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―Once you can accept the universe as 

matter expanding into nothing that is 

something, wearing stripes with plaid 

comes easy.‖ 

 

Albert Einstein 
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 RESUMO 

SCHARDOSIM, Mariane Giacomini. Síntese e caracterização de compósitos 
tipo PLGA-apatita/biovidro macroporosos para aplicações biomédicas. Porto 
Alegre. 2015. Tese. Programa de Pós-Graduação em Engenharia e Tecnologia de 
Materiais, PONTIFÍCIA UNIVERSIDADE CATÓLICA DO RIO GRANDE DO SUL. 

 

 Danos ao tecido ósseo são formas comuns de lesões, sendo reportadas 

cerca de 15 milhões de fraturas a cada ano, em escala mundial. Parte destas lesões 

exige a utilização de enxertos para regeneração óssea. Atualmente, a principal 

metodologia utilizada para tratamento destas lesões é a utilização de enxertos 

autólogos. Esta técnica é considerada o padrão ouro da regeneração óssea, porém, 

existem algumas desvantagens como a necessidade de uma cirurgia para coleta de 

material. A aplicação de compósitos de polímeros biodegradáveis, como o ácido poli 

(lático-co-glicólico), fosfatos de cálcio e cerâmicas bioativas, como as apatitas e os 

biovidros, representa uma alternativa no tratamento de deficiências ósseas. O 

objetivo desta pesquisa é produzir matrizes porosas de PLGA: apatita/biovidro 

através de duas metodologias: lixiviação de sal e liofilização. As cargas utilizadas 

neste trabalho foram sintetizadas através de copreciptação e metodologia sol-gel e 

então avaliadas por DRX, FTIR, MEV e DLS.  As estruturas porosas obtidas foram 

caracterizadas por MEV, porosimetria a mercúrio, compressão, microtomografia, 

degradação in vitro e biocompatibilidade in vitro. Foram obtidos arcabouços 

compósitos altamente porosos através das duas metodologias estudadas. A 

concentração de carga e o tipo de carga adicionada a matriz polimérica alteram as 

propriedades mecânicas e diferentes características de superfície. Além disso, a 

velocidade de degradação dos arcabouços é altamente influenciada pela carga 

inorgânica adicionada. 

 

Palavras-Chave: Engenharia de tecidos, PLGA, apatita, macroestrutura, reparo 

ósseo. 



 ABSTRACT 

SCHARDOSIM, Mariane Giacomini. Synthesis and characterization of 
macroporous composite type PLGA-apatite / bioglass for biomedical 
applications. Porto Alegre. 2015. PhD Thesis. Graduation Program in Materials 
Engineering and Technology, PONTIFICAL CATHOLIC UNIVERSITY OF RIO 
GRANDE DO SUL. 
 
 

 Bone injuries are a common form of trauma, being reported about 15 million 

fractures each year worldwide. Some of these lesions require the use of grafts to 

achieve bone regeneration. Currently, the main method used for treatment of these 

lesions is the use of autologous grafts. Although this technique is considered the gold 

standard of bone regeneration, there are some disadvantages such as the need for 

surgery to collect material and the lack of it. The application of composite 

biodegradable polymers such as poly (lactic-co-glycolic acid), calcium phosphates 

and bioactive ceramics such as apatite and bioglasses, represent an alternative in