibilidade de transplantes e aquisicdo de implantes sintéticos de

ultima geragao esbarram em dificuldades técnicas e econdmicas.

Segundo dados do Sistema Unico de Satide (SUS) para cada um milhdo de habitantes,
por ano, ha cinqiienta a sessenta mortes encefalicas contra duzentas a trezentas pessoas
que desenvolvem insuficiéncia renal cronica necessitando de transplantes, ou seja, a
chance de ser doador ¢ quatro a cinco vezes menor que a necessidade de um transplante
renal. Também segundo o SUS, noventa por cento em média das cirurgias que
envolvem transplantes ou implantes € coberto financeiramente pelo Governo. Isto
representa parte consideravel dos gastos de saude do Governo que em 2000 foram de
3,17% do Produto Interno Bruto (PIB), ou seja, aproximadamente vinte bilhdes de
dolares. A maioria dos planos privados de satide ndo cobre este tipo de tratamento, cujo
custo médio pode variar de R$8000,00 a R$40000,00. A fundagao Sdo Paulo Interior
Transplante (SPIT), da Universidade de Sao Paulo (USP), estima em mais de quatro mil
o numero de pacientes na fila de espera do Hospital das Clinicas da USP, e mais de
trinta e duas mil pessoas a espera de doadores no Brasil, nimero este que aumenta em

oito pessoas por dia tornando o quadro muito dramatico.

Dados dos Estados Unidos mostram que mais de 8 milhdes de cirurgias sao realizadas
por ano no intuito de ser reparar falhas em 6rgaos e tecidos motivadas por patogenias ou
traumas. O autoenxerto ¢ reconhecido como o material padrao para enxerto 6sseo para a

maioria, ou todas, as indicacdes de implantes. Entretanto, os autoenxertos possuem



limitagdes conhecidas, tais como depressao local no doador, potencial de reabsor¢ao,
tamanho que ndo combina e um volume inadequado de material para enxerto. Uma
alternativa para o autoenxerto ¢ a preparacao de ossos de doadores da mesma espécie e
organismo diferente (aloenxerto), procedimento que oferece algumas vantagens e riscos
como a transmissdo de doencas. A disponibilidade de proteinas osteoindutivas
altamente puras tornou possivel considerar a fabricacdo de dispositivos sintéticos,

osteoindutivos para substituir os enxertos 6sseos [BREKKE, 1998a].

Atualmente o melhor meio de se recuperar a perda de 6rgdo ou tecido ¢ a cirurgia
reconstrutiva ou transplante, ou o uso de dispositivos mecanicos (ex. maquina de
dialise). A reconstrugdo cirurgica pode resultar em problemas de longo prazo e o

transplante ¢ limitado pela escassez de doadores [LANGER, 1997].

Para contornar esses problemas, um novo campo de pesquisa, conhecido como
Engenharia de Tecido tém crescido nos ultimos anos. Engenharia de Tecido pode ser
definida como a "combinagdo dos principios e métodos das ciéncias da vida com
aqueles de engenharia para elucidar o entendimento fundamental das relagdes estrutura-
funcdo em tecidos normais e doentes, para desenvolver materiais e métodos de
reparagdo de tecido danificado ou enfermo e para criar substitutos completos para
tecidos" [PUTNAM, 1996]. A Figura 1.1 representa de forma esquematica a engenharia
de tecido. Células sdo retiradas de tecido adjacente ao sitio de defeito Osseo.
Dispositivos sdo construidos com essas células quando estas se desenvolvem em uma
estrutura tridimensional porosa bioabsorvivel, resultando no que se pode chamar de um
compdsito, material sintético como substrato e células. Esse dispositivo pode ser

implantado no local que necessita recuperagao.

A esséncia das tendéncias atuais ¢ despertar a capacidade do corpo para regeneragdo
dando a este assisténcia na forma de matrizes tridimensionais, remodelaveis e
bioabsorviveis, moléculas e células instrutivas, se essas ndo estdo disponiveis para
serem mobilizadas. Para se alcangar esse objetivo € necessario esforco multidisciplinar
incluindo microanatomia, biologia celular e molecular desenvolvidas, imunologia,

ciéncia de materiais e alguns ramos da engenharia [BELL, 1997].
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Figura 1.1 - Representagdo esquematica da engenharia de tecido.

Assim, o que antes era chamado cirurgia reconstrutiva passou a ser chamado
Engenharia de Tecido, porque o foco da atengdo em projetos de componentes
substitutos para partes do corpo mudou drasticamente para os componentes bioldgicos
dos tecidos, as células do corpo e a matriz extracelular. As células sao responsaveis pela
construcao dos tecidos em organismos vivos durante seu desenvolvimento e através da

vida e a matriz extracelular consiste de um complexo de secre¢des celulares.

As origens da matriz extracelular devem ser bem analisadas quando se concentra em
projeto de tecidos. Os tecidos sdo comunidades de células nas quais individualmente ou
em pequenos grupos, assim como grandes aglomerados ou placas, sdo rodeadas ou
apoiadas pelas matrizes extracelulares. A matriz extracelular ¢ um material
extremamente complexo de alta diversidade molecular e singularidade
microarquitetural. Se a matriz tridimensional ou scaffold, usada como o componente
extracelular do tecido que estd sendo projetado, for muito simplificada sua aplicagdo
nesse caso pode ser limitada. Se esta ndo for capaz de fornecer os sinais necessarios
para as células, que sdo semeadas nesta matriz in vitro ou mobilizadas por esta in vivo,
construirem o tecido, todo o processo de regeneracdo pode falhar. Um atributo

potencialmente valioso dos materiais ndo celulares, instalados in vivo como precursores



de tecidos, ¢ a habilidade destes em mobilizar células apropriadas dos tecidos vizinhos,
circulando fluidos corporais ou fontes de células mae ou células tronco (stem cells),

tornando desnecessario povoar as proteses com células antes da implantagao.

A matriz porosa fornece o suporte necessario para as cé€lulas preservarem sua funcao de
diferencia¢do e define a forma limite do novo tecido [CRANE, 1995]. Estruturas
macroporosas desenvolvidas a partir de polimeros sintéticos, cerdmicas (hidroxiapatita,
fosfatos de calcio), vidros bioativos e alguns materiais naturais como 0sso, corais e
compositos colageno-glicosaminoglicano (pele artificial) [LANGER, 1997], estao sendo
investigados como andlogos aos elementos estruturais das matrizes extracelulares
naturais a fim de fornecerem resisténcia e integridade estrutural ao tecidos projetados
[MALEKZADEH, 1998; CRANE, 1995; DEGROOT, 1997; WINTERMANTEL, 1996
etc]. Tais estruturas fornecem um mecanismo para o transplante e a localizagdo celular,
definem o espago potencial para o desenvolvimento do tecido pelo fornecimento de
suporte mecanico e determinam a morfologia grosseira do tecido projetado. Estes
dispositivos estdo bem adaptados para liberacdo de um grande numero de células devido
a alta porosidade e grande area superficial. A estrutura macroporosa permite ainda, a
vascularizagdo e a integracdo estrutural do novo tecido com o tecido natural
circundante. Outro aspecto importante a ser considerado nestes dispositivos € a sua
biodegradacdo. A degradacdo da matriz porosa acompanhando o desenvolvimento do
tecido conduzird a um novo tecido completamente natural sem nenhum elemento

sintético permanente [PUTNAM, 1996].

O foco desse trabalho ¢ o desenvolvimento de substratos para engenharia de tecido
0sseo. Ha muitas razdes clinicas para desenvolver alternativas para a regeneracao deste
tecido, incluindo a necessidade por materiais de preenchimento mais eficientes que
podem ser usados na reconstrucdo de grandes defeitos ortopédicos. Os dispositivos para
engenharia de tecido o6sseo e cartilagem devem apresentar sinergia para ambas
estratégias indutivas e condutivas sujeitas ao controle pelo movimento e a biomecanica
[REDDI, 1994]. Alguns estudos prévios t€ém mostrado que as ceramicas de fosfato de
calcio sdo capazes de induzir a osteogénese quando implantadas em sitios ndo 6sseos,

mas essa habilidade depende tanto das espécies de animais [YANG, 1996], quanto dos



tipos de ceramica, que podem ter diferentes composi¢des de fases e estrutura porosa e
da superficie [YANG, 1997; KLEIN, 1994; GARDELLA, 1996; PEREIRA, 1995]. Os
vidros bioativos tanto quanto a hidroxiapatita (HA) e alguns fosfatos de célcio
(trifosfato de calcio-TCP, tetrafosfato de calcio-TTCP) promovem também a formagdo
6ssea com mecanismo distinto para esses materiais [GARCIA, 1998; FURUSAWA,
1998]. Ja se sabe que a taxa de degradacdo dos vidros bioativos ¢ maior [GREENSPAN,
1998; PEREIRA, 1994b] do que a dos fosfatos de célcio (HA, TCP) e o controle dessa
caracteristica ¢ melhor para os vidros pois nesse caso a degradacdo depende da
composi¢ao quimica do material [HENCH, 1980; CHEN, 1998] e em fosfatos de célcio
depende da fase presente. O TCP possui uma taxa de degradacdo mais elevada do que

HA [ZYMAN, 1998].

Muitos materiais ja usados como materiais para implantes apresentam caracteristicas
que os tornam candidatos para serem usados em engenharia de tecido dsseo, se obtidos
com uma arquitetura e composi¢do adequados. O vidro bioativo foi escolhido para
como material-base para a constru¢do de estruturas tridimensionais porosas porque
muitos resultados apresentados na literatura mostram que esse biomaterial apresenta
excelentes propriedades de osteoindugdo e osteocondugdo, bioatividade e
degradabilidade controlada quando o pé ¢é utilizado em culturas de células. E de
fundamental importancia conhecer o comportamento das estruturas tridimensionais
apropriadas para engenharia de tecidos em testes de bioatividade e dissolu¢do além da

cultura de células.

Assim, sera apresentada uma revisdo nos proximos capitulos abordando todos os
aspectos relacionados a engenharia de tecido ¢sseo. Isso significa uma revisdo sobre (i)
alguns biomateriais candidatos a regeneragdao deste tecido, com enfoque nos vidros
bioativos que serdo utilizados; (i1) revisdo das defini¢des classicas de Engenharia de
Tecido e questdes bioldgicas e de engenharia relacionadas ao assunto; (iii)
processamento sol-gel, que foi utilizado juntamente com técnicas de formagdo de
espumas na sintese das matrizes porosas e (iv) relagdo de processos de obtengdo de
matrizes porosas. Em seguida apresenta-se o capitulo Metodologia onde foi descrito o

procedimento utilizado para a determinag¢do do método de obtencao das espumas de sol-



gel e procedimentos relacionados. O capitulo de Resultados e Discussdes apresenta os
resultados de andlise das estruturas obtidas comparados aos resultados da literatura.

Completando, ha o capitulo das conclusdes e sugestdes para trabalhos futuros.



2 OBJETIVOS

Desenvolver um método para elaboracdo de matrizes tridimensionais de vidro bioativo,
sistema Ca0-Si0,-P,Os, com poros interconectados, bioreabsorvivel com taxa de
degradagdo controlavel, para aplicacdo em engenharia de tecido 6sseo. Introduzir a
hierarquia desejada, macroporos e mesoporos, as estruturas através de espumas
produzidas em solugdo sol-gel com adi¢dao de surfactante. Variar alguns parametros do
processamento, composi¢cao quimica do vidro, concentragdao de surfactante, temperatura
de tratamento térmico, etc, relacionando-os as caracteristicas desejaveis para a
aplicacdo. Avaliar a bioatividade e dissolugdo das estruturas porosas em fluido

fisiologico simulado (ou Simulated Body Fluid-SBF).



3 REVISAO BIBLIOGRAFICA

3.1 Biomateriais

O grande desafio das pesquisas com biomateriais ¢ que todos os dispositivos para
implante substituem tecidos vivos cujas propriedades fisicas, quimicas e Opticas, etc.
sdo um resultado de milhares de anos de evolucdo, e, os quais tém a capacidade de
crescer, regenerar € se reparar em alguns casos. A interagao dos diversos fatores fisico,
bioldgico, clinico e tecnologico deve ser considerada quando os biomateriais sdo usados

para reparagdo ou regeneragdo de partes do corpo humano [HENCH, 1998b].

Os materiais utilizados na substitui¢cdo de ossos devem apresentar propriedades fisicas e
bioldgicas compativeis com os tecidos vivos hospedeiros, de modo a estimular uma
resposta adequada dos mesmos. Tais propriedades caracterizam a biocompatibilidade.
Os materiais sintéticos comumente utilizados para estes fins podem ser metais,

polimeros, compdsitos, ceramicas € vidros.

A biocompatibilidade e o controle da interface biomaterial/tecido sdo problemas
primordiais neste campo das ciéncias dos materiais. Biocompatibilidade ¢ a capacidade
de um material funcionar com uma resposta apropriada do hospedeiro em uma aplicagao
especifica. Refere-se a habilidade do dispositivo continuar exercendo a sua fun¢do por
um periodo de tempo tdo longo quanto necessario. Para que um material seja
biocompativel, este ndo deve afetar negativamente o ambiente fisioldégico que por sua
vez nao afetaria o material prejudicialmente. Exemplos de possiveis efeitos dos
biomateriais em ambientes vivos devido a deficiéncia de compatibilidade sangiiinea sao
trombogenicidade e a indug¢do da destrui¢do das células vermelhas do sangue. Os
biomateriais ndo devem ser carcinogénicos, mutagénicos € provocar resposta
imunologica. Além disso, devem apresentar estabilidade quimica ou comportamento
quimico compativel com a sua aplicacdo, as vezes se deseja que estes sejam

reabsorviveis.
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As reacdes que podem ocorrer na interface biomaterial/tecido dependem, dentre
diversos fatores do tipo de material usado na confeccdo do implante. Se o material é
toxico o tecido adjacente morre; se o material ¢ atdxico e biologicamente inativo, uma
capsula de tecido fibroso se forma ao redor do implante, com espessura variavel; se o
material ¢ ndo toxico e biologicamente ativo (bioativo), estabelecem-se ligagdes que
unem os dois lados formando uma interface entre o implante e os tecidos adjacentes; e,
finalmente, se o material ¢ atoxico e se dissolve (reabsorvivel), entdo o tecido adjacente

o substitui.

Um exame detalhado em nivel molecular dos eventos na interface implante/tecido ¢
possivel atualmente devido aos avancos nos procedimentos de isolamento e cultura de
células, uso da biologia molecular associada a técnicas de bioquimica e o
estabelecimento de um novo campo de pesquisa biologica/biomédica: engenharia de

tecido e celular [DEE, 1996].

E importante para quem vai desenvolver os dispositivos biomédicos ter diversas opgdes
de biomateriais disponiveis, j& que cada aplicacdo exige um Unico ambiente para
interagdes célula-célula. Tais aplica¢des relacionadas por Lanza et al incluem: (a)
suporte para o crescimento do novo tecido (a comunicacdo célula-célula, a
disponibilidade de nutrientes, fatores de crescimento e¢ agentes farmacologicamente
ativos devem ser maximizados); (b) prevencdo da atividade celular (¢ indesejavel, onde
o tecido cresce, como por exemplo em adesdes cirurgicamente induzidas); (c) resposta
guiada do tecido (realgando uma resposta particular da célula enquanto se inibem
outras); (d) aumento da fixacdo celular e sua subseqiiente ativagdo (fixacdo de
fibroblastos, proliferagdo e producdo de matriz extracelular); (e) inibi¢do de fixagdo
celular e/ou ativacao (por exemplo fixagao de plaquetas em um enxerto vascular); (f)
preven¢do de resposta biologica (por exemplo bloqueando anticorpos contra enxertos
provenientes de outras espécies ou da mesma espécie, que sao usados em transplantes)

[LANZA, 1997].

A aplicagdo de biomateriais adaptados para substituicdo Ossea ¢ limitada pelas

propriedades desses materiais. Para a substitui¢do de articulagdes sujeitas a carga, em
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particular a substituicao total de quadril, os metais ainda sdo escolhidos por causa da
estabilidade mecanica que esses materiais apresentam, apesar do problema de fratura
por corrosdo ter sido observado em alguns estudos de longo periodo. O tempo de
sobrevivéncia da maioria dos implantes metalicos ¢ limitado devido a caréncia de
biocompatibilidade. Os acgos inoxidaveis e as ligas Co-Cr sdo relatadas por mostrarem
desgaste e corrosdo durante contato por longo tempo com fluido fisiologico e tecidos.
Algumas vezes um indesejavel derrame de ions metélicos tdxicos provenientes do
implante, causa uma resposta inflamatoria nos tecidos vizinhos resultando na formagao

de uma encapsulagao fibrosa do implante.

Atualmente tem-se dado maior aten¢do aos materiais bioativos. As ceramicas de fosfato
de calcio e os vidros bioativos estdo sendo amplamente estudados por apresentarem
excelentes propriedades de ligacdo com o osso. As ceramicas de fosfato de célcio tém
uma grande semelhanc¢a com a hidroxiapatita, o mineral mais importante da constitui¢ao
do tecido 6sseo vivo [VROUWENVELDER, 1993]. Outros materiais apresentam
algumas propriedades igualmente favoraveis a sua aplicagdo como substrato para
regeneragdo do tecido dsseo. Alguns serdo brevemente descritos ao longo desse

capitulo.

Os biomateriais se dividem em naturais e sintéticos. Entre os biomateriais naturais estao
por exemplo o osso autégeno e o coldgeno. Ja os biomateriais sintéticos subdividem-se

em: polimeros, compositos, ceramicas e metais.

3.1.1 Biomateriais Naturais

Tecidos bioldgicos e 0sso

A retirada de tecido de um paciente do sitio doador e o transplante deste para um sitio
hospedeiro, as vezes até mantendo o suprimento de sangue, tem sido o melhor padrao
de muitos procedimentos cirirgicos tais como fusdo vertebral e cirurgia de revisao,
devido ao fato de ndo existir a possibilidade de rejei¢dao, pois o material ¢ obtido do

tecido 6sseo do proprio paciente. Este tipo de enxerto, chamado autoenxerto, provoca
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preocupacgoes €ticas ou imunoldgicas minimas, mas possui importantes limitagdes como
disponibilidade, principalmente, tendéncia a reabsor¢do e algumas vezes um

comprometimento das propriedades biomecanicas.

O osso autogeno pode ser obtido de duas maneiras para a utilizagdo em cirurgias. A
primeira ¢ a criacdo de um alvéolo cirurgico provocado proximo ao sitio da cirurgia.
Ap0s trinta dias o alvéolo ¢ reaberto, o material ostedide do alvéolo ¢ retirado com uma
cureta e colocado no leito cirargico previamente preparado. O fator limitante ¢ que deve
haver osso disponivel para a criacdo do alvéolo cirargico e a quantidade de material
conseguido ¢ muito pequena restringindo-se entdo a pequenas cirurgias. O fator

desgastante para o paciente ¢ a necessidade de trés intervengdes cirurgicas.

Uma solugdo parcial para algumas das limitagdes do autoenxerto ¢ o uso de transplante
de tecido de doadores humanos, um homoenxerto, assim como transplante vivo (ex.
coragdo, coragdo-pulmao, rim, figado, retina) ou a partir de cadaveres (osso congelado a
seco). A disponibilidade, a necessidade de drogas imunossupressoras, preocupacdes
com contaminagdes virais, etc, as questdes éticas e religiosas, todos esses fatores

limitam o uso dos homoenxertos.

A segunda maneira de obtengdo de osso autdgeno € a retirada cirurgica de fragmentos
de osso calcificado do tecido 6sseo distante da intervengao cirargica. O tecido 0sseo
escolhido pode ser de diversas partes do corpo como maxilar, quadril, fémur etc

[HENCH, 2000].

A terceira opgao nesse sentido seria os transplantes de outras espécies vivas e nao-vivas,
chamado heteroenxerto ou xenoenxerto. Os xenoenxertos nao-vivos, quimicamente
tratados sao rotineiramente usados como substitui¢des de valvulas cardiacas (suino) mas
os substitutos de ossos de bovinos tém sido gradualmente abandonados. O uso de
heteroenxerto vivo, modificado geneticamente, ¢ controverso ¢ raramente usado

atualmente [HENCH, 2000].
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Coléageno

O colageno ¢ o principal componente dos tecidos das articulagdes dos mamiferos
representando aproximadamente 30% de toda a proteina contida no corpo humano. E
encontrado em todos os principais tecidos que requerem resisténcia e flexibilidade (por
exemplo pele, o0sso). Quatorze tipos de colageno ja foram identificados, o mais
abundante ¢ o tipo I. Por causa da sua abundancia e propriedades fisicas e bioldgicas
unicas, o colageno tipo I tem sido usado extensivamente na formula¢ao de materiais
biomédicos. Este tipo de coldgeno ¢ encontrado em altas concentracdes em tenddes,
pele e osso, os quais sdo, conseqiientemente, fontes convenientes e abundantes para

isolamento deste polimero natural.

As moléculas individuais de colageno se polimerizam espontanecamente in Vvitro em
fortes fibras que podem ser subseqiientemente transformadas em estruturas organizadas

maiores.

O uso de matrizes colagenas oferece um beneficio adicional para reparo de tecido mole,
j& que sua resisténcia mecanica, a imido e a seco, permite suturar o material ao tecido,

dessa maneira fornecendo um molde para seu o crescimento global.

Fosfatos e Carbonatos Naturais

Material encontrado na natureza em corais e crustaceos, o chitin ¢ composto
principalmente de carbonatos. A degradacdo de chitin resulta em 4gua, ions carbonatos
e dioxido de carbono. Compostos nao toxicos. Estes compostos ja sdo comuns no
organismo. O &cido carbonico, por exemplo, ¢ um controlador do nivel de pH do sangue
e os seus subprodutos podem ser facilmente decompostos e excretados através da
respiracdo. A estrutura do chitin ¢ muito similar a do osso, isso favorece seu uso em
reparos de tecido 6sseo [WAN, 1998]. Infelizmente esse material ndo possui resisténcia
mecanica suficiente para reparar ossos longos. E ainda, medicamentos devem ser usados

para prevenir coagulacdo e sua rejei¢do pelo organismo. Alguns trabalhos de pesquisa
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[SIVAKUMAR, 1996] mostraram também a obten¢do de um tipo de hidroxiapatita a
partir do processo de troca hidrotermal, onde o carbonato de calcio presente em um
coral marinho (coral do género Goniopora) ¢ convertido em hidroxiapatita, denominada
hidroxiapatita coralina. Esse coral existe em abundancia na costa sudeste da India e,
também por apresentar uma estrutura porosa com poros interconectados, acredita-se que

esse material possa ser desenvolvido para aplicagdo em substitutos 6sseos.

3.1.2 Biomateriais Sintéticos

Polimeros Biodegradaveis

Os polimeros biodegradaveis tém sido amplamente empregados como materiais de
implante e sdo também largamente investigados como substrato para engenharia de

tecido, como pele artificial por exemplo [PACHENCE & KOHN, 1997].

A principal razdo de se querer um material degradavel ¢ que os médicos desejam ter
dispositivos que possam ser usados como um implante € que ndo necessitem uma
segunda intervengdo cirtirgica para sua remog¢do. Além de eliminar a necessidade de
uma segunda cirurgia, a biodegrada¢ao pode oferecer outras vantagens. Por exemplo,
um osso fraturado que foi fixado por um implante de aco inoxidéavel rigido, nao-
biodegradavel pode fraturar novamente durante a remog¢ao desse implante. Como a
tensdo ¢ suportada pelo rigido ago inoxidavel, o osso ndo ¢ capaz de receber carga
suficiente durante o processo de recuperagdo. Portanto, um implante fabricado a partir
de um polimero biodegradavel pode ser projetado para degradar a uma taxa em que
vagarosamente se transferird carga para o osso em recuperagdo. Outro uso interessante
para o qual os polimeros biodegradaveis oferecem enorme potencial ¢ como base para
liberagao controlada de medicamentos, tanto como um sistema Unico como em

conjuncdo em um dispositivo médico [PACHENCE & KOHN, 1997].

Na primeira metade do século passado, as pesquisas sobre materiais sintéticos a partir
de 4cido glicolico e outro acidos a-hidroxidos foram abandonadas porque os polimeros

resultantes eram muito instaveis para uso industrial de longo prazo. Entretanto, esta
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grande instabilidade, fundamental para a biodegradacao, tem sido considerada de
extrema importancia em aplicagdes médicas hd mais de trés décadas. Os polimeros
preparados a partir do 4cido glicdlico e &cido latico tém uma variedade muito grande de
usos na industria médica, iniciando com as suturas biodegradaveis aprovadas pela
primeira vez nos anos 60. Desde entdo, diversos produtos baseados nos acidos latico e
glicdlico-e outros materiais, incluindo poli(dioxanone), copolimeros poli(carbonato
trimetilene) e copolimeros e homopolimeros poli(e-caprolactone)-tém sido aprovados
para o uso como dispositivos médicos. Além desses dispositivos ja aprovados, diversas
pesquisas continuam sobre polianidridos, poliortoesters, polifosfazanos e outros

polimeros biodegradaveis.

Os polimeros biodegradaveis sintéticos oferecem maiores vantagens do que os materiais
naturais. Esses materiais podem ser projetados para oferecer uma faixa mais ampla de
propriedades e uniformidade mais previsivel por lote do que os materiais provenientes
de fontes naturais. Os polimeros sintéticos representam também uma fonte mais

confiavel de matérias-primas, a qual esta livre de preocupagdes com imunogenicidade.

O critério geral para selecdo de um polimero que serda usado como biomaterial ¢

combinar as propriedades mecanicas e o tempo de degradacdo a necessidade da

aplicagdo. O polimero ideal para uma determinada aplicagao deve:

e Ter propriedades mecanicas que combinem com a aplicacdo, permanecendo
suficientemente resistente até que o tecido em torno do implante seja
recuperado.

e Nao provocar uma resposta toxica ou inflamatoria.

e Ser metabolizado pelo organismo ap6s cumprir seu proposito, sem deixar tragos.

e Ser facilmente processavel na forma do produto final.

e Demonstrar validade aceitavel.

e Ser facilmente esterilizado.

Os fatores que afetam a performance mecanica de polimeros biodegradaveis incluem

selecdo de mondmeros, selegdo de iniciadores, condigdes de processo e a presenga de
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aditivos. Estes fatores por sua vez influenciam a hidrofilicidade e a cristalinidade dos
polimeros, as temperaturas de fusdo e transi¢cdo vitrea, o peso molecular, a distribui¢ao
do peso molecular, os grupos extremos, a seqiiéncia de distribuicdo (aleatoria ou blocos)
e a presenca de mondmeros residuais ou aditivos. Além disso, estudam-se também os

efeitos das variaveis acima sobre a biodegradacao.

A seguir apresentam-se algumas caracteristicas de polimeros biodegradaveis que estdo
sendo comumente usados ou investigados para uso em fechamento de ferimentos
(suturas, grampos); dispositivos de fixagdo ortopédica (pinos, hastes, parafusos,
ligamentos); aplicagdes odontoldgicas (regeneracdo guiada de tecido); aplicacdes

cardiovasculares (enxertos); e, aplicacdes intestinais.

PGA, PLA e seus copolimeros

Entre os dispositivos biodegradaveis os mais populares sdo acido polilatico (PLA) e
acido poliglicolico (PGA). Estes materiais tém sido estudados por mais de 40 anos. De
Groot et al descreveram que nos anos 60 foi reportado o uso desses polimeros como
suturas biodegradaveis e também como hastes para reparacao de fraturas em mandibulas
de cachorros, dessa forma gerando interesse na aplicacdo desses materiais em medicina
[DE GROOT, 1997]. Os dispositivos de fixacdo feitos de PLA e PGA, ou seus
copolimeros tendem a degradar (perder massa devido a reabsor¢cdo ou dissolugao do
biomaterial) lentamente com o tempo in vivo. A degradagdo entdo, resulta na redugao do
peso molecular, mudangas estruturais e reducdo na resisténcia e rigidez [DE GROOT,
1997]. Devido a este ltimo efeito, tais biomateriais sdo obviamente apropriados para
fixagdo de fratura 6ssea onde uma gradual transferéncia de carga para reparar o tecido
pode virtualmente eliminar a tensao de cisalhamento e a osteopenia. Em outras palavras,
como o dispositivo degrada suas propriedades mecénicas deterioram-se e assim pode
suportar somente um nivel decrescente de carga, o que resulta em carregamento gradual
do osso suportado ou reparado. Provavelmente a vantagem mais significativa de se usar
materiais biodegradaveis é a propriedade que estes apresentam de serem absorvidos in

situ, o que torna desnecessario um segundo procedimento cirurgico para remogao do
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aparelho. PLA, PGA e seus copolimeros tém sido usados para fabricar substitutos de

enxerto 0sseo e sistemas de liberagcdo de proteinas osteogénicas ou drogas.

O PGA ¢ altamente cristalino, portanto apresenta alto ponto de fusdo, e sua solubilidade
em solventes organicos ¢ baixa. O PGA foi usado no desenvolvimento da primeira
sutura sintética absorvivel. A cristalinidade do PGA em suturas cirtirgicas € tipicamente
na faixa de 46-52%. Devido a sua natureza hidrofilica, as suturas cirtirgicas feitas de
PGA tendem a perder suas propriedades mecanicas rapidamente, isso ocorre durante um

periodo que varia de 2 a 4 semanas pds-implantagao.

Devido a presenca de um grupo metil extra, compondo a cadeia organica, no acido
latico, o PLA ¢ mais hidrofobico que o PGA. A hidrofobicidade do PLA limita a taxa de
absorc¢ao de agua de filmes finos em aproximadamente 2%. Além disso, o PLA ¢é mais

soluvel em solventes organicos que o PGA.

As diferencas na cristalinidade de D,L-PLA e L-PLA t€m consequéncias de importancia
pratica: como o D,L-PLA ¢ um polimero amorfo, este ¢ usualmente considerado para
aplicagdes tais como liberacdo controlada, onde ¢ importante haver uma dispersdo
homogénea de espécies ativas dentro de uma matriz monofésica. Por outro lado, o
polimero L-PLA semicristalino ¢ preferido em aplicagdes em que alta resisténcia
mecanica e tenacidade sdo requisitos basicos—por exemplo, suturas e dispositivos

ortopédicos [ATHANASIOU, 1997].

Metais

Os metais tém sido usados de varias formas como implantes. O primeiro metal
desenvolvido especificamente para uso humano foi o “Sherman Vanadium Steel”, que
foi utilizado para fabricar chapas e parafusos. A maioria dos metais tais como Fe, Cr,
Co, Ni, Ti, Ta, Mo e W usados para fabricacdo de implantes podem ser tolerados pelo
organismo em quantidades diminutas. Algumas vezes esses elementos metéalicos, em
sua forma natural, sdo essenciais nas func¢des celulares (ex: Fe) ou na sintese da

vitamina Bj, (Co), mas em grandes quantidades podem se tornar toxicos. A
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biocompatibilidade de implantes metalicos € assunto que causa preocupacao
consideravel por causa da corrosdo provocada pelo ambiente hostil do organismo. A
conseqiiéncia da corrosdo ¢ a perda de material, o que enfraquece o implante, e
provavelmente mais importante, os produtos da corrosdo se espalham para dentro dos
tecidos resultando em efeitos indesejaveis. Alguns materiais como o aco inoxidavel 316
e 316L sdo mais resistentes a corrosdo e, portanto, sdo mais amplamente utilizados
como material de implante. O cromo ¢ o principal responsavel pela resisténcia a

corrosao desses agos.

Do ponto de vista da estabilidade quimica, alguns metais usados em implantes,
apresentam baixa resisténcia a corrosdo em ambientes como o do organismo humano. O
resultado disso ¢ a degradacdo desses metais em oOxidos e hidroxidos ou outros
compostos que podem ser toxicos para os tecidos/células do corpo. A resisténcia a
corrosdo ¢ entdo um importante aspecto da biocompatibilidade. Outra desvantagem ¢

que os metais em geral ndo apresentam boa adesdo ao tecido oOsseo vizinho ao

transplante.

Tentativas de se usar Ti para fabricagdo de implantes datam do final dos anos 30.
Descobriu-se que o titdnio podia ser tolerado em fémur de gatos tanto quanto o ago
inoxidavel ou uma liga CoCrMo. Sua densidade relativamente baixa (4,5g/cm’
comparado com 7,9g/cm’ do aco inoxidavel, 8,3g/cm’ de CoCrMo fundido e 9,2g/cm’
de CoNiCrMo trabalhado), boas propriedades quimicas (resisténcia a corrosdo),
mecanicas e boa biocompatibilidade sdo caracteristicas importantes para sua aplicacdo
em implantes. Diversos estudos apresentam o uso de Ti e ligas de Ti com recobrimento
de HA porosa para implantes ortopédicos ou dentarios [DEKKER, 1998; HENCH,
1998b].

Desde quando se iniciou pesquisa sobre o uso de metais como biomateriais, existiam
questdes que exigiam investigacdo adicional: a interagdo do metal com o ambiente
biologico e os mecanismos de degradacao nao-eletroquimicos incluindo as interagdes
metal-proteina. Alguns estudos foram entdo realizados a fim de se estabelecer as

interagdes de alguns metais com o ambiente biologico. Gardella e De Gatica
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observaram que quando alguns implantes sdo inseridos no corpo humano, hd uma
resposta inflamatoria na qual o perdxido de hidrogénio ¢ liberado [GARDELLA, 1996].
A conseqiiéncia desta interagdo entre o material do implante e o H,O, ¢ muito
importante porque radicais livres, agentes potenciais para a deterioracdo celular, sdo
formados nesse estagio e o destino do implante pode depender da sua habilidade em
sustentar ou interromper a formacao destes radicais livres. Foi proposto que a resposta
inflamatoria para um implante metalico pode mudar drasticamente a estrutura e
reatividade desta supostamente inerte e certamente biocompativel classe de materiais
metélicos para implantes. Esses fatores podem justificar o uso dos recobrimentos de

material ceramico em substratos metalicos.

Bioceramicas

A década de 70 marcou o inicio do uso mais intenso de materiais ceramicos com
propriedades que possibilitam a sua classificagdo como biocerdmicas. A primeira
bioceramica de uso muito difundido neste periodo foi a alumina densa (a-Al,O3), que se
apresenta como bioinerte. Este material, devido a sua boa biocompatibilidade e elevada
resisténcia mecanica, vem sendo usado com frequéncia em proteses ortopédicas que
substituem ossos ou parte deles que sdo submetidos, na sua atividade funcional, a

esfor¢os elevados [KAWACHI, 2000].

Durante os ultimos quarenta anos tem ocorrido uma revolugdo no uso de ceramicas para
aumentar a qualidade de vida do homem: o desenvolvimento de ceramicas
especialmente projetadas e fabricadas para o reparo e reconstru¢do de partes do corpo
doentes, danificadas ou deterioradas (devido a idade). As ceramicas usadas para esse
proposito sdo chamadas bioceramicas. A maioria das aplicacdes de bioceramicas esta
relacionada ao reparo do sistema de sustentacdo do corpo, composto de o0ssos,

articulagdes e dentes, seus tecidos duros e moles. O osso ¢ especialmente vulneravel a

O~

fraturas devido a perda de densidade Ossea e resisténcia com a idade. Este efeito
observado principalmente nas mulheres por causa das mudangas hormonais associadas
com a menopausa. A densidade dssea decresce porque as células do crescimento 0sseo

(osteoblastos) tornam-se progressivamente menos produtivas na formacdo de tecido
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novo e reparacao de microfraturas. A densidade mais baixa deteriora gravemente a
resisténcia do osso poroso chamado trabecular ou osso esponjoso, localizado nas
extremidades de ossos longos e em vértebras. E a infeliz conseqiiéncia ¢ que muitas
pessoas idosas fraturam seus quadris ou t€ém uma vértebra arruinada e problemas de

coluna.

As ceramicas sdo também usadas para substituir partes do sistema cardiovascular,
especialmente valvulas cardiacas, onde se aplica carbono pirolitico puro ou como
recobrimento. Formulacdes especiais de vidros sdo também usadas de forma terapéutica

para o tratamento de tumores.

As bioceramicas sdo produzidas em uma variedade de formas e fases e fornece muitas
fungdes diferentes em reparos do organismo. Em muitas aplicagdes as ceramicas sao
usadas como materiais de volume em uma forma especifica: implantes, proteses ou
dispositivos protéticos. As bioceramicas também sdo usadas para preencher uma fungao
enquanto o processo natural de reparo restaura essa funcdo. Em outras situagdes a
ceramica ¢ usada como recobrimento sobre um substrato ou como segunda fase em um
compdsito, combinando as caracteristicas de ambos dentro de um novo material com

propriedades bioquimicas e mecanicas realgadas.

As bioceramicas sao produzidas em muitas fases distintas. Estas podem ser simples
cristais (safira), policristalinas (alumina ou hidroxiapatita), vidro (Bioglass®), vitro-
ceramica (vitro-ceramica A/W) ou compositos (polietileno-hidroxiapatita). A fase ou
fases usadas depende das propriedades e fun¢des requeridas. Por exemplo o monocristal
de safira ¢ usado como implante dentario devido a sua alta resisténcia. A vitro-ceramica
A/W ¢ usada para substituir vértebras porque tem alta resisténcia e se liga ao 0sso. Os
vidros bioativos t€ém baixa resisténcia mas ligam-se rapidamente ao 0sso, portanto sao

usados para aumentar o reparo de defeitos 6sseos [HENCH, 1998].

O grande desafio frente ao uso de bioceramicas € substituir um tecido 6sseo deteriorado,
por exemplo, por um material que possa funcionar por toda a vida do paciente. O tempo

médio de vida das pessoas ¢ em torno de 80 anos ou mais e a necessidade de
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tratamentos como o0s descritos aqui comeca aproximadamente aos 60 anos. As
bioceramicas devem funcionar, entdo por 20 anos ou mais. Esta exigéncia quanto a
durabilidade deve ser considerada em condi¢des de uso que sdo especialmente severas
para materiais ceramicos: solugdes salinas corrosivas a 37°C e ainda sob cargas

mecanicas ciclicas, multiaxiais e variaveis.

Muitas composicdes de cerdmicas sdo testadas para uso no corpo humano, entretanto
somente algumas tém apresentado aplicacdo clinica. O sucesso clinico dessas
biocerdmicas requer a realiza¢do simultdnea de uma interface estavel com o tecido e
uma combinacdo de comportamento mecadnico do implante com o tecido a ser
substituido. Estudos comparativos de varias composi¢des de vidro bioativo, ceramicas e
vidro-ceramicas mostraram que existe uma faixa consideravel de niveis de bioatividade,
medida pelas taxas de ligacdo do tecido 6sseo com implantes densos ou taxa de

proliferacdo de células 6sseas em presenga de particulas bioativas [HENCH, 2000].

O mecanismo de adesdo tecidual estd diretamente relacionado ao tipo de resposta
tecidual na interface do implante ou dispositivo. Ou seja, a interagdo superficie do
material/célula ¢ a questdo-chave para efetivagdo da ligacdo 6ssea, as mudangas fisico-
quimicas na superficie dos materiais ¢ o comportamento bioldégico do tecido Osseo
devem ser coordenados [OHGUSHI, 1994]. A Tabela 3.1 resume alguns mecanismos de

resposta do tecido e cita exemplos.

Outros fatores como: a composi¢do quimica de bioceramicas e vidros bioativos,
estrutura porosa, composi¢do de fase, sitio de implantagdo e espécies animais podem

afetar a resposta do tecido [YANG, 1996].

A limitacdo associada as estruturas porosas ¢ que para o tecido se manter viavel e
saudavel, os poros devem ser maiores que 100-150um em diametro. A grande area
superficial, conseqiliéncia da porosidade elevada, ¢ requerida devido a necessidade de se
fornecer um suprimento sanguineo para o crescimento do tecido. Tecido vascularizado
ndo surge em poros que medem menos que 100um [FREYMAN, 2001; BAKSH, 2000,
MUELLER, 2000; CHEN, 2001; BURG, 2000; SEPULVEDA, 2001]. E claro que essas
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estruturas terdo resisténcia mecanica mais baixa. A vantagem potencial oferecida pela
ceramica porosa ¢ a estabilidade mecanica da interface, com muitas curvas e dobras,
que ¢ desenvolvida quando o tecido Osseo cresce para o interior dos poros desta

ceramica.

Tabela 3.1 - Tipos de adesdo tecidual em bioceramicas e classificacdo da

bioceramica.

Tipo de adesdo Tipo de bioceramica

Densa, ndo porosa, ceramicas quase | Al,O3

inertes se fixam morfologicamente. 71O,

Para implantes porosos ocorre o | Hidroxiapatita porosa
crescimento 0sseo, € mecanicamente se | Recobrimento de hidroxiapatita em

fixa ao osso (fixagdo biologica). metais porosos

Ceramicas de superficie reativa, vidros, | Vidros bioativos
vidro-ceramicas ligam-se diretamente por | Vidro-ceramicas bioativos
interacdo quimica com o osso (fixacdo | Hidroxiapatita densa

bioativa).

Ceramicas e vidros reabsorviveis em | Sulfato de calcio (gesso de Paris)
volume ou po6 projetadas para serem | Trifosfato de calcio
lentamente substituidos pelo osso. Sais de fosfato de calcio

Vidros bioativos

Biomateriais reabsorviveis sdo projetados para degradarem gradualmente com o tempo
e serem substituidos pelo tecido natural do hospedeiro. As complicagdes no

desenvolvimento desses materiais podem ser:

e Manter a resisténcia e estabilidade da interface ou da estrutura durante o periodo
de degradagdo e substitui¢cdo pelo tecido natural;
e Combinar taxas de reabsor¢do com taxas de reparacdo dos tecidos, os quais

variam amplamente, dependendo do tipo de tecido e sua idade e estado de satde.
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Alguns materiais reabsorviveis dissolvem muito rapidamente e outros muito lentamente.
Por causa da grande quantidade de material que pode ser substituida, ¢ essencial
também que um biomaterial reabsorvivel consista somente de substincias
metabolicamente aceitdveis. De outro modo, pode ocorrer inflamagdo cronica e muita

dor.

Diferentes fases de ceramicas de fosfato de célcio sdo usadas dependendo da aplicagdo
desejada: ser reabsorvivel ou bioativo. As fases estaveis das ceramicas de fosfato de
calcio dependem consideravelmente da temperatura e da presenga de agua, durante o
processamento ou do ambiente de uso. Sob a temperatura do corpo humano, somente
dois tipos de fosfatos de célcio sdo estdveis em contato com o meio aquoso, como
fluidos corporais: em pH<4,2 a fase estavel ¢ CaHPO4.2H,O (difosfato de calcio,
brushita, C,P), enquanto que, em pH>4,2 a fase estavel ¢ Ca;o(PO4)s(OH),
(hidroxiapatita, HA). Em temperaturas maiores, outras fases, tais como Ca3(PQOys), (B-
trifosfato de calcio, C;P, TCP) e CasP,09 (tetrafostato de calcio, C4P) estdo presentes.
As fases de fosfatos de calcio ndo-hidratados e de alta temperatura interagem com agua,
ou fluidos corporais para formar a 37°C a hidroxiapatita. Assim, a solubilidade da
superficie do TCP se aproxima da solubilidade da HA e diminui o pH da solu¢do, que
mais adiante aumenta a solubilidade do TCP e eleva a reabsor¢io. E de grande
importancia a razao Ca:P na determinacao da solubilidade e tendéncia da reabsor¢ao no
organismo. A presenca de microporos no material sinterizado pode aumentar a

solubilidade dessas fases.

A sinterizacdo das ceramicas de fosfato de calcio usualmente ocorre a 1.000-1.500°C,
apds a compactacao do p6 na forma desejada. As fases formadas em alta temperatura
dependem da temperatura e da pressdo parcial de agua (Pu,0) na atmosfera de
sinterizagdo. Quando a agua esta presente, a HA pode ser formada e ¢ uma fase estavel

até 1360°C. Quando nao ha agua, C4P e C;P sdo as fases estaveis.

A resisténcia a tragcdo e compressao e resisténcia a fadiga dependem do volume total de
porosidade. A porosidade pode ser na forma de microporos (didmetro <lum, devido a

sinterizagdo incompleta) ou macroporos (didmetros >100um, criados para permitir o
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crescimento 6sseo). LU et al demonstraram que a densidade de interconexdes entre
poros também representa um papel importante para a formacao dssea. Foi provado que
In vitro, osteoblastos humanos podem atravessar as interconexdes e proliferar dentro
dos macroporos, desde que o tamanho minimo necessario da interconexao seja 20um, e

o tamanho mais favoravel de aproximadamente 40um [LU, 1999].

Certas composigdes de vidros e vitro-ceramicas podem formar uma ligagdo
mecanicamente forte com o osso. Uma caracteristica comum entre vidros bioativos e
ceramicas bioativas ¢ a modificagcdo cinética da superficie, dependente do tempo, que
ocorre apos implantacdo. A superficie forma uma camada de hidroxiapatita carbonatada
(HCA) biologicamente ativa que fornece a interface de ligagdo com os tecidos. A fase
HCA formada ¢ equivalente quimicamente e estruturalmente a fase mineral do osso. No
caso dos vidros bioativos, as reagdes que ocorrem até a formacdo da camada de HCA

podem ser resumidas em:

1. Lixiviacao e formagao de grupos silanol (Si-OH).
Perda de silica soluvel (Si(OH)4) e formagao de silanol.
Policondensagdo de silanols para formar um gel de silica hidratada.

Formagdo de uma camada de fosfato de célcio amorfa.

A

Cristaliza¢dao de uma camada de hidroxiapatita carbonatada.

E importante que uma camada de silica-gel se forme na superficie para que ocorra a
nucleagdo e cristalizacdo da hidroxiapatita [PEREIRA, 1996]. Esses cinco estagios de
reacdo que ocorrem na interface implante-tecido, no lado do material, ndo dependem da
presenca de tecidos. Essas reacdes podem ocorrem em agua destilada, solugdes Tris-
tampao (tris-(hidroximetil) aminometano/HCI), soro fisiologico simulado (simulated

body fluid-SBF) ou meio de cultura de células.

Além dessas reagdes outros eventos celulares acontecem apos a formagao da camada de

HCA [HENCH, 1993]:

6. Adsor¢ao de fatores de crescimento na camada de HCA formada.
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7. Acgdo de macréfagos.

8. Adesao das células-tronco.

9. Diferenciacao de células-tronco.
10. Geragdo da matriz éssea.

11. Cristaliza¢ao da matriz.

12. Proliferacao e crescimento do osso

A superficie de dispositivos de vidros bioativos fornece um substrato favoravel para a
rapida nucleagdo e crescimento de uma camada biologicamente equivalente de HCA. As
diferengas no comportamento in vivo de varias composi¢des de vidros sdo devido as

diferencas na taxa de formacao dessa camada.

Os componentes basicos na maioria dos vidros bioativos sao SiO,, Na,O, CaO e P,0Os.
Muitos vidros de SiO, bioativos sdo baseados na formula chamada Bioglass® 4585,
significando 45% de SiO,. Vidros com quantidades substancialmente grandes de P,Os
nao formam adesdo com o tecido 6sseo. Hench e colaboradores estudaram uma série de
vidros em um sistema de quatro componentes com uma quantidade fixa de P,Os de 6%
em peso. Os resultados foram apresentados em diagrama ternario mostrado na Figura

3.1 [HENCH, 1998].

Composi¢des na por¢ao central do diagrama (regido A) formam uma ligagdo com o
0sso. Conseqiientemente, a regido ¢ denominada limite de ligagdo bioativa com o 0sso.
Vidros silicatos dentro da regido B (tais vidros utilizados em janelas ou em garrafas) se
comportam como materiais quase inertes e induzem a forma¢ao de uma capsula fibrosa
na interface implante-tecido. Vidros dentro da regido C sdo reabsorviveis e desaparecem
no espaco de 10 a 30 dias apds implantacdo. Os vidros da regido D ndo sdo

tecnicamente praticos e portanto, nao foram testados como implantes.

Composi¢des como as do centro do campo de ligagdes bioativas (Ig>8, Figura 3.1)
apresentam taxas de reacdo (estdgios 1-12 listados acima) muito elevadas. Quando a
concentragdo de SiO; na rede do vidro excede 55% em mol aproximadamente, as taxas

de reacdo caem muito e a ligagdo com o osso ¢ muito lenta. Em uma concentragdo
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acima de ~60% em mol ndo se observa a formac¢ao de uma camada de HCA cristalina,

se esse vidro ¢ produzido pelo modo convencional (fusdo).

Si0,

A-WGC
(P,O, elevado)

CaO Na,O

Figura 3.1 - Dependéncia da composi¢cdo (% em peso) para as ligacdes Osseas e
tecido mole com os vidros bioativos e vidro-ceramicas. Todas as
composicdes na regido A tém 6% em peso de P,Os. IB=indice de

bioatividade, quanto maior mais bioativo ¢ o material [HENCH,

1993].

J& os vidros produzidos pelo processo sol-gel apresentaram bioatividade para até 90%
de SiO; [LI, 1991a]. Essa elevada bioatividade esta relacionada com a ampla faixa de
area superficial (textura produzida pelo processamento sol-gel) e grande concentragao
de grupos silanol sobre a superficie do material microporoso, o que aumenta a
nucleacdo e cristalizacdo heterogéneas de hidroxiapatita carbonatada (HCA) sobre o
material, uma exigéncia para bioatividade [PEREIRA, 1994a]. Vidros de silica pura,
que nado tém porosidade, nao nucleam HCA em fluido fisiologico simulado [PEREIRA,

1994b; PEREIRA, 1995].
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A presenca de calcio e fosforo nos vidros bioativos ¢ considerada responsavel pelo
desenvolvimento da camada de HCA, principal componente mineral do osso. Em pH
alcalino, na interface solug¢do/vidro, o CaO e o P,Os sao liberados para a solugdo
durante a dissolugdo da estrutura e reprecipitam formando cristais de HCA. O
desenvolvimento e o crescimento dessa camada dependem tanto da composicao do
vidro bioativo quanto da microestrutura obtida no processamento. Li et al verificaram
que pos de vidro bioativo com menor concentracdo de SiO, e maior concentracdo de
CaO ¢ P,0s, exibiram maiores taxas de formacao de HCA [LI, 1991b]. Essa observagao
¢ de fundamental importancia nos primeiros momentos de implantacao das estruturas de
vidro bioativo in vivo, ja que ¢ desejavel uma rapida integragdo entre o material do

dispositivo e o tecido vivo.

Anderson et al [ANDERSON, 1998] estudaram o efeito da silica sobre o crescimento e
diferenciacdo de osteoblastos. Os resultados mostraram que a superficie do gel de silica

¢ bioativa, e a resposta de osteoblastos humanos foi totalmente favoravel.

As vitro-ceramicas consistem de pelo menos uma fase vitrea e uma fase cristalina. O
processamento para desenvolver uma vitro-cerdmica € caracterizado pela formacdo de
um vidro base e um tratamento térmico adicional. Durante esse processo de tratamento
térmico, a nucleacdo e crescimento devem ser controlados para formar os cristais no

vidro base.

A vitro-ceramica bioativa mais importante clinicamente ¢ o material trifasico de fosfato
de silica composto de apatita (Ca;o(PO4)s(OHF,)) e cristais de wolastonita (CaO-SiO,) e
uma matriz vitrea rica em CaO-SiO,, denominada vitro-ceramica A/W. As vitro-

ceramicas A/W tém excelentes propriedades mecanicas

Outra série de vitro-ceramicas bioativas foi desenvolvida por pesquisadores alemaes e
sio denominadas Ceravital®. As composi¢des das Ceravital sdo variacdes do sistema

Si0,-P,05-Na,0-K,0-MgO-CaO, as fases presentes sao apatita e matriz vitrea.
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Muitos estudos in vivo de vidro bioativo ja foram relatados usando-se esse material
como p6 ou gel. Em um destes estudos Furusawa et al investigaram a relagdo entre o
tamanho de particula e a taxa de reabsor¢do de pd de vidro bioativo reabsorvivel
implantado em mandibulas de ratos. Este estudo confirmou as propriedades
osteocondutivas do vidro bioativo reabsorvivel e mostrou que os primeiros indicios de
formagdo oOssea se deram em aproximadamente quatro semanas apds a implantagdo
[FURUSAWA, 1998]. Um outro estudo feito por Garcia et al relata o papel da adsor¢ao
de proteina (fibronecitina, Fn), relacionada com a formagdo de tecido dsseo in vivo, na
adesdo celular em superficies de substratos de vidro bioativo modificadas por
tratamento prévio em fluido fisioldgico simulado. Para a mesma quantidade de proteina
adsorvida, a adesdo celular foi maior para as superficies de vidro bioativo com uma
camada de fosfato de calcio amorfo e hidroxiapatita carbonatada, em comparagdo a um
vidro néo bioativo e hidroxiapatita sintética [GARCIA, 1998]. Lai et al observaram que
o Si presente nos granulos de vidro bioativo, dos implantes intramusculares realizados
em coelhos, difundia para o interior do tecido local ao redor do implante, penetrava na
circulacdo sanguinea e era excretada na urina. As concentracdes de Si encontradas na
urina estavam bem abaixo do valor de satura¢ao e nenhum acimulo de Si foi encontrado
na maioria dos 6rgdos. Estes dados sugerem que o aumento da taxa de excrecao de Si
estava dentro da faixa fisioldgica animal. Nos estagios iniciais, o gel de silica
reabsorvido ¢ inofensivamente excretado na forma soluvel através da urina. H4 ainda
nesse relato a confirmacao de que o Si € um elemento essencial para a formagdo do
tecido Osseo e o fato observado de que o osso se forma nas cavidades dos granulos e ndo
sobre o exterior destes levanta a questio que a diferenciagdo das células
osteoprogenitoras pode estar relacionada a exposi¢ao do gel de silica interno durante o

processo de reabsor¢do [LAI, 1998].

Pode-se citar ainda, pesquisas realizadas para HA e outros fosfatos de célcio
relacionadas a diversos aspectos do estudo desses materiais aplicados a engenharia de
tecido. Yuan et al por exemplo investigaram a adsor¢do, in vitro e in vivo, de uma
proteina em substrato de ceramica de fosfato de célcio a fim de observar o processo de
osteoindugdo nesse material. Esse trabalho demonstrou que a adsor¢do da proteina

aconteceu, mas também verificou que o processo de osteoindugdo nestas ceramicas €
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complexo e depende de muitos fatores [YUAN, 1998a]. A funcdo da superficie dos
biomateriais no controle da resposta das células dssea e cartilaginosa também ja foi
objeto de estudo. Os osteoblastos e condrocitos parecem ser sensiveis a diferencas sutis
na aspereza e quimica superficial. A resposta celular também depende do ambiente local
e do estado de maturacao destas células. Manipulando a superficie de um material,
pode-se conseguir melhorar o uso deste em ambas aplicacdes de engenharia de tecido,

in vitro e in vivo [BOYAN, 1996; HEALY, 1996].

Esses sdo apenas alguns exemplos dos resultados relacionados ao estudo da aplicagao
dos fosfatos de célcio e vidros bioativos em engenharia de tecido. Pode-se notar que sdo
inimeros os aspectos passiveis de investigacdo. O meio bioldgico ¢ extremamente
complexo e nem todos os mecanismos que ocorrem simultaneamente durante a
regeneragao de um tecido estdo bem estabelecidos. De qualquer forma, os exemplos
apresentados acima e outros tantos que se tem conhecimento na literatura
[KAUFMANN, 2000; LU, 1999; DI SILVIO, 1998; TAN, 2003; XYNOS, 2000; DE
AZA, 2003] s3o suficientes para comprovar que os fosfatos de célcio e os vidros

bioativos tém potencial para aplicagdo em engenharia de tecido 0sseo.
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3.2 Engenharia de Tecido

Engenharia de tecido ¢ uma arte e uma ciéncia pela qual compostos sintéticos sdo
manipulados dentro de arquiteturas anatomicamente e¢/ou funcionalmente especificas e,
quando exigidos, podem ser integrados com agentes biologicamente ativos e/ou células
vivas tais que as propriedades resultantes do conjunto sdo precisamente adaptadas para
suportar a vida celular especifica prescrita pelos tecidos receptores [BREKKE, 1998a].
E do ponto de vista de engenharia de materiais, os tecidos sdo compositos
caracterizados por sistemas multifasicos. Os compdsitos celulares sao entdo vistos como
consistindo de trés principais componentes estruturais: i) células organizadas em
unidades funcionais; ii) a matriz extracelular e, iii) arquitetura tridimensional de

suporte. [WINTERMANTEL, 1996]

Outras defini¢des para esse campo das ciéncias relativamente novo sdo dadas por varios
pesquisadores, tais como: engenharia de tecido € a combinacdo dos principios e
meétodos das ciéncias da vida com aqueles de engenharia para elucidar a compreensao
fundamental das relacdes estrutura-funcdo em tecidos normais e doentes, com o
objetivo de desenvolver materiais e métodos para reparar o tecido danificado ou
enfermo, e para criar substitutos completos desses tecidos [PUTNAM, 1996].

Todas as defini¢des demonstram que esse campo ¢ multidisciplinar ja que integra as
ciéncias da vida (biologia celular, bioquimica da matriz extracelular, imunologia,
cultura de células e fisiologia) com engenharia (bioquimica, ciéncia de biomateriais,
engenharia biomédica e quimica). Isso porque os dispositivos de engenharia de tecido
podem ser vistos como um sistema de cultura de células (in vitro ou in vivo)
tridimensional desenhado ou projetado para executar uma abundancia de fungdes vitais
obrigatdrias para produzir uma resposta direcionada ao hospedeiro. A engenharia de
tecido envolve o uso de células vivas. E ¢ o uso dos principios e técnicas de engenharia
para elaborar células vivas para uso terapéutico que distingue a engenharia de tecido de
estudos mais convencionais de biomateriais ¢ de outros campos da fisica e ciéncia

bioldgica e medicina [BLACK, 1997].
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As fungdes vitais citadas acima podem ser divididas em duas categorias principais:
questdes de engenharia e questdes biologicas. O primeiro grupo de fungdes do
dispositivo preocupa-se com questdes de engenharia relacionadas ao suporte de um
substrato de cultura de célula in vitro. Isso inclui as propriedades mecanicas gerais,
qualidades estruturais e a geometria tridimensional do dispositivo. A conservagdo das
caracteristicas mecanicas e da geometria 3-D apds implantagdo permite a esses
dispositivos manter espago geométrico ou espago tecidual de tamanho e forma
prescritos para futura ocupacao do tecido vivo. Tem-se conhecimento, hd mais de cinco
décadas, que o tecido 6sseo crescerd em um espaco tecidual vazio adjacente ao tecido
sauddvel, se este espago pode ser mantido e protegido da invasdo de tecido ndo-6sseo e
outros tipos de células concorrentes. Isto s6 € possivel porque pode-se incorporar esta
ocorréncia natural no projeto e engenharia dos dispositivos cujo objetivo é formagao ou
regeneragao 0ssea programada. Para tanto, estabelece-se ¢ mantém-se circunstancias de
lesdo que irdo operar em harmonia com proteinas osteoindutivas e ajudardo a alcancar

niveis de dosagem minimos efetivos para esta morfogénese.

Um dispositivo de geometria 3-D liga suas propriedades de engenharia as qualidades
embutidas na resposta do hospedeiro. A arquitetura define uma unidade interna de
arranjos espaciais que, por sua vez, contribuem substancialmente para limitar sua
caracteristica mecanica. Conhecendo os arranjos espaciais internos do implante, o
projeto estrutural também determina a quantidade e forma das superficies do substrato
disponiveis para coloniza¢ao pela semeadura de células in vitro ou povoamento de
células endogenas. A densidade aparente, o nimero e tamanho das cdmaras internas e o
volume total de vazio da estrutura 3-D determinam, por meios mecanicos, o tamanho de
células individuais e as densidades populacionais de células que a unidade pode

acomodar.

A segunda categoria de ag¢des do dispositivo lida com as fungdes biologicas. Estas

incluem:

1. migragdo celular dentro dos dispositivos;
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2. adesdo celular (para superficies sintéticas, proteinas exdgenas glicosaminoglicanos e
da matriz extracelular);
suporte a adequada circulagdo colateral,

4. desenvolvimento e manutencdo do fenotipo celular apropriado (conjunto das
caracteristicas de um ser vivo que sao expressadas externamente), ¢;

5. fornecimento de proteinas morfogenéticas e regulatorias.

3.2.1 Tecido Osseo

O tecido 6sseo ¢ um dos mais resistentes e rigidos do corpo humano. Como tecido
especializado em suportar pressdes, sucede a cartilagem, tanto na ontogénese como na
filogénese. O tecido dsseo ¢ formado por células e um material intercelular calcificado,
a matriz 0ssea. As células sdo: 1) ostedcitos: situados em cavidades ou lacunas no
interior da matriz; 2) osteoblastos: produtores da parte orginica da matriz; 3)
osteoclastos: células gigantes multinucleadas, relacionadas com a reabsor¢ao do tecido

0sseo e que participam dos processos de remodelagdo dos 0ssos.

Como nao existe difusdo de substancias através da matriz calcificada do osso, a nutri¢ao
dos osteocitos depende de canaliculos que existem na matriz. Esses canaliculos
permitem a comunicagao dos ostedcitos com seus vizinhos, com as superficies externa e

interna do 0sso e com 0s canais vasculares da matriz.

Os ostedcitos sdo as células existentes no interior da matriz 6ssea, ocupando lacunas das
quais partem canaliculos (Figura 3.2). Essas células sdo achatadas com forma de
améndoa e prolongamentos citoplasmaticos que, a0 menos nos 0ssos recém-formados
ocupam toda a extensao dos canaliculos. Os ostedcitos sao essenciais para a manutengao
da matriz mineralizada do osso e sua morte ¢ seguida por reabsor¢do na matriz. Estudos
histoquimicos demonstraram que os ostedcitos e os osteoblastos contém fosfato de
calcio unido a proteina ou glicoproteina. As células do osso sdo, portanto, capazes de

concentrar calcio no seu citoplasma.
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Os osteoblastos sdo as células que sintetizam a parte organica (coldgeno e
glicoproteinas) da matriz 6ssea. Dispdem-se sempre nas superficies Osseas, lado a lado
(Figura 3.3). Quando em intensa atividade sintética, sdo cuboides, com citoplasma
muito basofilo; porém em estado pouco ativo tornam-se achatados e a basofilia
citoplasmatica diminui. Uma vez aprisionado pela matriz recém-sintetizada, o
osteoblasto passa a ser chamado ostedcito. A matriz se deposita ao redor do corpo da
célula e de seus prolongamentos formando assim as lacunas e canaliculos. A matriz
Ossea adjacente aos osteoblastos ativos e que ndo esta ainda calcificada recebe o nome

de ostedide ou pré-osso.

Cimento

Lacuna
Lamelas |

Canal de Havers

Ostedcitos

Prolongamentos
Figura 3.2 - Esquemas mostrando parte de um sistema de Havers e dois

ostedcitos (esquerda) [JUNQUEIRA, 1973].

Os osteoclastos sao células gigantes, moveis, contendo de 6 a 50 nucleos ou mais, que
aparecem nas superficies Osseas quando ocorre reabsorcdo do tecido. Nos cortes
histologicos as areas de reabsorcdo podem ser identificadas pela presenga de
osteoclastos. Os osteoclastos contém numerosos lisossomos, dando, portanto, reagdo

histoquimica positiva para fosfatase acida.
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A parte inorganica do tecido 0sseo representa cerca de 50% do peso da matriz dssea. Os
ions mais encontrados sdo o fosfato e o calcio. H4 também bicarbonato, magnésio,
potassio, sodio e citrato em pequenas quantidades. O cdlcio e o fésforo formam cristais
que estudos de difracdo de raio-X mostraram ter a estrutura da hidroxiapatita, com a
seguinte composi¢do: Ca;o(PO4)s(OH), [KAWACHI, 2000]. Nas micrografias
eletronicas os cristais de HA aparecem sob a forma de agulhas ou tabletes alongados,
medindo 40x25x3nm. Esses cristais arranjam-se ao longo das fibrilas colagenas e sao
envolvidos por substancia fundamental amorfa. Os ions da superficie do cristal de HA
sao hidratados, existindo, portanto, uma camada de agua e ions em volta do cristal. Essa
camada ¢ denominada capa de hidratacdo, ¢ sua fungio ¢ facilitar a troca de ions entre

o cristal e o fluido intersticial.

Osteoblasto Qsteoclasto Ostedcito Ostedide

Figura 3.3 - Fase adiantada da ossificacdo intramembranosa. Na parte
inferior da figura vé-se um osteoblasto sendo aprisionado pela

matriz 6ssea [JUNQUEIRA, 1973].

A parte organica da matriz ¢ formada por fibras coldgenas (95%) e por pequena
quantidade de substancia fundamental amorfa que contém mucopolissacarideos acidos e
neutros associados a proteinas, uma das quais ¢ conhecida como osteomicoide. A

associacdo de hidroxiapatita com fibras colagenas ¢ responsavel pela dureza e

resisténcia caracteristicas do tecido 0sseo.
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As superficies internas e externas dos 0ssos sao recobertas por membranas conjuntivas,
que formam o endodsteo e o peridsteo, respectivamente. O revestimento das superficies
Osseas ¢ essencial para a manutencdo do tecido, pois areas de reabsorcdo dssea
aparecem nos locais que perderam o revestimento conjuntivo ou a camada de
osteoblastos. O periosteo ¢ formado por tecido conjuntivo denso, muito fibroso em sua
parte externa e mais celular e vascular na por¢do interna, junto ao tecido 6sseo. As
células do periosteo que morfologicamente sdo fibroblastos, transformam-se muito
facilmente em osteoblastos e tém importante papel no crescimento dos 0ssos € na

reparacao das fraturas.

O enddsteo ¢ semelhante ao peridsteo, sendo muito mais delgado. Nele ndo se
distinguem as duas camadas que geralmente sdo identificaveis no peridsteo. No tecido
conjuntivo do periosteo e endosteo existem vasos sanguineos, que se ramificam e
penetram nos 0ssos, através de canais encontrados na matriz Ossea. As principais
funcdes do peridsteo e endosteo sdo nutrir o tecido 6sseo, pois dos seus vasos partem
ramos que penetram nos o0ssos pelos canais de Volkamann, e servir como fonte de

osteoblastos para o crescimento e reparacao dos 0ssos.

O tecido dsseo ¢ formado ou por um processo chamado de ossificacdo
intramembranosa, que ocorre no seio de uma membrana conjuntiva, ou pelo processo
de ossificacdo endocondral. Este tltimo se inicia sobre um modelo cartilaginoso, o qual
¢ destruido gradualmente e substituido por tecido 6sseo que se forma a partir de células
vindas do conjuntivo adjacente. Qualquer que seja o processo de formacgao, o primeiro
tecido 6sseo formado ¢ do tipo primario. Este € pouco a pouco removido e substituido
por tecido secundario ou lamelar. Logo apos o inicio da ossificagdo, comeca também a
haver reabsorc¢ao. Portanto, durante o crescimento dos ossos pode-se ver, lado a lado,

areas de tecido primario, areas de reabsor¢do e areas de tecido secundario.

O local da membrana conjuntiva onde a ossificagdo intramembranosa comega, chama-se
centro de ossificagdo primaria. O processo tem inicio pela diferenciacao de células
semelhantes a fibroblastos jovens que se transformam em grupos de osteoblastos. Estes

sintetizam os ostedide, que logo se calcifica, englobando alguns osteoblastos que se
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transformam em ostedcitos (Figura 3.4). Como varios desses grupos surgem quase
simultaneamente no centro da ossificacdo, ha confluéncia das traves osseas formadas,
dando ao osso um aspecto esponjoso. Entre as traves formam-se cavidades que sdo
penetradas desde cedo por vasos sanguineos. Com estes vasos penetram células
mesenquimais indiferenciadas, que irdo dar origem a medula 6ssea. Por mitose e
diferenciagdo, as células do conjuntivo formam novos osteoblastos que se colocam
sobre as traves Osseas, continuando o processo de ossificagdo. A parte da membrana
conjuntiva que nao sofre ossificagdo e que recobre o tecido dsseo formado passa a

constituir o periosteo.

Mesénquima Blastema odsseo Tecido osseo primario
Figura 3.4 - Inicio da ossificacdo intramembranosa. Surge um blastema

0sseo no mesénquima, do qual se originam os osteoblastos

[JUNQUEIRA, 1973].

A ossificagdo endocondral consiste essencialmente em dois processos. Primeiro: a
cartilagem hialina sofre modificagdes, havendo hipertrofia dos condrocitos, que acabam
morrendo e deixando cavidades separadas por finos tabiques de matriz cartilaginosa que
se calcifica ao morrerem os condrécitos. Segundo: as cavidades da cartilagem

calcificada s3o invadidas por capilares sanguinecos e células mesenquimais
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indiferenciadas vindas do conjuntivo adjacente. Essas células vao se diferenciar em
osteoblastos que irdo depositar matriz 0ssea sobre os restos de cartilagem calcificada.
Desse modo, aparece tecido dsseo onde antes havia tecido cartilaginoso sem que ocorra
a transformagdo deste tecido naquele; os tabiques de matriz calcificada da cartilagem

servem apenas como ponto de apoio a ossificagao.

Apesar da sua resisténcia as pressoes e da sua dureza o tecido dsseo ¢ muito pléstico,
sendo capaz de remodelar sua estrutura interna em resposta a modificagdes nas forgas a
que esta submetido normalmente. Assim ¢ que a posi¢ao dos dentes na arcada dentéria
pode ser modificada por pressdes laterais exercidas por aparelhos ortodonticos sobre os
mesmos. Ocorre reabsor¢do 6ssea no lado em que a pressdo atua e deposi¢cao no lado

oposto, que esta sujeito a uma tracdo [JUNQUEIRA, 1973].

3.2.2 Engenharia de tecido 6sseo

A Tabela 3.2 lista os requisitos para sistemas projetados para fornecer proteinas
osteoindutivas que foram levantadas de uma revisdo da literatura (1991-1996) e pode
servir como um guia para incorporacdo dos principios gerais de engenharia de tecido

dentro de um projeto para um substituto de enxerto dsseo sintético e manufaturado.

Tabela 3.2 - Caracteristicas, propriedades e capacidade de atuacao exigidas
de substituto para enxerto Osseo osteoindutivo manufaturado

[BREKKE, 1998b].

Categoria geral | Caracteristica especifica do dispositivo
da caracteristica

do dispositivo

I. Biocompatibi- | ¢ Deve ser biocompativel (H)
lidade e Reatividade tecidual baixa e resistir a rejeicdo do hospedeiro (H)

e Nao deve produzir uma reagdo croénica de célula gigante a corpo
estranho (H)

e Atoxico (H)

e Deve ser ndo-imunogénico e ndo-antigénico (H)
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Continuagdo da Tabela 3.2.

Deve ser livre de doenga transmissivel (D)

Nao deve conter colageno (D)

Deve ser biodegradavel, bioerodivel, bioabsorvivel (D)

Deve ser degenerado pelo sistema vivo (H)

Biodegradagao assintomatica em produtos biocompativeis (D & H)
Produtos da degradagdo devem ser removidos via metabolismo (H)
Deve ser completamente degradado e substituido pelo novo tecido
osseo (H)

Deve reabsorver paralelamente a nova formacao 6ssea (D & H)

II. Propriedades
fisicas da arqui-

tetura

Deve ser facil de cortar ou talhar para fornecer contornos precisos
(ndo deve ser fragil)

Nao deve ser fridvel durante a implantagio

Deve ser rigido o suficiente para fornecer o imediato suporte ao tecido
mole e prevenir o imediato deslocamento desse tecido (deve possuir
certas caracteristicas mecanicas minimas)

Flexibilidade de formulagdo para diferentes graus de consisténcia
(suporte)

Deve ser poroso, permitindo crescimento do tecido e estabilizacao
Tamanho médio de poro de 200-400 um

Maéxima densidade de poro para otimizar o crescimento celular e a
formagao 6ssea (porosidade minima de 75%)

Deve possuir dimensdes espaciais apropriadas (geometria)

Os poros devem ter interconectividade

Padrao arquitetural grosseiro deveria ser similar ao do 0sso esponjoso
(estrutura de poros randomica, estruturalmente especifico para o
tecido que esta sendo tratado)

Deve possuir uma grande area superficial (substrato para adesdo

celular)

III. Osteocondu-

¢ao

Deve ser osteocondutivo

Promover crescimento 6sseo a partir da margem do tecido do
hospedeiro

Possuir caracteristicas superficiais que otimizam o crescimento 0sseo

Fornecer uma estrutura 3-D que permita crescimento dsseo
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Continuagdo da Tabela 3.2.

Tamanho de poro otimizado para osteoconducao

V. Quimio-

taxia

Permitir quimiotaxia para células mesenquimais

Fornecer meios para adesao celular

Fornecer carga superficial que encoraje a adesdo celular e um
ambiente elétrico geral atrativo para células mesenquimais

Se ligar a substancias endogenas de base quimiotatica

V. Angiogénese
e
vasculariza-

¢ao

Promover a rapida angiogénese e vascularizacdo do dispositivo
Fornecer de forma consistente, osso solido vascularizado para o 0sso
hospedeiro

Deve ser hidrofilico, absorver fluido sanguineo rapidamente e reforgar

a coagulagdo sanguinea inicial

VI. Liberagdo e
controle de
proteina
osteoinduti-

va

Estimular a proliferagdo de células osteoprogenitoras

Promover diferenciagdo de osso ¢ medula (osteoinducao)

Liberar agente osteoindutivo em dose terapéutica no tempo adequado
Cinética de liberagdo do agente osteoindutivo apropriada para as
exigéncias locais

Preservar a configuragdo 3-D de morfogene e orientar a proteina para
interag@o do receptor da superficie celular

Ter afinidade com proteinas osteoindutivas

Possuir geometria definida capaz de fornecer proteinas osteoindutivas
Controlar a atividade da proteina osteoindutiva (limitar a atividade de
morfogene nos contornos do implante)

Controlar a osteogénese espacial (possuir uma geometria adequada
para controle da expressdo funcional de proteina osteoindutiva)
Induzir células invasoras, vulneraveis ao efeito osteoindutivo de
agentes osteoindutivos, ao contato intimo com o morfogene
(relaciona-se a quimiotaxia)

Deveria ser bioquimicamente inerte com relagdo a proteina
osteoindutiva

Nao deveria interferir com a reconstitui¢ao de mitogene

Nao deveria interferir na sinalizacdo bioquimica de proteina
osteoindutiva

Iniciar a atividade osteogénica 6tima com baixas doses de morfogene
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Continuagdo da Tabela 3.2.

e Ter morfogene absorvido sobre o transportador

e Limitar a dispersdo e diluigdo da proteina osteoindutiva

e Proteger o morfogene de uma protedlise nao especifica

e Resistir a dispersdo da combinagdo dispositivo e morfogene durante a

insercdo (implantagao)

VIL.  Questoes e Devem ser usados materiais ja aprovados para uso humano
administrativas e Deve ter custo menor que o autoenxerto
e Os materiais constituintes devem ser fornecidos em abundancia

e Esterilizagdo verificavel do dispositivo final (pronto para insergao)

H- resposta do hospedeiro ao dispositivo; D- resposta do dispositivo para o hospedeiro.

Embora o desempenho bioldgico seja a consideracdo central do projeto dessas
estruturas, outros fatores sdo igualmente importantes, tais como: i) caracteristica
mecanica necessaria para suporte de tecidos induzidos assim como a anatomia adjacente
do hospedeiro; ii) 6tima arquitetura tridimensional, iii) quantidade, qualidade e fontes
de sobrevivéncia da circulagdo colateral; iv) provisdes para a matriz extracelular inicial;
v) reacdo inicial do tecido hospedeiro ao implante; e, vi) para dispositivos
biodegradaveis, taxas 6timas de biodegradacao e capacidade dos tecidos hospedeiros em

lidar com os produtos da degradagao.

Os dispositivos projetados para gerar osteogénese programavel podem ser vistos como
um sistema de cultura de células 3-D, como dito anteriormente, cujos componentes
derivam de trés classes de materiais distintas. O primeiro componente, a macroestrutura,
incorpora os trés primeiros principios ou categorias que governam a osteogénese,
listados na Tabela 3.2, e ¢ responsavel pelo estabelecimento do tamanho e forma
grosseiros da unidade, sua arquitetura anatomicamente especifica e caracteristicas
mecanicas. A macroestrutura ¢ o material-base -o substrato- do sistema tridimensional
de cultura de células. As categorias IV e V sdo evidenciadas no segundo componente, a
microestrutura, que ¢ responsavel pelo estabelecimento da matriz extracelular inicial
dentro do dispositivo e pela inauguracdo da quimiotaxia e da angiogénese.
Adicionalmente, a microestrutura ¢ o meio responsavel pela execugao da categoria VI;

liberagdo, controle e transporte de morfogenes soliveis e fatores de crescimento, a
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terceira classe de materiais critica para a atividade osteoindutiva dos sistemas de cultura
de células in vivo. Finalmente, o dispositivo de cultura de células é responsavel pelo
confinamento de toda a atividade bioldgica dentro dos limites da unidade e pela
restricdo da capacidade plieotropica de morfogene e natureza pleuripotente das células
mesenquimais, em contraposicao a unica tarefa de geracao de osso permanente saudavel
de: 1) tamanho e forma prescritos; ii) em localiza¢cdes anatomicas prescritas e iii) com

sitios de caracteristicas mecanicas especificas.

Diversos exemplos de materiais utilizados para a constru¢do da macroestrutura 3-D
(substrato) descrita acima podem ser encontrados na literatura, tais como: bioceramicas
de fosfatos de célcio, alguns metais de estrutura porosa como tantalo e titanio,
polimeros Dbioreabsorviveis (poly(a-hidroxiesters) e poly(anidridos)) e materiais

naturais como coldgeno [BREKKE; 1998a; CRANE, 1995].

A restauragdo da funcdo de um oOrgdo ou membro utilizando as tecnologias da
engenharia de tecido, freqlientemente necessita do uso de uma macroestrutura 3-D
porosa temporaria (devido a bioreabsor¢do). Além disso, essa macroestrutura deve
possuir outras caracteristicas importantes tais como elevada area superficial, resisténcia
estrutural e formas tridimensionais especificas. Essas caracteristicas sdo determinadas
pela técnica de fabricacdo que deve ser desenvolvida de maneira tal que ndo afete
contrariamente a biocompatibilidade do material da estrutura. A elevada porosidade ¢é
desejavel por permitir semeadura ou migragdo celular através do material ¢ uma maior
taxa de biodegradacdo. O tamanho do poro afeta igualmente o crescimento do tecido ¢ a
area superficial interna disponivel para adesdo celular. Uma grande area superficial ¢é
necessaria para que um elevado nimero de células (suficiente para repor ou restaurar a
funcao do 6rgdo) possa ser cultivado. Além disso os poros devem estar interconectados
para permitir a penetracdo vascular e celular, que ird assegurar o crescimento do tecido
Osseo para o interior dos poros [LU, 1999]. As propriedades mecanicas da estrutura 3-D
sdo geralmente de importancia crucial especialmente quando se fala em regeneragdo de
tecidos duros como cartilagem e osso. A forma do tecido duro é importante para sua
funcdo e em tais casos a técnica de processamento deve permitir a preparagdo de

macroestruturas com geometrias tridimensionais irregulares [THOMSON, 1997].
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A engenharia de tecido de cartilagem e osso mais eficiente necessita da sinergia ou a¢ao
simultinea de ambas estratégias indutiva e condutiva sujeitas ao controle pela
biomecanica e movimento. Os biomateriais imitam a matriz extracelular e representam
um papel crucial no fornecimento de fatores morfogenéticos e de crescimento, além de

permitir a adesdo de células osteogénicas [REDDI, 1998].

Alguns exemplos de problemas médicos relacionados a perda de massa 6ssea podem ser
citados: 1) um adolescente com um tumor no fémur, um grande segmento de osso ¢
cortado; ii) um bebé nasce com uma mutag¢do pontual no gene para coladgeno tipo I, esse
defeito congénito ¢ chamado Osteogénese Imperfeita (doenga em que o osso € fragil) e,
iii) casos de osteoporose principalmente devido a idade. Através de terapias baseadas
em células, o tecido esquelético desses pacientes pode ser projetado para cura-los pela
execucdo do que eles ndo podem fazer normalmente. A chave para qualquer intervengao
médica ¢ mobilizar e induzir o corpo a executar fagcanhas que o mesmo normalmente
ndo tem capacidade de fazer por si mesmo. No primeiro caso dos problemas médicos
apresentados acima, a solugdo ¢ o crescimento de células osteoprogenitoras em numero
grande o suficiente para preencher a lacuna da amputacdo. Hoje ja € possivel cultivar
células progenitoras mesenquimais fora do organismo e entdo implanta-las de tal modo
que o osso serd regenerado em quantidade que normalmente ndo seria possivel. No
segundo caso, o gene colageno tipo I normal seria molecularmente inserido dentro das
células osteoprogenitoras as quais continuamente se renovariam até que, quando
eventuais geracdes dessas células naturalmente substituissem os osteoblastos, o 0sso
seria fabricado com uma matriz coldgeno tipo I normal. E, no terceiro caso, a perda
Ossea relacionada a idade e o reduzido potencial de reparagdo poderiam ser prevenidos

pela administragao periodica de c€lulas osteoprogenitoras autdlogas.

As questdes principais que controlam as intervengdes médicas bem sucedidas descritas
acima, envolvem defini¢ao de regras que governam a regeneragdo natural e modificagao
do osso e desenvolver tecnologias para fazer uso de tais diretrizes. A suposi¢ao

preliminar € que os principios que governam a regeneracao e a modificagdo natural sdo
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recapitulacdes dos eventos embridnicos-formativos e que estratégias reparativas devem

ser estruturadas de modo seguir essas diretrizes de recapitulagdo.

Diversas generalizagdes originam-se observando as dinamicas do desenvolvimento

embridnico ou regeneragao dos membros [CAPLAN, 1997]:

1. Os contornos naturais da estrutura desenvolvida ou regenerada devem ser re-
estabelecidos.

2. O espago mesenquimal deve ser povoado por células mesenquimais progenitoras
multipotentes mitoticamente expansiveis capazes de responder as sinalizagOes
locais.

3. As células regenerativas devem ser empacotadas para preencher o espaco de
regeneragdo até que outras células/tecidos adjacentes sejam excluidas da
interferéncia com as dindmicas de regeneracgao.

4. Os fatores de sinalizacdo devem incluir aqueles fornecidos pela vascularizagao,
agentes difusores, forcas mecanicas (ambas dinamica e estitica) e contornos
geometricos.

5. O tecido jovem, recentemente formado facilmente integra-se com tecido adulto
adjacente porque este ¢ flexivel e tem amplos limites de matéria; conforme
amadurece esse tecido se torna mais limitado, tanto espacialmente quanto em seu
potencial desenvolvido.

6. Embora os componentes dos tecidos sejam geralmente os mesmos em pernas e
bragos, esses membros sdo morfologicamente e funcionalmente tnicos porque eles
se formam de maneira distinta devido a sinalizagéo local especializada. Igualmente,
a modificagdo dos tecidos destes membros ¢ a mesma (isto é a seqiiéncia de
linhagem da célula progenitora para a célula diferenciada ¢ a mesma), mas o arranjo
dos fendtipos finais ¢ lugar-especifico como designado pela sinalizagdo local
[CAPLAN, 1997].

O desafio da regeneracdo do tecido mesenquimal ¢ levar grandes quantidades de
progenitores multipotentes para o sitio de regeneracao tdo rapidamente quanto possivel;

a rapida formagdo de um blastema mesenquimal de tamanho critico ¢ o passo principal,
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ja que as ondas de sinalizagdo dos sitios de ferimento estao sempre mudando e devem

coordenar com a seqiiéncia mesenquimal. Existem diversos repositores de tais

progenitores mesenquimais em adultos, sendo a medula dssea e o peridsteo os mais

acessiveis. A medula Ossea tem sido estudada em ambos animais € humanos e tem-se

mostrado que esse local hospeda células osteocondrais progenitoras isolaveis as quais

denomina-se Células-Tronco Mesenquimais (CTM). Em principio, essas CTMs podem

diferenciar-se em um numero de fenotipos mesenquimais pela admissdo de caminhos de

linhagem distintos como os mostrados na Figura 3.5. J4 foi desenvolvida uma

tecnologia para isolar essas células da medula dssea de pacientes recém-nascidos até

individuos de 80 a 90 anos.
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Figura 3.5 - O processo mesengénico. As CTMs tém potencial para

diferenciar em uma variedade de tecidos mesenquimais, tais

como o0sso, cartilagem, tenddo, musculo, medula, gordura,

derme, etc. (reproduzida da ref. [CAPLAN, 1997)).

Medula 6ssea/Peridsteo

Tecido Mesenquimal

E possivel isolar as CTMs da medula 6ssea e expandi-las em cultura isoladas de todas

as células hematopoiéticas e vasculares. Essas células podem prosperar em cultura e
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quando reintroduzidas em sitios de teste in vivo, podem diferenciar em uma variedade

de fendtipos de sitio especificado, incluindo células de formacao do osso.

Estd claro que ha uma relacdo coordenada entre formacdo do osso e vascularizagdo.
Parece que a vascularizacdo fornece a orientagdo para a atividade de secre¢ao dos
osteoblastos, portanto, ¢ importante se construir um sistema de distribuicdo que tenha
potencial para situar laminas de células osteoprogenitoras em uma configuragcdo onde a
vascularizagdo do hospedeiro possa rapidamente se posicionar ¢ fornecer a sinaliza¢ao
apropriada. Da mesma forma, o aspecto da adesdo celular do veiculo de distribui¢ao
deveria ser uma substancia parecida com o osso baseado em que tal ambiente poderia
ajudar na orientacdo dos produtos da secrecdo dos osteoblastos. O uso de cerdmicas
porosas de fosfato de célcio junto com a medula completa, como um veiculo de

distribuicao para células osteogénicas, tem-se mostrado eficiente [CAPLAN, 1997].
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3.3 Processamento sol-gel

Os vidros bioativos tém sido amplamente estudados principalmente por apresentarem
aplicagdes clinicas especificas. Isso se deve ao fato de que esse material possui a
capacidade de promover a formacao de uma interface de ligagdo entre sua superficie e

tecidos vivos vizinhos ao material.

A formagdo, in vitro, sobre a superficie do material de uma camada rica em
hidroxiapatita carbonatada semi-cristalina ¢ uma indicacdo da bioatividade dos vidros
bioativos in vivo. O processo comega com a formagdo de uma camada superficial rica
em silica-gel, que se forma ap6s uma rapida liberagdo para a solugdo (fluido corporal
simulado-SBF, por exemplo) de espécies contendo P juntamente com ions Ca’"
[PEREIRA, 1996; LI, 1991a]. Ja foi relatado que a area de composi¢des bioativas do
sistema Ca0O-Si0,-P,0s pode ser expandida através da preparagdo desses materiais por
processamento sol-gel. Nesse estudo foi sugerido que em vidros obtidos por sol-gel a
bioatividade pode ser observada em composi¢des até¢ 90% em mol de SiO,. Ao
contrario, em vidros obtidos por fusdo ou método convencional o limite de SiO, para o
qual se observa bioatividade ¢ somente 60% [LI, 1991b]. Uma possivel explica¢do para
o limite da extensdao da composi¢do para bioatividade ¢ a presenca de poros muito
pequenos, grande area superficial especifica e uma alta concentragdo de grupos silanol
(SiOH) sobre a superficie do material microporoso, caracteristicas que sao conseguidas
com o processo sol-gel. Esses aspectos estruturais sdo responsaveis pelo aumento da
densidade de sitios potenciais para nucleagdo que resulta na formag¢do de uma camada

de hidroxiapatita carbonatada sobre o vidro bioativo [LI, 1991a; PEREIRA, 1994a].

O processo sol-gel ¢ uma técnica de sintese quimica usada para o preparo de vidros e
ceramicas. Na década de 80, principalmente houve um interesse extensivo sobre o
processo sol-gel como um meio de se produzir ndo somente filmes amorfos, mas
também monolitos e fibras de vidro. Uma vantagem importante do processo sol-gel ¢ a
habilidade para se controlar as propriedades quimicas da superficie do material através
de tratamentos térmicos. O vidro bioativo 58S (obtido por sol-gel) mostrou taxas de

degradacdo de silica e formagdo da camada de HCA in vitro mais rapidas quando
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comparado com o Bioglass® 45S5 (obtido por fusdo) [GREENSPAN, 1998]. A quimica
envolvida no processo ¢ baseada em reagdes de polimerizagdo inorganica de precursores
ou alcoxidos metdlicos M(OR),, onde M representa o elemento formador de rede tal
como o0 Si e R ¢ um grupo alquil CxHax+1. Esses precursores sofrem reacgdes de hidrolise
e condensac¢do, geralmente quando dissolvidos em um solvente, para formar hidroxidos
metalicos soluveis, os quais por fim levam a formacao de uma ligagao continua metal-

oxigénio-metal como em uma rede inorganica que se estende por todo o solvente

[SARAVANAPAVAN, 2002].

Os aspectos principais do processo sol-gel de multicomponentes sdo a formagao de uma
solucdo homogénea antes da polimerizacao e o processamento ocorre em temperaturas
mais baixas do que em métodos convencionais (fusdo) [BRINKER, 1990].
Consequentemente ndo s6 a melhoria da homogeneidade quimica pode ser conseguida
[PEREIRA, 1994b] com bom controle sobre a composi¢do final e confeccdo das
caracteristicas superficiais do produto como também a separacdo de fases, a
cristalizagdo e a decomposicdo quimica podem ser evitadas [SARAVANAPAVAN,
2002].

Em termos de mecanismos quimicos, o processamento sol-gel pode ser dividido em dois
tipos: rota alcoxido (ou polimérica) e rota coloidal. O primeiro geralmente requer o uso
de um solvente orgéanico, normalmente um dalcool, que age como solvente para o
precursor metalico e a agua de hidrélise [PAUL, 1990]. Por outro lado, o segundo tipo
emprega o principio da quimica coloidal para gerar particulas de tamanho coloidal a
partir de espécies idnicas em um meio aquoso. Nessa revisdo apresenta-se de forma
mais detalhada a rota alcoxido que foi a utilizada na sintese das estruturas macroporosas

para engenharia de tecido 6sseo.
Rota Alcdxido:
As equagodes seguintes descrevem as reagdes fundamentais, hidrolise e condensacao,

que permitem a conversao de precursores organometalicos em géis e posteriormente em

vidros ou ceramicas.
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Hidrdlise:
____ HY/OH 3.1)
M(OR), + H,0 = > M(OR)_,OH + ROH
CATALISADOR
< HYOH (3.2)
M(OR),, OH + H,0 CATALISADOR M(OR), ,(OH), + ROH
Condensacéo:
=M-OH+HO-M=—->=M-0-M=+H,0 (3.3
(condensacao de dgua)
=M-OH+RO-M=—>=M-0-M=+ROH (3.4)

(condensacao de alcool)

M ¢ o metal e pode ser Si, Al, Ti, Zr, Cr etc. R representa o grupo alquil. As reagdes de
condensagdo também facilitam a reacdo de compostos de diferentes elementos levando
a sintese de sistemas multicomponentes. Todas as reagdes podem ser consideradas
como reagdes de equilibrio com o grau da reagcdo sendo determinado pelas espécies
envolvidas e as condicdes sob as quais as reacdes ocorrem. O catalisador representado
nas reagdes de hidrolise pode ser uma base ou um 4cido, que irdo catalisar também as
reacdes de condensagdo. Visto que a hidrélise e a condensacgdo sdo reagdes quimicas, as
taxas relativas dessas reacdes sdo fungdes de diversos parametros, tais como pH,
temperatura, natureza e concentragdo do precursor do ion metalico, e a concentragao de
agua. A hidrdlise inicial progride rapidamente em condi¢des de pH acido enquanto a

condensagdo ¢ mais acelerada em pH alcalino.

Um fator que também deve ser considerado na producao de géis multicomponentes ¢ a
taxa de reacdo relativa de alcoxidos dos diferentes metais. A ordem de adi¢dao desses
alcoxidos sera importante na obten¢ao de géis homogéneos, e o primeiro componente a
ser hidrolisado devera ser aquele de taxa de reagdo mais lenta, geralmente o precursor

de silicio.

As etapas do processo sol-gel podem ser dividas em sete:

e Dissolugdo e mistura dos precursores
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e Moldagem (vazao em molde, formagao de filme, produgao de fibra)
e Transicdo sol-gel ou gelacao

¢ Envelhecimento

e Secagem

e Estabilizacao

e Transicao de gel para vidro ou sinterizacao

Dissolucéo e mistura dos precursores

Os reagentes mais comumente utilizados sdo os alcoxidos metélicos, que podem ser
encontrados em uma ampla variedade de elementos metalicos. A solubilidade ¢ a
reatividade desses reagentes varia muito. Se um componente hidrolisa muito mais
rapido que os outros, grupos polimerizados daquele componente podem se formar e, a

homogeneidade que seria uma vantagem do processo sol-gel, seria perdida.

Além dos alcoxidos, outros compostos podem ser usados para introduzir alguns cétions
em sistemas multicomponentes, tais como sais inorgénicos: nitrato de calcio por
exemplo. Se os alcoxidos s3o usados como fontes daqueles elementos que sdo
formadores de rede de gel, outros sais metéalicos soliveis podem ser usados para

introduzir ions modificadores de rede [PEREIRA, 1994a].

Os precursores de silicio mais amplamente usados para preparar materiais por sol-gel

tém sido o tetrametil ortosilicato (TMOS) ou tetraetil ortosilicato (TEOS).

Moldagem (vazéo em molde, formacéo de filme, producéo de fibra)

O sol ¢ um liquido de baixa viscosidade, portanto pode ser vertido em moldes de formas
variadas. A forma do gel serd determinada pela forma do molde de vazdo. Essa ¢ uma
vantagem que se destaca na aplicacdo de biomateriais obtidos por sol-gel na engenharia
de tecido dsseo. O sitio de defeito 6sseo que ird receber a estrutura projetada pode ter

formas complicadas.
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Transicao sol-gel ou gelacéo

Durante a transi¢ao sol-gel, a viscosidade da solugdo gradualmente aumenta a medida
que o sol (suspensdo coloidal de particulas muito pequenas, 1-100nm) torna-se uma
rede tridimensional interconectada rigida e porosa, denominada gel. O tamanho e o grau
de ramificag¢do do polimero inorganico, e a extensao das ligacdes cruzadas exercem uma
forte influéncia sobre a porosidade do gel, e mais tarde, sobre a area superficial, o
volume de poros, a distribuicdo de tamanho de poros e a estabilidade térmica do 6xido
final, apds sinterizagdo. Em geral, se o gel contém cadeias poliméricas com ramificagao
significativa e ligacdes cruzadas, o gel possui grandes regides de vazios, ¢
estruturalmente rigido e o 6xido resultante, apds sinterizagdo ¢ principalmente formado
de macroporos e mesoporos. Se o gel contém cadeias poliméricas com poucas
ramificacoes e ligagdes cruzadas, o gel possui menos regides de vazios, ¢
estruturalmente fraco e nesse caso se desintegra durante a sinterizagdo. O o¢xido

resultante possui principalmente microporos e baixo valor de area superficial especifica.

As taxas relativas das reagdes de hidrdlise e condensagdo determinam a extensao da
ramifica¢do do polimero inorganico. Em geral, em presenga de uma alta concentra¢do
do mondmero cation metalico, se a hidrolise é lenta em relagdo a condensagdo sao
formadas cadeias poliméricas longas, altamente ramificadas e com ligagdes cruzadas e o
oxido resultante ¢ macroporoso. Se, por outro lado, a hidrodlise e a condensacao ocorrem
em taxas comparaveis sdo formadas cadeias curtas com menos ramificagdes e ligacdes
cruzadas, e o 6xido resultante ¢ microporoso. No caso em que a condensacdo ¢ muito
mais rapida do que a hidrolise, os cations metalicos sdo aglutinados e formam-se
precipitados oxi-hidroxido [KUNG, 1996]. Apesar do gel formado ter a aparéncia de um
solido, seus poros contém uma mistura de agua e alcool, e a hidrolise e a condensagao

continuam a ocorrer até que o solido ¢ completamente seco.

A gelagdo pode ocorrer em um intervalo de tempo que pode variar desde alguns
segundos, minutos, horas até meses dependendo das condi¢des de processamento. O

ponto de gelagdo de qualquer sistema, incluindo a silica sol-gel ¢ facil de se observar
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qualitativamente e facil de definir em termos qualitativos, mas ¢ extremamente dificil de

determinar analiticamente.

Experimentalmente o aparecimento do gel estd associado a uma drastica mudanga nas
propriedades viscoelasticas do sistema. O sol se torna um gel quando este pode suportar
tensdo do tipo elastica. Abaixo do ponto de gelacdo, na fase sol, o sistema ¢ uma
solucdo de ramificagdes de polimeros com uma viscosidade finita, que portanto flui;
acima do ponto de gelagdo o sistema apresenta um modulo de cisalhamento finito e ndo
flui, o moédulo de cisalhamento cresce de um valor zero na transi¢do e em geral

permanece da ordem de 10" vezes o valor de sélidos convencionais [JOANNY, 1989].

Envelhecimento

O envelhecimento ¢ definido como as evolugdes estruturais que ocorrem com o tempo
apos a gelagdo antes da evaporacdo do solvente e envolvem a manuten¢do do objeto
vazado por um periodo de tempo completamente imerso em liquido. Durante este
periodo, a hidrdlise e a condensagao continuam a ocorrer. E, simultaneamente, outros
trés processos sdo observados: (a) a sinérese, que ¢ uma contracdo espontanea do gel
com expulsdo de solvente dos poros; (b) coalescimento, que pode ser definido como um
processo de dissolucdo e reprecipitagao que ocorre devido a diferencas de solubilidade
entre superficies com raios de curvaturas distintos; e (c) segregacdo ou transformacao de
fase e cristalizagdo [LI, 1991a]. O efeito do envelhecimento sobre as propriedades do
oxido final depende das varidveis de operacdo, pH, temperatura, precursor e
concentragdo de agua. Em muitos casos, o envelhecimento promove as ligagcdes
cruzadas e aumenta a rigidez do gel, aumentando a sua resisténcia [KUNG, 1996]. Foi
observado que se o pH e a concentracdo de agua sdo elevados, sdao desenvolvidos
aglomerados ramificados, enquanto sob condi¢des de pH baixo e baixa concentracio de

agua formam-se ramificacdes lineares ou aleatorias [BRINKER, 1994].
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Secagem

Um gel esta seco quando o solvente adsorvido ¢ completamente eliminado dos poros.
Para tal o aquecimento ¢é realizado geralmente a taxas controladas em temperaturas de
120-180°C. Durante a secagem, o solvente aprisionado nos poros do gel ¢ removido. A
tensao surge nao so a partir das diferencas de coeficiente de expansao devido ao volume
de agua variavel, mas também da acdo de forcas capilares que se tornam efetivas
quando os poros comecam a se esvaziar € a interface liquido-ar estd presente na forma
de meniscos distribuidos nos poros do gel que passa pela secagem. O gel resultante ¢
um solido visco-eldstico que é progressivamente transformado em um s6lido poroso
puramente elastico ou xerogel. Junto com a pressao capilar diferencial que age sobre
poros de tamanhos diferentes, a estrutura de poros se desintegra durante a secagem.
Entretanto, com o proposito de se manter o volume e o tamanho de poros, varias
técnicas que tém sido empregadas para preparar géis com poros uniformes, reduzem a
tensao superficial do liquido ou removem completamente a interface liquido-vapor com
a secagem hipercritica (acima da temperatura critica, Tc e pressdo critica, Pc). O

produto desse tipo de secagem ¢ chamado aerogel.

Estabilizacdo

A conversdo do gel poroso seco para vidro denso pode ser conseguida com tratamentos
a temperaturas elevadas, mas ainda menor do que a temperatura empregada na fusdo
convencional. Para os géis preparados a partir de alcoxidos metalicos com taxas de
hidrolise e condensacdo relativamente baixas, um nimero considerdvel de grupos
hidroxil e organicos podem permanecer no gel mesmo apds a secagem. Estabilizacdo
consiste num tratamento térmico, com temperaturas geralmente entre 200-900°C. Faixas
de temperaturas relevantes no tratamento térmico de estabilizagdo/sinterizagdo sao por
exemplo: (a) 100-200°C, dessor¢ao de 4gua fisicamente adsorvida nas paredes dos poros
em geral; (b) 300-500°C, decomposicdo de compostos organicos em CO;; (c) 400-
500°C, colapso de poros pequenos; (d) 700-900°C, colapso de poros maiores; (e) 100-

700°C, polimerizagdo (desidratagdo). No ultimo caso, completando-se a polimerizagdo
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antes do colapso dos poros, consegue-se produzir grandes monolitos de SiO;

[ZELINSKI, 1984].

A regido de tratamento térmico de baixa temperatura até 600°C é predominantemente
relacionada com a remocgdo de grupos silanol e alcoxi organicos o que levaria a alguma
densificacdo em uma escala molecular em virtude das reagdes de condensagao.
Entretanto, dependendo da por¢do de volateis residuais e da taxa de aquecimento,
alguns grupos nao-reagidos podem permanecer aprisionados a medida que poros
maiores comecam a se fechar em temperaturas mais altas. O gel de silica permanece
altamente poroso em temperaturas significativamente mais altas do que aquelas
necessarias para produzir um gel rigido. Os poros sdo interconectados e abertos. Em um
processo sol-gel rota alcéxido, o didmetro dos poros pode variar de 1,2 a 10nm ¢ a

porosidade pode ser maior que 70%. A area superficial especifica pode exceder 900m?/g

[SMARSLY, 2001a; GOLTNER, 2001].

Transicao de gel para vidro ou sinterizacéo

Aquecendo-se os géis em temperaturas cada vez mais elevadas produz-se a densificacdo
generalizada da estrutura. O principal processo envolvido na densificagdo ¢ a
sinterizagdo que visa aumentar a densidade volumétrica através da diminuicao da fragdo
volumétrica de poros. A forca motriz para este processo se estabelece a partir do
excesso de energia livre de superficie do gel. Pelo menos quatro mecanismos
contribuem para esse processo: (1) contracdo capilar; (2) condensacdo; (3) relaxagdo
estrutural e; (4) sinterizacdo viscosa [BRINKER, 1990]. Os mecanismos (1) e (2) sao
considerados processo quimicos ¢ sdo dominantes em temperaturas baixas e
intermediarias e os mecanismos (3) e (4) sdo processos fisicos e dominantes em
temperaturas altas. A faixa de temperatura em que cada um desses mecanismos ¢
considerado dominante depende igualmente da natureza quimica e microestrutural do
gel e da taxa de aquecimento. Um importante estagio ¢ a redugdo ou eliminagdo de
grupos hidroxil residuais, desidratagdo, nos poros durante o processo de densificacao.

Apesar do grupo OH poder ser removido através de reagdes de condensagdo, a
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sinterizagdo viscosa frequentemente comeca antes da desidratacdo ser completada,

levando ao inchago ou espumacao do gel no estagio final da sinterizacao.
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3.4 Matriz Ceramica Porosa

Materiais bioativos, como as ceramicas de fosfato de célcio e vidros, quando
implantados em um ambiente como os o0ssos reagem com o fluido fisiologico,
favorecendo a formagdo do tecido Osseo e a ligagdo com o osso, promovendo uma
interface funcional. Essas propriedades tém conduzido a aplicagdo destes substratos
como enxertos Osseos artificiais e recobrimentos de implantes. Este comportamento
bioativo consiste de reacdes fisico-quimicas superficiais e eventos celulares que
resultam na formagdo de uma camada de hidroxiapatita biologica, deposicao de uma

matriz organica e mineralizagdo do tecido [GARCIA, 1998].

Uma série de fatores influencia o comportamento bioldgico de cerdmicas e vidros
bioativos. Além da composicdo quimica destes materiais, a microporosidade e a
macroporosidade tém influéncia direta sobre a formagdo do tecido 6sseo [LU, 1999].
Muitos estudos in vivo tém revelado que o tamanho de poro de um material implantado
governa o comportamento de crescimento interno do tecido. O macroporo deve ter
tamanho suficiente para abrigar o desenvolvimento de ambos tecidos orgéanico e
inorganico e com isso permitir o crescimento do tecido. A fabricacdo de bioceramicas
porosas com tamanho de poro maior que um valor critico, por exemplo 150um, ¢
considerado essencial do ponto de vista da resposta histologica. Mas, o aumento na
dimensdo do poro pode ser acompanhado por uma significativa redugdo na resisténcia
mecanica. Recentemente, Liu preparou amostras de HA porosa com diferentes
tamanhos de macroporos (~100um até ~400um) para avaliar a correlagdo resisténcia-
tamanho de poro, e encontrou que a resisténcia a compressao diminui linearmente com
o aumento do tamanho de macroporo em uma dada fracdo volumétrica de poros. A
influéncia do tamanho de macroporo sobre a resisténcia mecanica se mostrou
desprezivel quando a densidade de poros ¢ maior que aproximadamente 70-75%, isto &,
além de um certo nivel de porosidade a resisténcia mecanica ¢ praticamente constante e
seu valor para vidros bioativos com porosidade acima de 70% esta na faixa de 1-3MPa

[LIU, 1997b; JONES, 2003].
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Para a aplicacdo, j& discutida, a qual se destinam as estruturas que serdo elaboradas
nesse trabalho, € necessario que estas possuam uma elevada porosidade. Algumas rotas

de fabricagdo de ceramicas porosas podem ser citadas:

Incorporacao de substéancias volateis ou eliminadas por queima: a fragdo, o tamanho
e a distribui¢do de volume de poros produzidos sdo determinados pela quantidade da
fase perdida na queima [VAZ, 1999].

Sistemas sol-gel que desenvolvem a porosidade durante as transformacodes de fase
ou reacBes quimicas.

Aerogéis obtidos da secagem hipercritica de géis inorganicos com alta densidade de
ligagbes cruzadas: O solvente originalmente residindo entre essas estruturas de
ligagdes cruzadas ¢ removido por uma secagem rapida deixando intersticios pequenos e
uniformemente distribuidos.

Reticulado de ceramicas célula-aberta produzidas via cépia de uma estrutura
polimérica porosa: Esta ¢ o processo mais comum de obten¢do de estrutura porosa
[BAKSH, 1998]. O processo envolve a impregnacao de uma espuma de poliuretano
flexivel pela imersdo desta em suspensdo cerdmica. O excesso ¢ expelido e a queima
subseqliente da estrutura resultante decompde o substrato e sinteriza o pd ceramico,
deixando uma réplica da espuma original. A principal desvantagem deste método ¢ o
numero de defeitos e paredes ocas que resultam da eliminagdo do polimero.
Propriedades mecénicas inferiores sdo uma caracteristica desta rota. Outra complicagdo
¢ a quantidade e toxicidade dos gases liberados durante a queima do polimero.

Colagem de barbotina: Processo que utiliza uma suspensao coloidal, barbotina, onde a
agua ¢ retirada por meio de um molde poroso. Apods a formagdao de uma camada com a
espessura desejada, a barbotina restante ¢ drenada, o molde ¢ retirado e a peca crua ¢
secada e sinterizada.

Foaming de barbotinas cerdmicas. Envolve a incorporacdo de uma fase gasosa
(foaming) dispersa em uma suspensdo (barbotina) ceramica-tipicamente contendo o
material ceramico, dgua, ligante polimérico e um surfactante, e agentes de gelagao.
Essas suspensdes podem ser produzidas mecanicamente, através da injecdo de um
vapor; um gas produzido em uma reagdo exotérmica ou pela vaporizacdo de um

solvente de baixo ponto de fusdo dissolvido, como o freon. Existe um intervalo entre a
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formagdo da bolha e a estabilizacdo final da espuma. Algumas bolhas podem contrair e
desaparecer, enquanto que outras podem coalescer e formar grandes bolhas. Os filmes
que envolvem as bolhas podem permanecer intactos até a estabilizagdo, levando a
formagao de uma espuma “célula-fechada”. Estes também podem se romper produzindo
espumas parciais ou completamente “célula-aberta”. Quando bolhas excessivamente
grandes estdo presentes a ruptura do filme leva a um colapso da espuma. A estabiliza¢do
da estrutura das bolhas pelo ajuste do sistema deve ocorrer durante toda a vida util da

espuma [SANTOS, 2002].

Todos esses métodos resultam em morfologia de poro e distribuicdo de tamanhos
distintos. Os trés primeiros métodos resultam principalmente em microporosidade
controlada em uma faixa nanométrica. Os produtos obtidos sdo tipicamente usados
como membranas e sensores. Os outros métodos podem ser controlados para produzir
porosidade variada na faixa de uma a duas ordens de grandeza em

microns[SEPULVEDA, 1997].

As propriedades de ceramicas porosas dependem fortemente da morfologia, do tamanho
e da distribui¢do dos poros [LIU, 1996b]. Essas estruturas podem ser categorizadas em
dois niveis — a estrutura celular (macroporosa, intencionalmente introduzida durante o
processo de espumagdo) que existe em escala maior e a estrutura de poros e graos
dentro da matriz sélida (microporosidade). Rotas modernas de producdo de cerdmicas
porosas, com baixo custo, combinam espumagao de suspensdes ¢ a polimerizagdo in
situ para composi¢do da espuma liquida. A solidificagdo pela polimerizagdo in situ
forma uma rede de ligacdes cruzadas que solidifica a espuma gerando um corpo
coagulado (gelled) resistente. A elevada resisténcia do corpo poroso conseguida por
essa rota € a caracteristica mais atrativa ¢ € o resultado de um alto nivel de densificacao

matriz-ceramica obtida por processamento [SEPULVEDA, 1997].

O uso de hidrogéis em forma de espuma ¢ util, por exemplo, para projetar alumina
porosa, aproveitando o comportamento de gelacdo natural dos 6xidos de alumina
hidratados. Este efeito também tem sido usado com ligantes—tais como cimento

portland, cimento de magnésia, gesso e outros—na produgdo de espumas refratarias.
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O método gelcasting [OMATETE, 1991] ¢ uma rota de fabricagdo de componentes
ceramicos densos na qual uma suspensdo de p6 cerdmico em uma solucdo de
monomeros organicos ¢ vazada em um molde. Essa mistura polimeriza in situ formando
um gel. Através desse método de processamento € possivel produzir corpos ceramicos
de formas complexas. O método gelcasting supera algumas das maiores desvantagens
da moldagem por injecdo porque as operacdes de vazdo do fluido, necessarias para
preencher o molde, sdo separadas do mecanismo de solidificagdo requerido para
converter a suspensao ceramica em um corpo verde consolidado. Além disso,
diferentemente do método de colagem convencional, os corpos verdes obtidos por
gelcasting sao mais resistentes e trabalhaveis. Esse método utiliza alto carregamento de
solidos, p6 cerdmico, em géis organicos e distingue-se do processo sol-gel que produz

po ceramico a partir de um gel inorganico com baixa concentragao de solidos.

A composi¢cdo de espumas liquidas de ceramicas pode ser conseguida por diversas
rotas: 1) introducdo de bolhas de ar; ii) adi¢do de surfactante [BINNER, 1996]; iii)
liberacdo de um gas durante a reacdo de sintese [ARITA, 1995]; iv) adicdo de agentes
espumantes [INNOCENTINI, 1998; SEPULVEDA, 1997]; e, v) adicao de solugdo de
H,0; [YUAN, 1998a]. Essas rotas derivaram de técnicas originalmente desenvolvidas
para a producdo de cerdmicas densas. Devido ao aumento na demanda por resisténcia
para sustentar uma estrutura porosa comparada a estrutura densa, exigéncias especiais
devem ser satisfeitas quando se compdem espumas. Para prevenir a drenagem e o
colapso da espuma liquida, um rapido endurecimento da suspensao deve ser promovido.

Uma vez solidificado, os corpos resultantes apresentam alta resisténcia a verde.

A tecnologia de sol-gel também pode ser citada para a produgdo de espumas. A rapida
elevacdo da viscosidade durante a transi¢ao sol para gel estabiliza as bolhas da espuma

previamente criadas.

O vidro bioativo quando utilizado na forma de p6 apresenta boas propriedades de
bioatividade. No entanto, ja foi verificado e concluido que o desenvolvimento de um

novo tecido s6 € possivel em materiais que além de bioativos sdo utilizados na
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construgdo de estruturas tridimensionais com arquitetura favoravel a migragao celular
intraestrutura, adesdo e proliferacdo de células. Para tanto descreve-se o procedimento
que foi desenvolvido no presente trabalho com o objetivo de ampliar a aplicacdo do
vidro bioativo do sistema CaO-P,0s-SiO, em engenharia de tecido 6sseo, aplicando
esse biomaterial na construgdo de estruturas tridimensionais porosas de arquitetura bem

definida.
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4 METODOLOGIA

Descreve-se a seguir o procedimento desenvolvido para obtencdo das estruturas
macroporosas, visando a aplicagdo proposta. Foram usadas trés composi¢des quimicas
do material-base dessas estruturas, vidro bioativo. A partir da solugdo sol-gel, adiciona-
se um surfactante e agita-se a mistura formando uma espuma que sera vertida em
recipiente de Teflon onde a gelagdo ira ocorrer congelando a estrutura celular
introduzida pela estrutura de bolhas ou espuma. Nesse item descreve-se ainda um

estudo da espuma formada em solugdo sol-gel e 4gua deionizada que foi realizado.

4.1 Sintese das Estruturas Macroporosas de Vidro Bioativo

Foram escolhidas trés composi¢des quimicas de vidro bioativo do sistema SiO,-CaO-
P,Os como material base para a obtencdo das estruturas macroporosas, conforme
mostradas na Tabela 4.1. Os materiais foram preparados através do processo sol-gel,
rota alcoéxido com hidrolise catalisada por uma solugdo acida. Os reagentes TEOS
(Tetraetil ortosilicato - Merck), TEP (Trietil fosfato - Aldrich) e Ca(NO3),.4H,0 (nitrato
de calcio tetrahidratado) foram utilizados como precursores de silicio, fosforo e calcio
respectivamente. O acido nitrico (solugdo 2N) foi usado como catalisador da hidrolise
dos alcoxidos metalicos TEOS e TEP. A razdo de agua necessaria para a reacdo de
hidroélise ou moles de H,O/(moles de TEOS + moles de TEP), R, foi igual a 12. Li
reportou que para R igual a 8 tem-se o menor tempo de gelagdo [LI, 1991a]. No entanto,
para essa razdo de agua nao foi observada formagao de espuma, entdo foi utilizado um
valor 50% maior do volume de 4gua na solu¢do. Apos uma hora de hidrolise adiciona-se

o nitrato de célcio e a solucdo ¢ agitada por mais 30 minutos.

Nesse ponto tem-se a solu¢do que vai ser utilizada para produgao de espuma e posterior
estrutura macroporosa. Em aliquotas que variavam entre 25 ¢ 30ml de solugdo foram
adicionados um surfactante, para estabilizar a espuma introduzida através de agitagdo

mecanica e o dcido fluoridrico, com o objetivo de se acelerar a gelacao.
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Tabela 4.1 - Composi¢cdes nominais (mol%) das amostras de vidro

preparadas por sol-gel.

Amostra SiO, CaO P,0s

50S 50 46 4
60S 60 36 4
708 70 26 4

As concentracdes de acido fluoridrico sdo apresentadas na Tabela 4.2 em relagdao a
concentragdo de TEOS. O o agente espumante (LESS - lauril éter sulfato de sddio, Praid
ou Tergitol® - polietileno glicol trimetilnoniléter, Fluka) foi adicionado em uma
concentragdo que foi definida apds o estudo de formacao e estabilidade de espuma, item
descrito a seguir. O tempo de gelacdo foi controlado, com o auxilio de um cronémetro

digital, a partir da adi¢do de HF.

Apods cada uma das ultimas adigdes mencionadas, retirou-se pequenas aliquotas, que
foram usadas na observacao visual de mudanca na viscosidade da solu¢do com o tempo
e, consequentemente, da gelacdo [AGREN, 1998], utilizando-se para tanto recipientes
de polietileno transparentes. Com essas aliquotas determinou-se o ponto de gelagdo da:
1) solucdo sem surfactante e ii) solugdo mais surfactante. A partir desse ponto,
aguardou-se 5 minutos antes de se iniciar a agitacdo da solu¢cdo com surfactante e entdo
agitou-se por dois minutos. Com esse tempo de agitacdo conseguiu-se o volume

maximo de espuma para a concentragdo de surfactante adicionada.

Na Figura 4.1 apresenta-se o fluxograma que resume o método que foi desenvolvido
nesse trabalho para a produgdo das amostras tridimensionais macroporosas de vidro
bioativo. Além do fluxograma outras questdes relacionadas ao procedimento foram
determinadas, tais como: i) o agitador (design, material) para produgdo da espuma; ii)
um recipiente que pudesse ser utilizado desde a vazdo até a secagem completa (170°C),
evitando transferéncia da amostra entre recipientes, que ¢ mais fragil antes do
tratamento térmico de estabilizagdo; 1ii1) tempo de agitagdo; iv) razdo R,

agua/(TEOS+TEP); e v) a observacao visual da gelacdo descrito na metodologia. Nesse
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ultimo caso a observacao do aumento da viscosidade com o tempo foi considerada
eficiente j4 que de outra maneira, a realizacdo da medida de viscosidade usando um
viscosimetro, demonstrou ser pouco eficiente devido ao tempo limitado entre o inicio da
gelagdo e a vazdo da espuma e a determinagdo da viscosidade. A Figura 4.2 apresenta os
recipientes citados e o aspecto da espuma sendo vertida. O tempo de agitacao
determinado foi aquele em que se observou o maximo de espumacdo. Tempo excessivo

de agitagdo poderia provocar o colapso das bolhas.

Precursor
CaO

A + Acid Precursor Precursor
gua + acido SiO, P,O.

T

HF

I
v

il

LESS

v

espuma

v

vazamento

e

envelheecimento

secagem

estabilizacéo

Figura 4.1 - Fluxograma do procedimento elaborado para a producdo de

estruturas macroporosas de vidro bioativo.
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(b)

Figura 4.2 - (a) Espuma sendo vertida em recipiente transparente e (b)

recipiente de Teflon projetado para tornar mais eficiente a vazao

da espuma.

Tabela 4.2 - Concentragao dos reagentes discriminada por amostra.

Amostra R:Hzo/(TEOS+TEP) NTeos/NHE

508 12 31,3
60S 12 43,7
708 12 40,9

Nesse ponto, retirou-se uma terceira aliquota, da espuma ou da solugdo agitada, para
observacdao visual de aumento da viscosidade da espuma com o tempo, gelagdo.
Enquanto a observagdo era feita continuava-se agitando até o momento da vazdo, que
ocorria logo que virando o recipiente transparente mencionado, observava-se um grande
aumento da viscosidade. Determinou-se entdo, o tempo de gelacdo da espuma. Um
agitador confeccionado em material plastico, inerte, foi usado para evitar possivel
contaminagdo devido a corrosdo. A Figura 4.3 ilustra a montagem e o agitador adaptado
para essa aplicacdo. A haste do agitador foi acoplada a um motor elétrico e a rotagao

utilizada para formacao de espuma foi 1400-1600rpm.

Apos a gelagdo as amostras foram secas de acordo com o esquema da Figura 4.4, taxa
de aquecimento igual a 1°C/min. O tratamento térmico de estabilizagcdo foi realizado a

700°C, por um periodo de 4h e a uma taxa de aquecimento de 1°C/min, de acordo com o
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esquema apresentado na Figura 4.5. Somente as amostras 60S foram tratadas a 800°C

ou 900°C.

Figura 4.3 - Agitador e recipiente de Teflon usados na preparacdo das

espumas.
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Figura 4.4 - Rota de secagem das amostras de vidro bioativo obtidas por sol-

gel.
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Figura 4.5 - Representacdo esquemadtica do tratamento térmico de

estabilizacao das amostras de vidro bioativo.

4.2 Avaliacéo da formacéo e estabilidade das espumas

A concentracao de surfactante ideal, ou seja, que formou um volume de espuma que
resultou na estrutura macroporosa desejada, bem como aquela que apresentou a melhor
estabilidade da espuma formada foi determinada em um procedimento simples, descrito

a seguir.

As propriedades da espuma sdo normalmente caracterizadas pelo volume inicial
(capacidade de espumacdo) e decaimento do volume com o tempo (estabilidade da
espuma). Quando o propdsito € desenvolver produtos a partir de uma espuma ¢ 1util
quantificar estas duas propriedades usando uma quantidade simples. A capacidade de
espumacdo de um surfactante ¢ determinada pelo aumento do volume, logo apds a
introducdo da fase gasosa na solugdo. A estabilidade da espuma esta relacionada ao
decréscimo do volume de espuma com o tempo. Os métodos mais comuns para medir
estas propriedades sao os que relacionam a variagdo de volume de espuma com tempo.

A maneira como esta medida ¢ avaliada ¢ importante quando se comparam resultados

[RAYMUNDO, 1998].
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A composicdo 60S foi utilizada nesse estudo e solucdes agua deionizada mais
surfactante e sol-gel mais surfactante foram agitadas a fim de se produzir uma espuma.
O objetivo foi determinar a menor concentracdo de surfactante que formaria o volume
de espuma desejado ¢ fosse mais eficiente na estabilizagdo desta até a gelagdo. Em
aliquotas de 15ml de 4gua deionizada ou solugdo sol-gel foram adicionados volumes
variaveis dos surfactantes polietileno glicol trimetilnonil éter (Tergitol® TMN 10-Fluka,
nao-iénico) e Lauril Eter Sulfato de Sédio (LESS-Praid, aniénico), e a mistura destes de
acordo com a Tabela 4.3 e Tabela 4.4. Agitaram-se as solu¢cdes em um béquer por 2

minutos a fim de se obter o volume maximo de espuma para cada concentragao.

A espuma obtida foi, imediatamente apds agitacdo, vertida em uma coluna graduada de
capacidade (50+1)ml e didmetro igual a 2,5cm. Com a ajuda de um crondmetro
observou-se o decaimento de volume de espuma com o tempo e os dados foram
utilizados para a constru¢do de curvas de Volume de Espuma versus Tempo

[RAYMUNDO, 1998] que sao apresentadas nos resultados.

Tabela 4.3 - Solugdes usadas na espumacdo de agua deionizada mais

surfactante.
Surfactante Solugcdo |Vagua (ml) [ Vsurfactante (ml)
1 15 1,0
LESS 2 15 2,0
3 15 3,5
4 15 1,0
Tergitol® 5 15 2,0
6 15 3,5
7 15 1,0+1,0
LESS + Tergitol® 8 15 2,0+2,0
9 15 3,0+1,0
10 15 1,0+3,0
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Tabela 4.4 - Solugdes usadas na espumacdo de solugdo sol-gel mais

surfactante.

Surfactante Solugéo | Vsol-gel (ml) | Vsurfactante (ml)
1 15 1,0

LESS 2 15 2,0
3 15 3,5
-- 15 1,0

Tergitol® -- 15 2,0
- 15 3,5
4 15 1,0+1,0

LESS + Tergitol® 5 15 2,0+1,0
6 15 1,0+2,0

4.3 Caracterizacao estrutural das matrizes

Ja é bem aceito que a estrutura tridimensional para engenharia de tecido deve ser
necessariamente porosa. A estrutura porosa de um substrato tem uma influéncia decisiva
sobre as propriedades dessas estruturas e sobre os resultados biologicos. Devido ao
aspecto complicado da estrutura porosa, atualmente ndo hd um padrdo ou mesmo um
método bem aceito para uma descrigdo e caracterizagdo geométrica correta. A
porosidade e o didmetro médio de poros sdo dois pardmetros frequentemente usados,
mas estes ndo sao uma representacao real de uma estrutura de poros e nao sdo capazes
de refletir a natureza dos poros. Como o processo de cicatrizagdo dssea ¢ dependente do
sitio e do tamanho deste, a area superficial especifica ¢ importante por quantificar a
estrutura quanto a esses fatores. Existem diversos métodos e técnicas disponiveis para
caracterizar uma estrutura tridimensional, mas cada um deles tem limitagdes. Por
exemplo, a porosimetria ¢ eficiente para os poros menores, ndo sendo conveniente para
macroporos maiores que 300um. H4 pouca informacdo em nivel tridimensional que
pode ser obtida de imagens bidimensionais. Entretanto, dados obtidos de diversos
métodos de andlise sdo apresentados e discutidos incluindo porosimetria de mercurio,
adsorcao de nitrogénio, técnica de Arquimedes, difracdo de raios-X, espectroscopia de

infravermelho por transformada de Fourier, imagens de MEV e andlise de imagem.
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A andlise por porosimetria de mercurio foi realizada no equipamento Autopore III,
modelo 9420. A amostra foi inicialmente purgada a uma pressao de 50um Hg por 5
min, com o objetivo de se remover dgua fisicamente adsorvida do interior dos poros. O

valor do angulo de contato utilizado foi 140°.

Essa técnica ¢ baseada no principio fisico basico de que o mercurio, um fluido nao-
molhante (90°<angulo de contato<180°) para a maioria dos materiais, tende a recuar dos
capilares, e devido a isso deve ser for¢ado, aplicando uma pressdo externa, para dentro
dos poros de um meio poroso. Uma pressdo crescente ¢ necessaria para forcar o

mercurio para o interior de poros de tamanhos decrescentes.

Um experimento basico de porosimetria de mercurio consiste no aumento da pressdo
imposta, em pequenos incrementos, ¢ medida do volume penetrante desse metal na
amostra durante cada incremento de pressao [LEON, 1998; RIGBY, 2002]. A pressao
imposta (p, MPa) ¢ geralmente relacionada ao tamanho de poro (r, nm) através da
equacdo de Washburn, equacao 4.1:

4.1)

2ycos0

p=-
r

Nessa equacdo y € a tensdo superficial e 8 o angulo de contato. Esses pardmetros sdo

usualmente considerados constantes.

A éarea superficial especifica, volume total e a distribuicdo de tamanho de microporos
foram levantados usando-se equipamento de adsor¢do de gés nitrogénio, Quantachrome

Nova 1000 e o método BET. A desgaseificagdo foi realizada a 120°C por 13 horas.

A densidade dos materiais foi analisada por picnometria de géas hélio (equipamento
Stereopycnometer, Quantachrome, modelo SPY-3, série 467) e a técnica de Arquimedes
foi usada para determinacdo da porosidade através da densidade aparente. As amostras
porosas foram colocadas em estufa a 100°C por 12h para eliminagdo de dgua ou outra
impureza adsorvida na superficie dos poros. Apds esse tempo as amostras foram

pesadas e obteve-se a massa seca (msea). Em seguida realizou-se a impregnacao de agua
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deionizada nos poros, mantendo-se as amostras em agua sob pressao constante de 10kPa
a temperatura ambiente por 5 minutos, usando-se bomba de vacuo e dessecador. Entdao
cada amostra foi retirada do dessecador € a massa suspensa (Mguspensa) fO1 oObtida.
Retirando-se o excesso de agua da superficie externa das amostras mediu-se a massa
saturada (Mg,rrada). Esses valores foram usados nas equagdes 4.2 a 4.4 para os calculos

de densidade aparente, p,p, volume aparente, V,, € porosidade aparente, Pqp:

p, = M., (42)
ap
Vo
V = mseca -msuspensa (43)
ap
Pu,0
P — msaturada _mseca X 100 (44)

» -m
saturada suspensa

As estruturas obtidas foram analisadas utilizando difracdo de raios-X (po fino, radiagao
Cu Ka, A=1,54A, passo=O,02°s'1, PW1710, Philips) para detec¢do de fases cristalinas e
técnica de infravermelho por transformada de Fourier (FTIR) (Spectrum1000, Perkin-
Elmer), espectro entre os nimeros de onda 1400cm™ e 400cm™ e 128 scans para
detec¢do de bandas caracteristicas dos materiais apresentados (vidro bioativo). Através
da técnica de difragcdo de elétrons retroespalhados e recobrimento com ouro,
conseguiram-se as imagens por microscopia eletronica de varredura (MEV,
equipamento Jeol, modelo JSM 35C) que caracterizam as amostras porosas quanto a
morfologia de poros e visualizagdo de poros maiores, incluindo poros maiores que

200um.

4.4 Testes in vitro

Diversos fatores devem ser examinados antes que um material possa ser utilizado como
implante. Uma das primeiras etapas de avaliagdo do biomaterial ¢ a avaliacdo biologica
in vitro e os primeiros testes sdo bioatividade e citotoxicidade, onde o material é

colocado em contato com células de mamiferos. A seguir, testes in vivo se fazem
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necessarios, para a avaliacdo do material em termos de biocompatibilidade, definida
como resposta do meio fisiologico ao corpo implantado. Uma etapa posterior verifica a
adequacdo do material para exercer a fun¢do pré-estabelecida a qual o implante foi
destinado, determinando sua biofuncionalidade. Testes mais prolongados podem ainda,
revelar se ha chances de respostas carcinogénicas ao longo dos anos [SEPULVEDA,
2001]. Neste trabalho foram realizados testes de bioatividade, ou seja, avaliacdo da
formacdo de uma camada superficial de hidroxiapatita quando o material ¢ embebido
em solucdo que imita o plama humano. Alguns resultados de cultura de células sdo
mostrados também, com o objetivo de ilustrar testes preliminares in vitro que estdo
sendo realizados para se avaliar a viabilidade das amostras quando em contato com

células [HANNAS, 2003].

As amostras foram expostas as solugdes SBF (simulated body fluid) e Tris buffer
(tri(hidroximetil) aminometano/HCl)). A solu¢do SBF foi preparada com a composi¢ao
idnica como mostrada na Tabela 4.5, pH=7,25, seguindo o procedimento descrito por
Kokubo et al [KOKUBO, 1990], com o objetivo de se avaliar o potencial de
bioatividade do material. As amostras, estruturas tridimensionais porosas, foram
imersas nessas solugdes por 24h e temperatura igual a 37°C. Utilizou-se duas
padronizagdes diferentes para a imersdo: (i) area geométrica (SA) por volume de
solucdo SBF (V) igual a 0,1cm™, (ii) massa da amostra (m) por volume de solugio SBF
ou Tris (V) igual a 0,01g/ml. Apos reacdao, as superficies foram analisadas por
Espectroscopia de Infra-Vermelho (FTIR), a fim de se detectar a presenca de HCA
(hidroxiapatita carbonatada) em fase cristalina ou amorfa. Os resultados foram

comparados aos espectros de vidro bioativo obtidos antes da imersao.

De forma a avaliar o comportamento da dissolucdo das amostras, estas foram imersas
em SBF por 1h e 24h a uma razdo massa da estrutura porosa (m) por volume de solugdo
SBF (V) igual a 0,01g/ml, valor que levou em consideracdo a elevada porosidade
esperada para as amostras e, portanto, massa muito pequena para amostras de pequenas
dimensdes. A concentragdo i6nica do SBF ([Si], [Ca] e [P]) ap6s imersdao foi
determinada usando-se espectrometro de emissdo por plasma (Perkin Elmer, modelo

ICP Optima 3000).
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Tabela 4.5 - Concentracdo i6nica (mM) de SBF e plasma sanguineo

humano.
Na* K' Mg® ca** CI HCOs HPO, SO,
SBF 142 50 15 2,5 1478 42 1,0 0,5
142 50 15 2,5 1030 27,0 1,0 0,5

Plasma sanguineo
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5 RESULTADOS E DISCUSSOES

5.1 Formagcao e Estabilidade das Espumas

Durante o periodo inicial da agitagdo a fase gasosa ¢ introduzida na solugdo sol-gel e a
fase liquida ¢ carregada para o filme formado ao redor de cada bolha até que um filme
fino seja formado. Em um primeiro momento, a habilidade do agente espumante ou
surfactante produzir um grande volume de espuma depende da eficiéncia do mesmo em
reduzir a tensdo superficial da solucdo. Posteriormente, as moléculas do surfactante se
movem para o interior da solu¢do direto para as novas interfaces liquido-gés criadas,
estabelecendo forgas que irdo prevenir o afinamento da espessura dos filmes liquidos
formados. Quando a maior parte das moléculas do surfactante estiver adsorvida a essas
interfaces, ndo serd mais possivel a formacdo de novos filmes e o volume de espuma
ndo aumenta além desse ponto mesmo que a agitagdo continue. Portanto, o volume
maximo de espuma estd associado com a espessura minima do filme liquido formado
que ¢ capaz de manter a bolha estavel. Acima deste nivel, a agitacdo continuaria a gerar
bolhas, mas estas se desintegrariam instantaneamente sem levar a um aumento do

volume [SEPULVEDA, 1999, BENEVENTI, 2001].

Os surfactantes sdo, em boa parte, responsaveis pela existéncia de espumas. E,
ampliando o tratamento, o conjunto de formulagdo fisico-quimica relacionado as
propriedades da espuma inclui a natureza do solvente; substancias dissolvidas, tais
como eletrdlitos e polimeros [ROSEN, 1988; IGLESIAS, 1995; LAHEJA, 1998];
temperatura e pressao e adsor¢ao na interface gas-liquido [LANGEVIN, 2000].

Outro aspecto que contribui para a estabilidade e reologia da espuma ¢ a distribuicao de
tamanho das bolhas ¢ a fragdo gas-liquido. A taxa de drenagem do filme liquido pode
ser relacionada a distribuicdo de tamanho das bolhas. O aumento da estabilidade de
espumas quando as bolhas sdo menores pode ser explicada pelo decréscimo da
drenagem, causada por forcas gravitacionais e pressdo capilar. Espumas mais estaveis
podem ser conseguidas com melhor distribuicdo de tamanho das bolhas e uma fracao

inicial de fase gasosa elevada [SARMA, 1988].
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O componente quimico Lauril Eter Sulfato de Sédio (LESS) pertence a classe dos
surfactantes ~ anionicos, dalcoois éter sulfato. Sua formula quimica ¢
CH3(CH,),o(CH2CH,0),0S03Na" e a 25°C apresenta-se como um liquido transparente.
Os principais campos de aplicagdo sdo: detergentes liquidos lava-lougas, lava-roupas,
detergentes multi-uso, sabonetes liquidos, etc. Este agente tensoativo possui grupos
funcionais que ionizam em solucdo aquosa formando ions organicos carregados
negativamente, responsaveis pela atividade de superficie. No caso do LESS em solug¢do
aquosa a parte hidrofilica de sua molécula é anidnica, ou seja, tem carga negativa € o
cation ¢ o ion sodio. Os alcoois éter sao excelentes agentes espumantes, particularmente
na presenga de eletrolitos, sua espuma ¢ muito estavel comparada a dos alquil sulfatos.
O peso molecular do lauril éter sulfato de sodio ¢ 328 g/mol e densidade a temperatura
ambiente igual a 1,03g/ml. O LESS, assim como a maioria dos surfactantes anionicos
apresenta baixa toxicidade. O contato dermal ndao ¢ considerado toxico. O outro
surfactante utilizado nesse trabalho, o Tergitol® TMN10, um poli(6xido) etileno ou
PEO, possui peso molecular 683g/mol, densidade igual a 1,03g/ml e ponto de fusao
igual a 250°C. Sua formula quimica ¢ (C,H40),Ci2H50 soluvel em 4gua e na maioria
dos solventes polares, ndo-polares e 6leos. Esse surfactante ¢ também quimicamente

estavel na presenca de acidos diluidos, bases e sais.

Os resultados do estudo relativo a volume e estabilidade de espuma para os dois
surfactantes usados sdo mostrados na Tabela 5.1, Tabela 5.2, Figura 5.1 e Figura 5.2. O
decaimento do volume de espuma com o tempo, para as solugdes propostas na Tabela
5.1 (4gua + surfactante), apresentou padroes diferentes, de acordo com a concentragdao
de surfactante, como pode ser visto na Figura 5.1. Analisando as Figura 5.1(a) e (b),
tempo em minutos, pode-se dizer que as espumas preparadas com LESS s3o mais
estaveis, o decaimento é mais suave. As espumas preparadas com Tergitol® sdo menos
estaveis, o decaimento ¢ mais rapido. A solugdo 6, maior concentragio de Tergitol®
usada, apresentou um decaimento mais suave. Quando se misturam os dois surfactantes,
Figura 5.1(c), um padrdo de decaimento do volume semelhante ao das solugdes com
Tergitol® pode ser observado, mas o decaimento é um pouco mais lento. As

observagdes feitas nesse estudo ndo levaram em consideracdo a taxa de drenagem da
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fase liquida. Praticamente nao ha diferenca de estabilidade, isto €, o aspecto das curvas

nao muda quando se combinam algumas concentra¢des dos dois surfactantes.
Foram utilizadas concentracdes de surfactante mais baixas do que aquelas apresentadas
nas tabelas 5.1 e 5.2 e o volume de espuma conseguido foi baixo e considerado

insuficiente para gerar a estrutura de poros desejada.

Tabela 5.1 - Solugdes usadas na espumacdo de agua deionizada mais

surfactante.
Surfactante Solugdo |Vagua (ml) [ Vsurfactante (ml) | Vespuma (ml)
1 15 1,0 600
LESS 2 15 2,0 600
3 15 3,5 500
4 15 1,0 500
Tergitol® 5 15 2,0 500
6 15 3,5 600
7 15 1,0+1,0 500
LESS + Tergitol® 8 15 2,0+2,0 600
9 15 3,0+1,0 500
10 15 1,0+3,0 650

Tabela 5.2 - Solu¢des usadas na espumacdo de solucdo sol-gel mais

surfactante.
Surfactante Solucéo | Vsol-gel (ml) | Vsurfactante (ml) | Vespuma (ml)
1 15 1,0 125
LESS 2 15 2,0 175
3 15 3,5 200
- 15 1,0 -
Tergitol® - 15 2,0 -
- 15 3,5 -
4 15 1,0+1,0 50
LESS + Tergitol® 5 15 2,0+1,0 40
6 15 1,0+2,0 50




60

—a— Sol 1
—&— Sol 3
= 40 -
E
(0]
g 30
=]
°
> 20 |
10 -
0 20 40 60 80 100 120 140 160 180 200
Tempo (min)
(a)
60
—e—Sol4
—a— Sol 5
—a— Sol 6
E
(]
1S
=)
=]
>
0 20 40 60 80 100 120 140 160 180 200
Tempo (min)
(b)
60
—o— 1L+1T
—8—2L+2T
—A— 1L+3T
E —%—3L+1T
(O]
£
=
o
>
ﬂ_‘
0 20 40 60 80 100 120 140 160 180 200
Tempo (min)
()

Figura 5.1 - Decaimento do volume de espuma versus tempo para a mistura:
agua deionizada e diversas concentracdes de surfactante (a)
LESS, (b) Tergitol, (¢) LESS + Tergitol (L: LESS e T:
Tergitol®).
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Constatou-se que quando adicionamos o surfactante ndo-iénico, Tergitol®, a solucdo
sol-gel, o volume de espuma formado € pequeno e assim que a agitagdo ¢ interrompida
ocorre o completo colapso das bolhas, ndo sendo possivel medir tal volume, Tabela 5.2.
Por isso ndo hé resultados de volume de espuma formado para esse surfactante. Por
outro lado observou-se que aumentando a concentracdo de LESS na solugdo sol-gel o

volume de espuma aumentava.

A ndo ser pela solugdo 5, ver Figura 5.2 (tempo em segundos), todas as curvas
apresentaram o mesmo perfil de decaimento. De modo geral, pode-se dizer que o
decaimento ¢ rapido, ou seja, as espumas formadas a partir da solug¢do sol-gel sdo bem
menos estaveis do que as espumas formadas em 4gua apenas. As bolhas da espuma
formada nas solugdes 4, 5 ¢ 6 s3o menores. A drenagem nesse caso ¢ mais lenta e esse ¢

um dos aspectos que pode explicar uma maior estabilidade destas espumas.

Espumas sdo estabilizadas por um agente espumante em geral em uma concentragdo
proxima da concentracdo micelar critica (cmc), onde a espumagdo ¢ maxima. O
surfactante adsorvido ¢ capaz de estabilizar a espuma através da reducdo da taxa de
drenagem do filme formado entre as bolhas de acordo com diversos mecanismos e
fendmenos. Um destes ¢ a repulsdo elétrica entre superficies proximas [GRACIAA,
2000]. Esta repulsdo depende da carga superficial da interface ar-dgua e, também, no

caso da solugdo sol-gel, da interface agua-particulas coloidais presentes no sol.

Boissiere et al [BOISSIERE, 2001] realizaram um estudo onde um modelo foi
desenvolvido para descrever a formag¢do de uma entidade micelar organica-inorganica
construida através de um mecanismo de agrupamento especifico em dois estagios.
Usando diversas técnicas de analise (NMR »Si liquido, espalhamento de raio-X de
pequeno angulo-SAXS e espalhamento de luz dindmico-DLS) verificaram o
comportamento geral da hidrolise e condensacao do TEOS, em presenca de surfactantes
ndo-ionicos. Em pH 2-4, a hidrélise do TEOS ¢ rapida enquanto a condensacdo da silica

¢ lenta.
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Figura 5.2 - Decaimento do volume de espuma versus tempo, para a

mistura: solugdo sol-gel e diversas concentragdes de surfactante.

Entretanto a rdpida hidrolise resulta em pequenos oligdmeros estaveis que sdo somente
reticulados pequenos. A tendéncia desses oligdmeros, quando se adiciona um
catalisador da reagdo de polimerizacdo tal como acido fluoridrico, ¢ a formag¢ao de um
gel de baixa densidade. Tais oligdbmeros se polimerizam em uma rede aberta
caracterizada por uma baixa dimensdo fractal ao invés de uma estrutura densa de silica.
Por outro lado, quando o TEOS ¢ adicionado a solu¢do do surfactante, em pH 2-4, os
resultados mostraram que a interacdo entre os oligdmeros de silica e as micelas do
surfactante ocorria nesse estagio. Ficou claro nesse estudo que a silica interage com as
micelas. O surfactante usado nesse trabalho foi o Tergitol, que ¢ um surfactante nao-
i6nico do tipo poli(6xido etileno) (PEO). Os oligdbmeros silicatos da hidrolise do TEOS
interagem com as cadeias do surfactante nao-ionico poli(6xido etileno) (PEO) ao invés
de permanecer na solugdo ou ir para o nucleo hidrofébico da micela. O primeiro estagio
do processo de agrupamento foi descrito como a insercao de oligdmeros de silica dentro
da concha hidrofilica das micelas de PEO. A Figura 5.3 reproduzida desse trabalho
representa 0 mecanismo proposto para o crescimento dos objetos micelares hibridos
descritos. Tais objetos evoluem de micelas puras ([TEOS]=0O) para aqueles onde
oligomeros de silica pequenos polimerizam na camada formada pela cadeia hidrofilica
de PEO (Si/Surfactante=4) e, finalmente, quando Si/Surfactante > 4 os oligdmeros de
baixo-reticulado se estendem para fora da camada hidrofilica. Boissiere et al mostraram

ainda que a concentracao local relativa de oligdmeros de silica confinada nas conchas
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de PEO ¢ consideravelmente maior do que aquela em agua. O estdgio subsequente ¢ a
condensag¢do desses hibridos de micelas e silica catalisada pelo ion fluoreto.

. nucleo hidrofobico

capsula hidrofilica

Si/Surf.=0

Figura 5.3 - Desenho esquematico da forma e evolugdo de objetos micelares

hibridos descritos por Boissiere et al [BOISSIERE, 2001].

Essa discussdao pode ser usada na tentativa de se explicar porque o surfactante nao-
10nico, um agente espumante tal como o surfactante idnico, que possui a propriedade de
diminuir a tensdo superficial da 4gua e com isso possibilitar a formacdo de uma
interface liquido-ar estavel; ndo foi capaz de estabilizar a espuma na solugdo sol-gel.
Acredita-se que n3o havia entdo, uma quantidade significativa de moléculas de
surfactante livres na solugdo, e sim interagidas com a silica coloidal, para estabilizar as
bolhas formadas pela agitagdo. A Figura 5.4, no entanto, mostra uma estrutura em que
se observa poros esféricos em amostras preparadas com Tergitol. Nesse caso sé foi
possivel a obtengdo de um pequeno volume de espuma porque a agitacao foi levada até
o momento préximo da gelacdo, ou seja, a viscosidade aumentada devido ao aumento
da polimeriza¢do foi responsavel pela estabilidade de algumas bolhas. Nota-se nessa

figura poros esféricos variando de 50-500um, mas sem interconexao.
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Além disso, foi observado que em todas as solucdes (catalisadas por HF) inicialmente
preparadas usando-se como surfactante o Tergitol, a gelacdo era mais lenta. Isto indica
que hidroxilas do polietileno glicol (Tergitol) poderiam estar retardando a evolugdo das
reagoes de condensagdo devido a barreiras estéricas [AGREN, 1998]. O impedimento
estérico causado pelos hibridos formados limita a condensagdo adicional dos
aglomerados (clusters) durante a gelagao do sol. Pode-se dizer entdo que um reduzido
numero de ligagdes Si-O-Si entre os clusters levaria a formacao de sois estaveis e géis
com conexdes intercluster fracas [AYRAL, 1995]. Essa suposi¢do esta de acordo com a
observacdo qualitativa das estruturas apds secagem e estabiliza¢do que se apresentaram
muito mais frageis do que as estruturas obtidas com a adicdo de LESS (surfactante
ionico). Considerando também o peso molecular dos aditivos (PMjgss=376g/mol e
PMrergito=683g/mol), ou seja, PMrergito~2X PMygss, infere-se ainda sobre a influéncia
da diferenca de tamanho dessas moléculas na resisténcia mecanica da estrutura
macroporosa, que serdo eliminadas em uma etapa critica para a estabilidade estrutural
das amostras, a etapa de estabilizagdo. Moléculas maiores produzem maior quantidade

de CO, durante o tratamento térmico, levando a uma maior pressao capilar.

Figura 5.4 - Estrutura macroporosa observada em MEV resultante da

espuma formada pela solugdo 60S e o surfactante Tergitol.
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A estabilidade cinética e termodinamica de filmes liquidos ¢ baseada na compreensao
de que o mero fato da existéncia de um estado termodindmico estavel de um filme
liquido fino ndo garante que o filme possa atingir seguramente este estado. Realmente, o
afinamento do filme ¢ acompanhado de fluxos e difusdo convectivos, vortices e
instabilidades, adsor¢dao nao-uniforme do surfactante, etc. Cada um desses fatores, ou a
combinac¢do deles, podem conduzir a ruptura do filme antes que este atinja o estado de

equilibrio.

A nogao de estabilidade cinética de filmes liquidos finos, como discute Angarska et al
[ANGARSKA, 1998], ¢ usada para denotar a resisténcia do filme versus a ruptura
durante o afinamento. A estabilidade cinética pode ser caracterizada pela duragdo do
filme drenado, que pode ser dividida em decréscimo no volume da espuma e/ou
variagdo da distribuicdo do tamanho das bolhas [SZEKRENYESY, 1992]. O primeiro
fator ¢ determinado pela inibicdo da coalescéncia entre as bolhas e a fase gasosa

homogénea, e a segunda pela inibi¢do da coalescéncia entre os pares de bolhas.

Algumas espumas se desintegram (como foi o caso da espuma produzida com a mistura
agua mais surfactante LESS) sem qualquer mudanga consideravel no tamanho das
bolhas. H4 colapso das bolhas sem haver difusdo entre as mesmas e consequentemente,
o coalescimento e crescimento destas. Em outras espumas (agua mais Tergitol) enormes
cavidades, as bolhas crescem muito rapidamente, se formam antes de ocorrer um

decréscimo significativo no volume de espuma.

Os fatores determinantes da estabilidade cinética dos filmes de espuma sdo as
propriedades reologicas das monocamadas de adsorc¢ao de surfactante e especialmente a
elasticidade (superficial) de Gibbs dessas monocamadas, EG, a viscosidade superficial e
o tempo de relaxacdo da difusdo (adsor¢do). Pode-se dizer que todos os fatores e
aditivos que levam ao aumento de EG prolongam a duragdo dos filmes drenados e
aumentam a chance destes atingirem o estado de equilibrio. A interacdo eletrostatica,
que ¢ a razdo entre as forcas de longo alcance da dupla camada e a repulsao de curto
alcance, exerce um importante papel na estabilidade das espumas. Os efeitos

eletrostaticos sdo estudados experimentalmente pela variacdo da concentracdo de
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eletrolitos que pode ser 1:1 [RARAKASHEV, 2001; SZEKRENYESY, 1992] ou 2:2
[ANGARSKA, 1998]. Iglesias verificou que a presenga do eletrolito NaCl até 1% em
peso afetou consideravelmente a estabilidade da espuma, produzindo um decréscimo
pronunciado no volume de espuma quando em presenca do surfactante anidonico, como
poderia ser esperado pela teoria DLVO [IGLESIAS, 1995]. Angarska concluiu que os
ions bivalentes Mg2+, adicionado a solu¢ao de surfactante anidonico, na camada de Stern
(a0 contrario do fon monovalente Na') sdo capazes de interagir com pares de
extremidades polares circunvizinhas do surfactante, aumentando a elasticidade e a
viscosidade do filme liquido formado e, portanto, a cinética de estabilidade da espuma.
A presenga de contraions bivalentes realca fortemente a atracdo de correlagdo ionica.
Para concentragdes do eletrolito acima de um certo valor critico a atra¢ao de correlagao
ionica se torna maior do que a repulsio da dupla camada, o que levaria a

desestabilizacao de filmes e espumas.

De acordo com essas colocagdes pode-se supor que as espumas obtidas com a mistura
solugdo sol-gel mais LESS estudadas e mostradas na Figura 5.1(a) s3o mais estaveis do
que aquelas obtidas com Tergitol, devido a presenca dos contrajons de Ca’" que sdo
adicionados para serem incorporados ao vidro bioativo. E, de um modo geral, espumas
preparadas com adi¢dao de surfactante (ndo-i0nico ou idnico) em agua deionizada ndo
sdo estaveis pois a gravidade e a pressdo capilar nas bordas de Plateau produzem a

drenagem do filme liquido [LANGEVIN, 2000].

Diante do exposto até aqui, o desafio maior do procedimento desenvolvido para a
produgdo de estruturas macroporosas de vidro bioativo ¢ aumentar a estabilidade da
espuma feita a partir da solugdo sol-gel e surfactante até a gelacdo. Propde-se entdo, o
estudo de outros aditivos que poderiam aumentar essa estabilidade de acordo com o
discutido acima (viscosidade, tensdo superficial, cinética de estabilidade, etc). Deve-se,
no entanto, levar em consideragdo que tais aditivos deverdo ser eliminados da estrutura

sem causar dano a mesma.

Com os resultados do estudo acima pode-se estabelecer um procedimento para obtengdo

de espumas a partir da solugdo sol-gel, em que a concentracao de LESS, surfactante que
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apresentou maior estabilidade da espuma, foi definida e ¢ apresentada na Tabela 5.3.
Com a observacao visual da gelagdo, como descrito na Metodologia, determinou-se o
tempo médio de gelacdo da espuma para cada tipo de amostra. Esse tempo, como pode
ser verificado na Tabela 5.3 ¢ menor quando se adiciona o surfactante ionico (LESS) na
solucao sol-gel e algumas vezes essa varidavel apresentou valor menor ainda quando a

espuma ou a solucao agitada foi observada.

Tabela 5.3 - Concentragdo de LESS e tempo médio de gelagdo para cada

composi¢ao quimica de vidro bioativo.

Amostra R Tempo de gelagédo (min) C
(NH2o/NTEOS) | S/ LESS C/ LESS Espuma (mol/lsy)
50S 12 14,5 12,3 12,0 0,25
60S 12 15,6 13,5 12,3 0,34
70S 12 19,0 15,9 15,3 0,36

5.2 Caracterizagdo Estrutural das Matrizes Obtidas

5.2.1 Difragao de raios-X

A Figura 5.5 mostra os espectros de difracdo de raios-X das amostras 50S, 60S e 70S
todas tratadas a 700°C por 4h. Nessa temperatura observa-se que os espectros do
material sdo caracteristicos de material predominantemente amorfo, ou com uma
pequena fracdo de fase cristalina. Somente dois picos principais aparecem na mesma
posi¢do para as trés amostras (20=25,4° e 26=31,4°) que podem ser atribuidos as fases
silicato de célcio ortorrombico ou Bredigita (a-Ca;SiOs — JCPDS 11-0585) e
Wolastonita (CaO.SiO, — JCPDS 27-1064) respectivamente. Comparando-se os
espectros da Figura 5.6 para a amostra 60S tratada em diferentes temperaturas, nota-se
um aumento substancial de cristalinidade. A amostra tratada em temperatura igual a
800°C por 4h apresenta picos predominantes da fase silicato de calcio hexagonal
(Ca;Si04) e na posicao 26=26° identificou-se a fase Nagelschmidtita (silicato e fosfato
de calcio, Ca7(PO4)2(Si04), — JCPDS 05-0646). A proposito, essa fase diminui bastante

de intensidade quando se analisa o espectro do p6 tratado a 900°C. Nesse mesmo
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espectro observa-se o aparecimento de diversos picos da fase silicato de calcio

ortorrdmbico ou Bredigita (a-Ca,;Si104) € Wolastonita.

A solubilidade e, conseqiiente, taxa de degradagdo dos vidros obtidos pode depender
tanto da distribuicao das fases presentes quanto da estrutura de poros. Estudo realizado
por Laczka et al [LACZKA, 1997] em pé de vidro bioativo de composigdes quimicas
diferentes imerso em SBF, mostrou que o calcio ¢ mais facilmente liberado desses
materiais quando obtidos através do método sol-gel e tratados a temperaturas menores
que 1000°C do que aqueles obtidos através do método de fusdo. Uma possivel
explicagdo reside no fato de que vidros obtidos por sol-gel permitem um rapido
aumento da concentragio de fons Ca’" ¢ HPO,* em solucdo devido a textura, tipica dos
materiais obtidos por este método, em que a elevada microporosidade leva a uma
elevada area superficial [PEREIRA, 1994b]. A presenca de fases cristalinas que contém
calcio, por outro lado, quando a temperatura de sinterizacdo ¢ maior do que 1000°C,

poderiam impedir ou retardar a liberagdo deste elemento na solugdo [LACZKA, 1997].
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Figura 5.5 - Espectro de difragdo de raios-X, amostras tratadas a 700°C, 4h
(* Bredigita, eWolastonita).
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Figura 5.6 - Difratograma da amostra 60S tratada 4h nas temperaturas

indicadas.
5.2.2 Aspecto macroscopico e avaliacdo qualitativa dos macroporos

A imagem mostrada na Figura 5.7, digitalizada usando maquina fotografica acoplada a
uma lupa, ilustra o aspecto das matrizes porosas desenvolvidas neste trabalho. Nota-se
que a amostra tém aparéncia esponjosa, ndo trincou durante o tratamento térmico e tem
cor branca. Nesse caso a amostra possui forma cilindrica pois foi vertida em recipiente
com essa forma. Produzir amostras com formas mais complicadas ¢ possivel
dependendo da matriz onde esta serd vertida. A espuma ¢ fluida o suficiente antes da

gelacdo, permitindo o completo preenchimento da matriz de vazao.

A microscopia eletronica de varredura foi utilizada para visualizagdo da estrutura de
poros dos materiais obtidos e andlise qualitativa da distribuicdo de macroporos. A
técnica de difracdo de elétrons retroespalhados no MEV foi usada na obten¢do das
imagens de melhor contraste como as mostradas na Figura 5.8. Verifica-se nessa figura

poros esféricos com observagdo qualitativa do tamanho médio variando entre 100 e
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500um, interconectados e elevada porosidade. As diferencas notadas nessas imagens se
referem principalmente a uma variagdao no tempo de gelacdo que foi observado nesse
procedimento e ao recipiente utilizado para verter a espuma. A Figura 5.8 representa as
estruturas em que notou-se uma sensivel dependéncia desta com o tipo de recipiente
devido principalmente a eficiéncia na etapa do vazamento. Na Figura 5.8(a) a vazao foi
realizada em recipiente transparente de polietileno e transferida para um cadinho aberto
onde a secagem acima de 80°C foi concluida. No caso da amostra da Figura 5.8(b) a
espuma foi vertida em recipientes individuais de Teflon, mas havia a dificuldade de
preenchimento devido ao ar contido nesses recipientes ndo possibilitar a entrada da
espuma. A Figura 5.8(c) ilustra um amostra na qual utilizou-se um recipiente que foi
projetado para essa aplica¢ao, mostrado na Figura 4.2(b). O tempo de vazao diminuiu
consideravelmente com o uso desses recipientes, a tampa rosqueada possibilitou melhor

vedacdo e pode-se controlar a secagem de maneira mais eficiente.

Figura 5.7 - Vidro bioativo macroporoso 60S apos tratamento a 700°C, 4h.

Comparando-se a Figura 5.9 com a Figura 5.10 observam-se as diferengas atribuidas ao
tipo de recipiente de vazdo, recipientes individuais de Teflon® e recipientes como o da
Figura 4.2(b), respectivamente e, também, o efeito do tratamento térmico. Sendo que o
segundo foi considerado como o mais eficiente por facilitar a vazdo, reduzir a perda de
espuma, possibilitar amostras mais homogéneas e de maior qualidade (distribuicao de

poros mais homogénea, maior porosidade e poros de diametro maior).
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Figura 5.8 - Imagens obtidas em MEV do vidro bioativo 60S tratado a
700°C por 4h. Amostra vertida em recipiente (a) transparente de
poliestireno, (b) individual de Teflon e (c) de Teflon

especialmente projetado para essa aplicagao.
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(a) (b)
Figura 5.9 - Amostras 60S tratadas em diferentes temperaturas por 4h e que
foram vertidas em recipientes individuais de Teflon, (a) 700°C,

(b) 800°C e (c¢) 900°C.

Analisando-se o efeito da temperatura de tratamento térmico, nota-se que a estrutura
tratada a 700°C, Figura 5.9(a), ¢ mais fechada do que a estrutura apresentada tratada a
800°C e 900°C, Figura 5.9(b) e (c), respectivamente. Pode-se dizer que a porosidade ¢
qualitativamente menor, e que esta se fecha um pouco mais, ou seja, ha maior contragdo

quando a temperatura de tratamento aumenta.
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As fotos apresentadas na Figura 5.11 ilustram o aspecto estrutural das amostras de
diferentes composicdes. O aspecto ¢ similar podendo-se dizer que espumas de volumes
e tamanho de bolhas semelhantes podem ser feitas em solugdes sol-gel de diferentes
composi¢des quimicas. As fotos da Figura 5.12 com aumento maior foram apresentadas

para se mostrar o aspecto da parede da estrutura porosa.

v500 L 500-ﬂm

(a) (b)
Figura 5.10 - Amostras 60S tratadas em diferentes temperaturas por 4h e
que foram vertidas em recipiente de Teflon (Figura 4.2(b)), (a)

700°C, (b) 800°C e (c) 900°C.
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Figura 5.11 - Amostra 50S (a), 60S (b) e 70S (c), tratadas a 700°C por 4h.



88

p —

220" i

(b) (c)
Figura 5.12 - Aspecto microestrutural da parede da estrutura porosa.

Amostra 50S (a), 60S (b) e 70S (c), tratadas a 700°C por 4h.

5.2.3 Porosimetria de mercurio

A estrutura de poros das amostras obtidas pode ser essencialmente considerada como o
conjunto de macroporosidade (com poros na faixa de 50nm a 500um) e mesoporosidade
(na faixa de 2-50nm). A porosimetria de mercurio foi a técnica utilizada para avaliagao
da distribui¢do de macroporos, apesar da limitagdo de anélise de didmetro de macroporo

ser de 360um.

Os resultados dessa andlise sdo mostrados na Figura 5.13 e na Figura 5.14, para a
amostra 60S tratada a 700°C. A intrusdo de merclrio nesta amostra se iniciou pelos
poros maiores da superficie e, devido a morfologia altamente conectada do material,
aproximadamente todo o volume da amostra foi penetrado por mercurio através do
maior tamanho de conexdo. Portanto, como os macroporos observados nas imagens de
MEYV, as conexdes podem ter uma variada faixa de tamanhos, mesmo que ndo seja
possivel observa-las nos testes de porosimetria de mercurio. A porosidade calculada foi
96% e esta de acordo com aquela obtida pela técnica de Arquimedes, 95%, ver Tabela
5.5. Observa-se distribuicdo estreita de poros em torno de 70um, Figura 5.14.
Observando as imagens de MEV, Figura 5.10 e Figura 5.11, vé-se que esse valor ¢

menor do que o observado qualitativamente nessas figuras. Poros menores que 0,1pum
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foram também caracterizados nas amostras, como pode ser visto na segunda inflexao da

curva de intrusdo (Figura 5.13) com distribui¢do em torno de 0,015um, Figura 5.14.
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Figura 5.13 - Curva de intrusdo de mercurio, volume acumulado

normalizado.
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Figura 5.14 - Distribuigdo de tamanho de macroporos obtido por

porosimetria de merctrio, amostra 60S tratada a 700°C por 4h.

Para as estruturas apresentadas nesse trabalho pode-se dizer que a porosimetria de
mercurio nao ¢ uma técnica que possa ser usada para se determinar a distribuigao real

dos diametros dos macroporos. Essa observacdo ¢ comprovada pelas imagens obtidas
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em MEV onde se observam qualitativamente poros com didmetro, 500pm por exemplo,

maior do que o maior didmetro analisado por porosimetria de mercurio, 360um.

5.2.4 Analise de imagem — Quantikov Image Analyzer

A determinagdo da distribui¢do volumétrica de tamanho de poros ¢ uma das
caracterizagdes necessarias ao controle da qualidade de materiais ceramicos empregados
na area biologica [LI, 2003]. Nesses materiais, a distribuicdo volumétrica de tamanho de
poros, por exemplo, fornece informagdes sobre o seu desempenho em cultura de célula
ou in vivo. Mesmo em materiais para usos mais convencionais, a determina¢do das
distribui¢des de tamanho de elementos microestruturais vem se tornando cada vez mais
importante, uma vez que a forma e a evolucdo temporal destas distribuicdes tém
mostrado uma estreita correlagdo com vérias de suas propriedades. A analise de imagem
apresenta-se como um método ndo destrutivo para a caracterizagdo da textura de

espumas de vidro bioativo.

Usando  definigdes  diferentes para faixa de  tamanhos de  poros,
10pm<macroporos<100um e ultramacroporos>100um, Blacher et al usaram a técnica
de andlise de imagem em sec¢des transversais de polimeros ultramacroporosos obtidas
em MEV, alternativamente a porosimetria de mercurio. A justificativa foi com relagao
as limitacdes da técnica de porosimetria de mercurio como a faixa de analise de
tamanho de poros e a possivel contragdo da amostra devido a penetragdo de mercurio

sob alta pressdo, levando a uma incorreta distribuicido de tamanho de poros

[BLACHER, 2002].

Normalmente ¢ muito dificil ou mesmo impossivel cortar se¢des paralelas de materiais
duros ou frageis porosos para serem analisadas por métodos estereoldgicos. E, um dos
problemas basicos da determinagdo da distribuicdo de tamanhos de elementos
microestruturais, consiste na obtencdo de informacgdes do espaco tridimensional a partir
de informacdes do espaco bidimensional, o que pode ser feito por meio de correcdes

estereométricas. Para realizar esta tarefa, relativamente complexa, o método de Saltykov
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supde um sistema composto por esferas distribuidas de forma aleatoria e uniformemente
no espago. As esferas sdo cortadas por um plano aleatorio, sendo que cada intersecdo,
ou seja, cada circulo, ¢ contado e classificado em classes de tamanho de diametro
conforme uma série geométrica. As probabilidades de ocorréncia das se¢des de corte,
correspondentes a cada classe de tamanho, sao calculadas considerando-se varios planos
de corte aleatorios numa esfera de raio unitario. Estes valores de probabilidade sdo
utilizados para a determinagdo das distribui¢cdes de tamanho das microestruturas reais,
com a hipotese basica de que os elementos microestruturais de interesse t€ém formas que
podem ser aproximadas pela forma esférica. Recomenda-se o método de Saltykov por
ser menos sensivel a propagacao de erros de contagem. Em muitos casos esse método
pode ser acoplado a um programa de analise de imagens automatizado [DAVTIAN,

2000].

O objetivo principal do sistema Quantikov Image Analyzer (analisador microestrutural
para o ambiente Windows) [PINTO, 1996] ¢ a determinagao de parametros geométricos
de microestruturas, em especial aquelas contendo graos e poros. Isso significa ndo
apenas a obtencao de areas e perimetros dos elementos microestruturais mas também
parametros estereologicos que podem ser obtidos com técnicas bem estabelecidas da
microscopia quantitativa. Todavia muitas das aplicacdes atuais do sistema Quantikov
extrapolaram aquelas previstas na sua concepgao inicial, de tal forma que ele vem sendo

utilizado por inimeros pesquisadores de outras areas do conhecimento.

Impregnaram-se amostras da composi¢do 50S com resina de embutimento a frio da
mesma maneira como foram descritos os ensaios de Arquimedes, usando vacuo para
forgar a entrada da resina nos poros maiores. Esse procedimento foi necessario devido a
limitada resisténcia mecanica das estruturas que nao permitiria a obtengdo de uma se¢ao
de corte plana. As superficies foram entdo preparadas através de lixamento e polimento
com alumina. A digitalizacdo, em microscopio Otico, das imagens foi realizada em
segOes quaisquer, considerando a natureza das espumas formadas na solugdo sol-gel,
com distribui¢do de bolhas que nao demonstrou nenhuma orientacdo de textura. As
imagens obtidas sdo mostradas na Figura 5.15 que foram adquiridas sob as mesmas

condi¢des de brilho e contraste. Isso quer dizer que na etapa de binariza¢do ndo foi
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necessario nenhum tratamento adicional das imagens. Mas o pouco contraste observado
levou a outro procedimento que facilitou a segmentacdo da imagem. De posse das

imagens impressas coloriu-se a regido ao redor dos poros destacando-se estes como

pode ser visto na Figura 5.16, em que dois exemplos sdo apresentados.

100um [ T _ b ' 100um

Figura 5.15 - Representacdo de duas entre as sete areas analisadas da
amostra 50S impregnada com resina de embutimento. Observa-
se 0 pouco contraste entre os elementos analisados e a matriz

sélida.

100pm'

Figura 5.16 - Mesmas imagens da Figura 5.15 com os macroporos

destacados para facilitar a binarizagao.

O grafico Frequéncia (%) versus Diametro de poros (um) mostrado na Figura 5.17, € o
resultado da andlise de 258 elementos obtidos de 7 areas analisadas e representa uma
distribuicao de poros mais ampla do que a apresentada no resultado de porosimetria,

Figura 5.14. A (distribuicdo dos didmetros dos poros descreve uma curva
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aproximadamente gaussiana, Figura 5.18, com pequeno desvio. Para um total de 258
elementos (poros) analisados, o fator de forma foi igual a 1, poros esféricos, para 207
elementos para o restante entre 0,7-0,9. O tamanho médio de poro obtido da distribui¢do
foi 1394£92um. O elevado desvio padrido esta relacionado a ampla faixa de poros que

pode ser analisada pelo Quantikov.
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Figura 5.17 - Distribui¢do de tamanho de poros de sec¢des polidas da

amostra macroporosa 508, resultado da analise de imagem.
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Figura 5.18 - Frequéncia de distribuicdo de tamanho de poros aproximada.
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A técnica mostrou-se mais adequada para representar a distribuicdo de macroporos, mas
as diversas etapas; impregnag¢do das amostras com resina, preparo metalografico,
digitalizagdo das secdes polidas, tratamento das imagens e, finalmente, andlise das
mesmas; além disso, um niimero elevado de elementos a ser processado, dispenderam

bastante tempo e trabalho, o que pode ser uma desvantagem consideravel do método.

5.2.5 Adsorc¢ao de Nitrogénio

As estruturas mesoporosas de materiais bioativos obtidos pelo método sol-gel, com
poros na faixa de 2-50nm, sdo bem mais favordveis do que aquelas completamente
densas, porque estes materiais possuem alta area superficial o que resulta em alta
bioatividade e uma elevada tendéncia a biorreabsor¢ao. Os poros interconectados agem
como uma organiza¢do de canais vasculares, que pode assegurar o suprimento de

sangue e nutrientes para o tecido.

Para a determinacdo da estrutura mesoporosa foi utilizada a analise por adsor¢cdo de
nitrogénio. Valores médios de area superficial especifica, tamanho médio de mesoporos
e volume de poros sdo apresentados na Tabela 5.4. As isotermas de adsor¢ao-dessor¢ao
correspondem ao Tipo IV, Figura 5.19, indicando material mesoporoso (2-50nm). O
loop de histerese entre as curvas de adsor¢do e dessorcao, tipo H1 de acordo com Sing ¢
tipico de poros cilindricos [SING, 1998]. A maior inclinacdo em pressdes relativamente
altas ¢ associada com condensacdo capilar nos poros e uma estreita distribuicdo de
poros. A Figura 5.20 mostra a distribuicdo de tamanho de mesoporos para diferentes
composi¢des do vidro bioativo. Nota-se que poros na faixa de 1-150nm foram
analisados e que o valor médio e a textura varia com a composi¢do do material. A
composi¢ao 60S apresentou uma distribui¢do de poros mais estreita em torno de 15nm e
as composi¢des S0S e 70S apresentaram uma distribuicdo mais ampla e menor volume
de poros. Observando os resultados da Tabela 5.4, pode-se dizer que ha uma grande
contragdo da estrutura quando a temperatura de estabilizacdo aumenta (amostra 60S
tratada a 700, 800 e 900°C). Além disso, o volume e o didmetro de mesoporos diminui a

medida que a temperatura aumenta como resultado do processo de densificacdo.
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Quando se compara o teor de silica o que se observa ¢ um aumento de Sp com o

aumento de SiO; e diminui¢do do tamanho médio de mesoporo.

Estruturas de composi¢do 70 ¢ 100% em mol de SiO, e 58S (composi¢do nominal
idéntica a amostra 60S), tratadas a 600°C, semelhantes as aqui apresentadas foram
desenvolvidas por Sepulveda [SEPULVEDA, 2001]. Nesse trabalho a amostra 58S
apresentou area superficial, volume e tamanho médio de poros igual a 233.9m%/g,
0,576cm’/g e 15,21nm respectivamente. O maior valor de area superficial pode estar
relacionado a temperatura de tratamento de estabilizacdo nesse caso menor do que as

realizadas no presente trabalho.
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Figura 5.19 - Isotermas de adsor¢do-dessorcdo de nitrogénio de vérias

composi¢des quimicas do vidro bioativo.

A estrutura mesoporosa e a elevada area superficial de espumas bioativas sdo aspectos
tipicos de materiais obtidos por sol-gel. Essas caracteristicas intensificam a taxa das
reagOes na superficie, conduzindo para uma liberagcdo mais acelerada de espécies i6nicas
durante a dissolu¢do do material. A area superficial especifica tem um papel importante
na bioatividade de biomateriais. A habilidade do substrato de induzir a formagao de uma
camada biologicamente ativa de HCA nao depende somente da composi¢do quimica do

vidro bioativo mas também da textura produzida pelo processamento sol-gel, como foi
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demonstrado por Li et al [LI, 1991b], Saravanapavan et al [SARAVANAPAVAN,
2001] e Pereira et al [PEREIRA, 1994b]. Tais estudos foram realizados em pods de vidro
bioativo que apresentavam 4rea superficial especifica entre 300-700m*/g e volume de
poros maior que 0,4cm’/g. Este aspecto subestrutural poderia ser relacionado a uma
maior densidade de sitios potenciais de nucleagdo na formagdo da camada de
hidroxiapatita sobre a superficie de vidros bioativos do sistema SiO,-P,0s5-CaO com até

90% em mol de SiO, [LI, 1991b; PEREIRA, 1994b].
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Figura 5.20 - Distribuicdo de mesoporos da adsor¢ao de nitrogénio de vérias

composi¢des quimicas do vidro bioativo.

Tabela 5.4 - Resultados da adsor¢do de nitrogénio por tipo de amostra e

temperatura de estabilizagao.

Amostra Area superficial Volume de Diametro de

especifica, Sp (m%g) | poro (cm®g) | poro (nm)
50S (700°C) 64,1 0,249 15,6
60S (700°C) 173,2 0,700 16,2
60S (800°C) 6,7 0,031 18,6
60S (900°C) 3,2 0,024 29,6
708 (700°C) 91,2 0,186 8,2
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Além disso, a mesoporosidade oferece um meio de adsor¢ao-dessor¢ao de um namero
variado de substancias biologicamente ativas, como proteinas, fatores de crescimento,
sem perda de conformagado e fungdo bioldgica. A textura dos materiais obtidos por sol-
gel pode ser variada através de diferentes condi¢des de processamento, dessa forma, as
taxas de dissolugdo e os sitios para interacdo quimica na superficie podem ser
controlados. Esses aspectos estimulam aplicagdes como dispositivos de liberagdo
controlada ou como dispositivos para extragdo de comportamentos especificos em

cultura de células in vitro [SEPULVEDA, 2002].

Na Tabela 5.5 apresentam-se os resultados obtidos com a técnica de Arquimedes como
descrito no capitulo Metodologia. Para diferentes temperaturas de estabiliza¢do
(amostra 60S) ha diferengas aprecidveis de densidade aparente e o valor quando
T=700°C ¢ comparavel ao de densidade verdadeira ou real obtida por picnometria de

gas hélio (p=2,4g/cm’).

Tabela 5.5 - Densidade aparente obtida pela técnica de Arquimedes e

verdadeira por picnometria de hélio.

Amostra Pap (g/cm?) Pol Preal Porosidade
(g/cm’) (glcm?) aparente (%)
508 (700°C) 2,64+0,04 0,25+0,02 2,7 90,6+0,9
60S (700°C) 2,56+0,14 0,14+0,04 2.4 94,5+1,6
60S (800°C) 2,27%0,03 0,15%0,02 -- 93,5409
60S (900°C) 2,23%0,11 0,14+0,01 -- 94,0+0,3
708 (700°C) 2,29+0,02 0,16+0,01 2,6 93,1+0,4

pap — Densidade aparente obtida por técnica de Arquimedes.
pvol — Densidade volumétrica obtida por técnica de Arquimedes.
Preal — Densidade real medida por picnometria de hélio.

A densidade aparente diminuiu com a temperatura de tratamento, indicando aumento da
densificagdo da estrutura com o aumento da temperatura. Uma das limitacdes dessa
técnica € quanto a impregnacao eficiente de 4gua nos poros menores. O uso do vacuo,
como descrito, facilitou tal operacdo e apesar do desvio padrdo ser baixo para todas as

medidas, se a d4gua ndo entra nos poros acessiveis calcula-se um valor de densidade
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aparente maior do que o real. A densidade do pd analisada por picnometria de hélio,
Preal, deveria ser estreitamente maior do que a obtida por Arquimedes ja que a molécula
de He por ser menor do que a de agua entraria em poros acessiveis, mesmo aqueles
muito pequenos. O po para essa analise foi obtido moendo-se as estruturas porosas e
como as particulas resultantes da moagem podem apresentar uma quantidade de poros

nao acessiveis o valor de densidade real medido ¢ menor do que o verdadeiro.

5.2.6 Resisténcia Mecanica

A caracterizagdo estrutural apresentada pode ser usada também para se concluir que as
amostras de elevada porosidade possuem resisténcia mecanica substancialmente
reduzida, da ordem de 1-3MPa [JONES, 2003]. Realizando ensaios de compressdo em
amostras porosas cilindricas do vidro bioativo; composi¢do 58S (60% em mol SiO,,
36%Ca0, 4%P,0s) tratadas a 600°C e densidade volumétrica variando de 0,18 a
0,43g/cm’; Jones e Hench observaram que as curvas Tensdo de Compressio-
Deformacao para tais espumas sdo tipicas de estruturas semelhantes a favos ceramicos
elastico-frageis [JONES, 2003]. Em relagdo ao aspecto da curva, inicialmente parece
haver uma relacao linear de tensao como uma fun¢ao da deformagdo (dobramento das
paredes dos poros), até que a tensdo sobre a superficie das paredes dos poros excede o
moédulo de ruptura e ocorre a fratura. A tensdo na qual ocorre a ruptura da parede do
poro ¢ a maxima tensio de compressdo (Omsx). A medida que a carga aplicada é
aumentada mais as paredes dos poros sucumbem, o que foi mostrado através de um
patamar formado na curva tensao-deformacdo. Eventualmente, em deformagdes maiores
os macroporos se desintegram em tal grau que as paredes opostas dos poros se tocam. A
parte final da curva cai acentuadamente ja que deformacdo adicional comprime o
material da parede do poro (densificacdo). Ao final restaria um po6 fino compacto. Foi
verificado também que para estruturas em que as paredes dos poros t€m espessura maior
ou menor porosidade e maior densidade geométrica, a resisténcia ao dobramento da
parede ¢ maior e a resisténcia a compressdo também ¢ maior. O mddulo de Young
apresentou uma tendéncia similar. Concluiu-se que a estabilidade estrutural de

substratos porosos depende fortemente da rede interconectada de poros obtida através
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das espumas feitas a partir do processo sol-gel. Durante a etapa de secagem do processo,
o liquido dos poros evapora e isso provoca o aparecimento das pressdes capilares. As
tensdes capilares aumentam se o didmetro dos poros e a conectividade diminuem e as

fraturas no material podem iniciar.

Liu preparou estruturas porosas de hidroxiapatita, sinterizadas a 1200°C, com tamanho
de macroporos na faixa de 100 a 400pm e encontrou uma relagdo inversamente
proporcional entre a tensdo de compressao e o tamanho dos poros para uma determinada
porosidade [LIU, 1996]. Liu verificou que a resisténcia tende a se tornar insensivel ao
didmetro do macroporo quando o nivel de porosidade ¢ elevado, >70% e que o valor

tende a aproximadamente SMPa.

As estruturas obtidas nesse trabalho foram consideradas de resisténcia suficiente para
manipulagdo, quer dizer que em todas as analises foi possivel cortar, manipular com
pinga, fazer o preparo para MEV, transportar e as mesmas nao se desintegraram. De
forma qualitativa pode-se dizer também que a resisténcia da amostra 60S tratada em

temperaturas diferentes era maior quanto maior a temperatura de tratamento.

5.2.7 Espectroscopia de Infra-vermelho

A espectroscopia de Infra-vermelho por Transformada de Fourier (FTIR) fornece
informacodes sobre a estrutura molecular a partir de espectros vibracionais pela absor¢ao
de energia para o estiramento e alargamento das ligacdes entre atomos de diferentes
grupos funcionais e é também uma técnica analitica para a determinacdo da composi¢ao
da superficie devido a profundidade de penetragdo, menor que lpum. Esta técnica ¢
rapida e ndo-destrutiva, ndo necessita de vacuo e amostras de dimensdes variadas
(dependendo do tamanho do porta-amostra) e mesmo pds podem ser analisados. Com
esta técnica pode-se verificar mudangas em composicao, bem como modificagdes
estruturais que ocorrem na superficie do material decorrentes das variagdes em
composi¢ao. O FTIR foi utilizado para analisar o p6 e as estruturas porosas antes ¢

depois da imersdao em SBF.
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A Figura 5.21 mostra os espectros de reflexdo difusa dos pds de vidro bioativo de
composigdes 50S, 60S e 70S tratadas a 700°C por 4h antes do teste de reatividade in
vitro. Identificam-se principalmente as bandas 1095 e 482cm™ caracteristicas dos
modos de vibracdo de distensdo e dobramento das ligacdes Si-O-Si, respectivamente.
Algumas vezes ¢ possivel a identificacdo de outras bandas. O “ombro” em torno de
938cm™ pode ser atribuido a0 modo de vibragio de distensio Si-O-Ca em uma unidade

[Si04] com dois oxigénios ndo ligados.

Foi proposto que a estrutura basica de pds de vidro obtidos por sol-gel ¢ composta de
moléculas SiOy4 tetraédricas e simétricas. Tetraedros adjacentes sdo conectados por
atomos comuns de oxigénio ou pontes. A posi¢ao relativa de duas unidades adjacentes
pode variar consideravelmente devido a dois mecanismos de desordem: primeiro o
angulo Si-O-Si pode tomar valores entre 120° e 180°; segundo, cada unidade tetraédrica
pode tomar uma faixa de posi¢des possiveis formadas por uma rotagdo sobre a ligagdo

Si-O.

Quando o CaO ¢ adicionado e o seu contetido ¢ aumentado, a rede estrutural se torna
mais complicada. O ion Ca’" é um modificador de rede. Quando adicionado a
composi¢ao, o CaO quebra a rede do vidro silicato e cria mais oxigénios nao ligados.
Como resultado, quando a concentragdo de CaO atinge um certo valor, por exemplo
36% em mol na amostra 60S, o pico em torno de 938cm™ resultante da vibragdo de
distensdo Si-O com dois oxigénios livres comecam a aparecer. A intensidade dessa
banda aumenta um pouco com o aumento de CaO como mostrado na Figura 5.21,
indicando que um aumento de fon calcio diminui a conectividade da rede e

gradualmente “afrouxa” a estrutura de gel.

Os espectros obtidos para a amostra 60S tratada em temperaturas diferentes, Figura
5.22, ndo mostraram diferenca consideravel em relagdo a posi¢do das bandas
caracteristicas desse material mas sim uma melhor definicdo das bandas, ou seja, estas

se apresentaram mais estreitas.



101

Si-O-Si

estiramento) , ,
Si-O-Si

dobramento

60S

%Reflectancia (escala variavel)

50S

1400 1300 1200 1100 1000 900 800 700 600 500 400

Numero de onda (cm™)
Figura 5.21 - Espectros de infra-vermelho (FTIR), reflexdo difusa, das

amostras de diferentes composigdes tratadas a 700°C por 4h.

900°C

800°C

700°C

1400 1300 1200 1100 1000 900 800 700 600 500 400

%Reflectancia (escala variavel)

Numero de onda (cm™)
Figura 5.22 - Espectros de infra-vermelho (FTIR), antes da imersdo, da

amostra 60S tratada em diferentes temperaturas por 4h.
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5.2.8 Estudo da bioatividade e dissolucéo

Uma condi¢@o essencial para um material criar uma interface de ligagdo com o tecido
0sseo ¢ a formacao de uma camada superficial de hidroxiapatita (constituinte mineral do
0ss0) quando implantado. Define-se assim a bioatividade do material. A bioatividade ¢
relacionada a capacidade de ligagdo do material com o tecido dsseo ou de induzir a
formagédo do osso in vivo [IZQUIERDO-BARBA, 2000]. Uma camada de hidroxiapatita
¢ formada quando o vidro bioativo é embebido em solugdes que imitam o plasma
humano. Algumas solugdes incluem Tris buffer (tri(hidroximetil) aminometano/HCl)),

simulated body fluid (SBF), soro bovino e alguns meios de cultura como Dulbeco’s.

A formacgao de uma camada de hidroxiapatita sobre a superficie de vidros obtidos por
sol-gel ¢ um fendmeno de cinética dependente do tempo. Li em seu trabalho de tese [LI,
1991a] definiu cinco estagios de reagdes interfaciais para descrever a bioatividade dos
vidros bioativos obtidos por sol-gel:

Estagio 1: Uma troca idnica muito rapida dos fons Ca*" com H' da solugdo:

Si-O-Ca+ H' + OH — Si-OH + Ca*" + OH"

Estagio 2: Troca cationica a qual aumenta a concentragdo de hidroxila da
solucdo e causa uma perda muito rapida de silica soluvel na forma de Si(OH)4 para a
solugdo e formacgao adicional de grupos silanol (Si-OH) sobre a superficie do material
acompanhada pela migragdo de ions P para a solugdo que também ocorre rapidamente:

2(Si-0-Si) + 2(0OH") — Si-OH + OH-Si

Estdgio 3: Policondensagdo extremamente rdpida de grupos silanol também
presentes inicialmente na superficie ou criados no estdgio 2 formando uma camada
superficial rica em SiO; e deficiente em ions Ca:

2(Si-OH) — -Si-0-Si- + H,0

Estagio 4: Nucleacdo e cristalizagdo heterogénea de cristais de hidroxiapatita

que ocorrem simultaneamente sobre a superficie do vidro bioativo;
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Estagio 5: Aglomeragcdao e ligacdo quimica de porgdes bioldgicas dentro da
camada crescente de hidroxiapatita conduzindo a incorporacdo de fibras colageno

produzidas pelos osteoblastos.

Em geral, as taxas de todos os estagios sao tdo rapidas que os cristais de hidroxiapatita
sobre a superficie de pds ou estruturas macroporosas podem ser detectadas pela
espectroscopia de infra-vermelho (FTIR) durante os primeiros estagios de reacdo em
solucdes SBF. A elevada area superficial e a natureza dos microporos de materiais
obtidos por sol-gel facilitam o estagio 1, troca idnica, resultando em uma liberagao
muito répida de ions célcio na solu¢do bem como um rapido aumento do pH, que mais
alcalino favorece a repolimerizacdo dos grupos silanol e a cristalizagdo de HCA na
superficie [LI, 1991a]. Os poros presentes na estrutura do vidro agem como sitios de
nucleacao. A superposicdo de potenciais de superficie dentro dos poros aumenta a
concentragdo i0nica e o grau de supersaturagdo dos ions Ca e P. Portanto, a precipitagdo
de HCA ¢ mais provavel de ocorrer dentro dos poros. A taxa de nucleacdo ¢ entdo
controlada pelo numero de sitios disponiveis, isto €, volume de poros, e pela difusao de
ions dentro dos poros, ambos fatores dependem da textura do material [PEREIRA,

1996].

A Figura 5.23 representa o espectro de FTIR obtido da amostra 60S em diferentes
condigdes de imersao, segundo o que foi descrito no capitulo Metodologia. Pela anélise
da Figura 5.23 supde-se que a imersdo depende fortemente da padronizacdo utilizada
(SA/V ou m/V). A dependéncia que poderia haver pela presenga (SBF) ou ndo (Tris) de
fons Ca®" na solugio de imersdo pode estar relacionada & rapida liberagdo, para uma
determinada solugdo, de ions calcio e fosforo e a acelerada precipitacdo de HCA sobre a
superficie das amostras. Os resultados de analise da dissolucdao, Tabela 5.6, mostram
que apds uma hora de imersio em SBF a quantidade de fosforo diminuiu
consideravelmente para as amostras 50S e 60S e apds 24h de imersdo ha somente tragos
desse elemento na solugdo. Isso quer dizer que a precipitagdo rapida de cristais de HCA
consome todo o fésforo livre e quantidade adicional desse elemento sé seria possivel
pela continuacdo da dissolugdo da estrutura. Para se conseguir uma camada de

hidroxiapatita que pudesse cubrir a superficie do substrato poroso deveria ser fornecido
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a solucao mais ions fosforo. Os espectros de infra-vermelho apresentaram sinal baixo na

deteccao de HCA, Figura 5.24 e Figura 5.25, ap6s 24h de imersdo.

Si-O-Si
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1070

Si-O-Si
dobramento
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P-O dobramento

566
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SA/V=0,1cm™
t=24h

598
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m/V=0,01g/ml
t=24h

%Reflectincia (escala variavel)

60S, Tris
m/V=0,01g/ml
t=24

60S, t=0
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Numero de onda (cm™)
Figura 5.23 - Espectro de FTIR da amostra 60S tratada a 700°C em

diferentes condi¢des de imersao.

Quando as estruturas foram imersas em solugdo Tris por 24h ndo se observou a
formagdo da camada de HCA, Figura 5.25. Considerando a baixa taxa de hidrolise do
alcoxido de fosforo, a aceleracdo na gelacdo e a discussdo acima, pode-se supor que
nem todo o fosforo que deveria ser proveniente do reagente adicionado no preparo da
solucao sol-gel, foi incorporado ao material. Parece nao haver uma quantidade razoavel
de fosforo que deveria ser solubilizado das amostras. Portanto, é possivel que mesmo
que se efetuasse a imersao por tempos muito longos ndo se observaria a formagao dessa

camada de hidroxiapatita. Essa colocacdo pode ser confirmada pela analise da Figura
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5.23 em que mudando-se o padrao de procedimento da imersao de m/V=0,01g/ml para
SA/VZO,lcm'l, observou-se bandas caracteristicas da vibragdo de dobramento de P-O

como indicado na figura.
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Figura 5.24 - Espectro de FTIR da amostra 60S tratada em diferentes

temperaturas apos 24h de imersao em SBF.
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Figura 5.25 - Espectro de FTIR da amostra 60S tratada em diferentes

temperaturas apos 24h de imersdo em Tris buffer.
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Um estudo importante no caso de matrizes para engenharia de tecidos ¢ a avaliagdo da
degradabilidade ou dissolu¢ao dos materiais. Este estudo, no entanto, ¢ de longo prazo e
deveria idealmente ser realizado in vivo, onde as condig¢des reais de aplicacdo do
material sdo reproduzidas. Porém, a degradabilidade esta relacionada a solubilidade dos
materiais e estudos in vitro podem entdo ser indicativos do potencial de degradagado dos

mesmos.

Na tabela 11, e Figura 5.26 a Figura 5.29 sdo apresentados os resultados da dissolucao
das estruturas obtidos pela analise da solugdo SBF antes e apds a imersao por 1h e 24h.
Os ensaios foram realizados em duplicata. Observa-se que a concentragdo ionica de Si
em SBF aumenta rapidamente em uma hora de abaixo de 0,03 (SBF antes da imersao)
para aproximadamente 20mg/1 e ao final do periodo de 24h essa concentragdo sobe para
aproximadamente 60mg/l, tanto para as estruturas de diferentes composi¢des quimicas
quanto para a estrutura 60S tratada em temperaturas diferentes. A quantificacdo da
concentragdo de silicio na solu¢do SBF apds 24h de imersdo estatica ¢ um meio indireto
de se determinar a solubilidade do vidro bioativo porque o SBF ndao contém esse

elemento em sua composi¢ao inicial.

A concentragdo do ion P nas solucdes cai consideravelmente nas amostras 50S e 60S
700°C, mas a concentracdo de P para a amostra 70S, por ter apresentado um desvio
padrao muito elevado, nao reflete a mesma tendéncia. Mesmo nas outras amostras esse
valor ¢ bem baixo com 24h de imersdo. A explicagdo para essa rapida diminui¢do de P
na solugdo ¢ a precipitagdo da hidroxiapatita sobre a superficie da estrutura de onde o
ion esta sendo liberado. Taxas mais répidas de liberacdo do fosforo podem diminuir o
tempo de formacgao da camada de HCA. A area superficial pode ter um importante papel
nesse processo. A taxa de dissolucao muito elevada pode também estar relacionada ao
fato de haver maior contato do material com a solu¢do e maior niumero de sitios para a
nucleagdo e precipitacdo da hidroxiapatita. Paralelamente a essas observacdes nota-se
que a concentracdo do fon Ca®” aumentou aproximadamente trés vezes em relagio ao

valor inicial, exceto para as amostras 60S 800°C e 900°C e 70S.
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Nessas temperaturas, como pode ser visto nos espectros de raios-X, ja aparecem picos
de fases cristalinas ricas em Ca e Si, o que poderia explicar uma menor taxa de

dissolucdo de célcio durante a primeira.

Tabela 5.6 - Concentragdes de elementos em SBF apos 1h e 24h de imersao,

medidas por analise de emissdo por plasma (ICP).

Amostra Ca (mgl/l) P (mg/l) | Si(mg/l)
SBF Média 88,80 30,20 <0,03
508 1h 264,35+4,65 | 1,11+0,15 | 27,60+0,00

24h 676,55+£19,5510,21+0,00 | 57,70+1,10

708 1h 202,10£28,50 |12,5249,28| 23,85+7,35
24h 567,80+13,50 | 0,25+0,05 | 56,05£3,75

60S 700°C 1h 223,15+18,15 | 2,24+0,69 | 24,35£1,15
24h 720,50+6,30 | 0,47+0,07 | 60,10+0,50

60S 800°C lh 166,30+3,10 (21,00£9,10| 14,10+2,60
24h 688,80+£109,70| 0,43%0,23 | 68,50+7,80

60S 900°C 1h 152,00£8,50 (20,05+0,35| 22,55+1,35
24h 506,20+48,50 | 0,65+0,29 | 83,35%0,85
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Figura 5.26 - Representagdo grafica das concentragdes de Ca, P e Si na
solucao SBF apds imersao em tempos variaveis. Estruturas 60S

tratadas em temperaturas diferentes.
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Figura 5.27 - Representacao grafica da concentracao de P na solugdo SBF

apos imersdo em tempos variaveis. Estruturas 60S tratadas em

temperaturas diferentes.
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Figura 5.28 - Representagdo grafica das concentragdes de Ca, P e Si na
solugdo SBF apds imersdo em tempos varidveis para as

diferentes composi¢des das estruturas de vidro bioativo.
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Figura 5.29 - Representagdo grafica das concentragdo de P na solu¢do SBF
apds imersdo em tempos varidveis para as diferentes

composi¢des das estruturas de vidro bioativo.
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5.2.9 Cultura de células in vitro

A adesdo de células a superficie do biomaterial ¢ um pré-requisito para a integragdo ao
tecido. A formacgdo de um novo tecido 6sseo sobre a superficie do biomaterial depende
da estrutura superficial que ird promover a proliferacao celular e producdo de matriz
extracelular [WILKE, 1998]. Os modelos in vitro sdo, em geral, estaticos ¢ ndo levam
em consideragdo as dinamicas do implante in vivo. Tais fatores como posi¢do anatdmica
do material (por exemplo maxilar versus mandibula ou tibia versus cranio),
comprimento do dispositivo, carga (grandeza e dire¢do), mudancas no material em
resposta aos fluidos bioldgicos bem como mudangas no tecido adjacente e a idade do
paciente sdo consideragdes importantes in Vivo, as quais sdo também irrelevantes ou
incontrolaveis in vitro. Além disso, os modelos de cultura de células tendem a examinar
a resposta de tipos simples de células, usualmente utilizando linhagens de células
transformadas e portanto, deve ser interpretada com cuidado [BOYAN, 1996]. O
sistema de cultura de células possui a grande vantagem de fornecer um método de
exame rapido e de custo razoavel para biomateriais. Paralelo a esta vantagem esta a alta
sensibilidade do método, o qual permite reconhecer materiais potencialmente
citotoxicos e exclui-los em um estdgio primdrio do procedimento de testes. Outra
vantagem além destas ¢ a avaliagdo de pardmetros que permitem multiplas comparagdes
entre varios biomateriais. E, a principal desvantagem do método in vitro ¢ o problema
fundamental de extrapolagdo para a situacao in vivo. Portanto, o teste in vitro representa
somente uma fase do estudo de biocompatibilidade e os biomateriais classificados como
biocompativeis no teste in vitro devem ser testados através de observagdo in vivo

[KIRKPATRICK, 1990].

A seguir apresentam-se algumas figuras (Figura 5.30 a Figura 5.35) que ilustram a
viabilidade das estruturas desenvolvidas nesse trabalho em relagao a cultura de células
in vitro. Nesse estudo foram utilizadas células de cultura primaria de osteoblastos
retirados da calota craniana de ratos da raga Wistar que foram colocadas em um meio de
cultura (Dulbecco, pH=7) juntamente com a estrutura tridimensional. Apos alguns dias
de cultura a 37°C em atmosfera contendo 5% CO,, umidade relativa controlada e meio

de cultura trocado a cada trés dias, as células foram caracterizadas através de fosfatase
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alcalina (ALP) e MTT. A adesdo pode ser observada em microscopio eletronico de
varredura (MEV). O crescimento das células e a atividade de fosfatase alcalina foram
monitorados através de observagdo em microscopio oOtico (Figura 5.30 e Figura 5.31).
Células aderidas em poros no interior da estrutura podem ser vistas nas Figuras 5.35 a
5.37. A Figura 5.31 mostra que as células em cultura por um periodo de duas semanas

com as estruturas 50S e 60S foram positivas para a atividade de fosfatase alcalina.

Figura 5.30 - Aspecto geral das células em cultura [HANNAS, 2003].

Figura 5.31 - Resultado do ensaio de fosfatase alcalina. Manchas que

aparecem escuras nas fotos, denotam atividade celular. Duas

semanas de cultura [HANNAS, 2003].



Figura 5.32 - Ensaio de MTT mostrando células em fungdo e
metabolizando, que pode ser visto pela presenca de cristais de

formazan [HANNAS, 2003].

Figura 5.33 - Células osteoblastos dentro de um poro aderidas e secretando

substancias ainda nao identificadas, 2000x [HANNAS, 2003].
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Prolongamentos

Figura 5.34 - Osteoblasto aderido a parede do vidro bioativo 60S, emitindo
prolongamentos ¢ acima vé-se um poro, 2000x [HANNAS,

2003].

Figura 5.35 - Osteoblasto aderido a parede do vidro bioativo 60S. As
vesiculas acima do osteoblasto mostram que esta célula estava
em atividade e os prolongamentos mostram a adesdao ao

material, 3000x [HANNAS, 2003].
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6 CONCLUSOES

Estruturas tridimensionais com diferentes niveis de distribuicdo de tamanho de poros
foram desenvolvidas a partir da espumacdo de uma mistura sol-gel mais surfactante. O
material-base das mesmas foi o vidro bioativo-sistema CaO-SiO,-P,Os, com
composicao quimica variada. O surfactante foi utilizado com o objetivo de estabilizar a

espuma formada por agitacao até a etapa de gelagdo da solugdo sol-gel.

Dois tipos de surfactantes, ndo-idnico e anionico, foram utilizados inicialmente na etapa
de definicdo das concentragdes de aditivos. Estudou-se o comportamento de espumas
formadas e estabilizadas por tais surfactantes (polietileno glicol noniletil éter, nao-
ionico e lauril éter sulfato de sédio, LESS) em agua deionizada e solugao sol-gel.
Verificou-se que ambos surfactantes foram eficientes em formar espuma em agua,
sendo que o LESS apresentou maior estabilidade. O comportamento do LESS em
solucao sol-gel foi semelhante, mas constatou-se que o surfactante ndo-idnico nao forma
espuma com essa solucdo. A hipdtese discutida esta relacionada a formagdo de uma
mesofase hibrida entre a parte hidrofilica do polietileno glicol e oligdmeros de silica
presentes no sol apds hidrolise. O aprisionamento do surfactante dessa maneira
impediria a adsor¢do desse aditivo na interface liquido-gas, necessaria para a

estabilidade do filme liquido entre bolhas introduzidas por agitagdo mecanica.

Outros aspectos como tempo de agitacdo, razdo molar de dgua para hidrélise, e
alcoxidos metalicos, maneira de se introduzir as bolhas na solugdo e recipiente para

vazao da espuma foram definidos.

O gel macroporoso passou por etapas de secagem e tratamento térmico de estabilizacdo
onde a estrutura introduzida na espumacdo foi mantida e permaneceu integra ao final
dessa etapa. As estruturas tridimensionais assim obtidas foram caracterizadas e os
resultados, quando comparados com a literatura, mostraram que a distribui¢do de poros
pode ser dividida em dois niveis: macroporos ¢ mesoporos. O diametro médio dos
macroporos esféricos variou na faixa de 50nm a 500um, resultado obtido na andlise de

porosimetria de mercurio, analise de imagem usando o software Quantikov e imagens
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obtidas em MEV. Os mesoporos, cuja distribuicao foi caracterizada por adsorcdo de
nitrogénio, apresentaram distribuicdo de tamanho de poros em torno de 10-30nm,
variando com a composi¢cdo em mol do vidro bioativo. O valor de éarea superficial
analisado foi de 60-170m?/g, sendo que as amostras tratadas & temperaturas acima de
700°C apresentaram uma diferenga significativa de area superficial e volume de poros
(Sp=3-7 m*/g e Vp=0,024-0,031cm’/g), indicando uma alta densificagio da estrutura
mesoporosa a partir dessa temperatura. Esse aspecto estrutural estd de acordo com

aquele definido até o presente para aplicacdo em engenharia de tecido 6sseo.

Os espectros de FTIR das estruturas tratadas em diferentes temperaturas e de
composi¢ao variada foram semelhantes aqueles apresentados na literatura para po de
vidro bioativo obtido por sol-gel. Foi observado também que, para temperaturas de
tratamento acima de 700°C, alguns picos de fase cristalina puderam ser identificados na
difragao de raios-X. Tais fases, Wolastonita (Ca0O.Si0,), Bredigita (a-Ca;SiOs4) e
Nagelschmidtita (Ca7(PO4)2(S104),), presentes no material tratado a 800 e 900°C,
influenciaram a taxa de dissolugdo do vidro bioativo, principalmente quanto a liberagdo
de calcio para a solucdo simulada de plasma humano (SBF). A bioatividade também

pode ser influenciada pela presenga de fases cristalinas.

A condigdo bésica para que o material forme uma ligagdo com o tecido Osseo ¢ a
forma¢do de uma camada de hidroxiapatita (HA) sobre sua superficie quando em
contato com o plasma humano. A bioatividade do vidro pode ser definida como a
capacidade deste material em formar uma camada de HA em contato com solu¢ao SBF.
Bandas caracteristicas de cristais de hidroxiapatita, detectadas apds 24h de imersdo,
foram observadas quando utilizou-se como padronizagdo da dissolucdo a area externa
da estrutura/volume de solucdo igual a 0,lcm™. Resultados da literatura mostram
imersdes padronizadas em po de vidro bioativo, utilizando como padronizagao massa da
estrutura/volume de solucdo igual a 0,01g/ml. Nesse trabalho, as estruturas porosas
foram imersas em lugar do pd, porque dessa forma os resultados poderiam ser mais
representativos da situagdo real. Considerando a padronizacdo massa da
estrutura/volume de solugdo igual a 0,01g/ml, apos 24h de imersao em SBF, o sinal para

detec¢do de presenga de HA na andlise de infra-vermelho foi baixo. A textura do
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material juntamente com a composicdo quimica exerce um importante papel na
formagdo da camada de HA. Amostras tratadas a 800°C ou 900°C apresentaram um

sinal mais baixo de formacdo de HA em comparacdo ao que foi observado em amostras

tratadas a 700°C.

Os resultados de dissolucdo das estruturas mostraram uma rapida diminui¢ao de fosforo
na solucdo sol-gel constatando a formac¢do de uma camada de hidroxiapatita na
superficie da estrutura. O aumento da concentracdo de silicio na solu¢do durante a
imersdo pode quantificar indiretamente a solubilidade do vidro bioativo porque o SBF

ndo contém esse elemento na composic¢ao inicial.

Alguns resultados de cultura de células que ja estdo sendo realizados comprovaram até
0 presente momento que as estruturas tridimensionais obtidas através do método
desenvolvido nesse trabalho sdo capazes de dar suporte a uma organizagdo celular

tridimensional, realcando a adesdo e a proliferagdo celular.
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7 SUGESTOES PARA TRABALHOS FUTUROS

Utilizagdo de outros aditivos, inclusive outros surfactantes id6nicos, na preparacao
das espumas analisando a influéncia dos mesmos na espumacido e estabilidade

das espumas.

Sintese de outras composi¢des de vidro bioativo como material base das estruturas,
como por exemplo 100% em mol de SiO,. Ampliacio da comparacdo das
diferentes composigdes quimicas em relagdo as caracteristicas estruturais,

bioatividade e dissolugao.

Ampliagdo do estudo da bioatividade para tempos diferentes de imersao, de alguns
minutos até alguns dias. Verificagdo da influéncia da padroniza¢do da imersdo
nos resultados de bioatividade ¢ dissolucdo. Estudo da bioatividade das
estruturas porosas em condi¢des dindmicas. Ampliacdo do estudo da dissolucao
das estruturas em solucdo SBF e Tris e tempos variaveis de imersao, de alguns

minutos até alguns dias.

e Incorporacdo de compostos quimicos organicos ou inorganicos - tais como fatores
de crescimento, que induzem a diferenciagao celular e o crescimento do tecido in
vitro; proteinas morfogenéticas e/ou grupos quimicos funcionais - na estrutura
biodegradavel que poderiam ser liberados de forma controlada durante a cultura

de células acentuando eventos relacionados a adesao e proliferagao celular.

e Determinagdo das propriedades mecanicas das estruturas tridimensionais porosas.
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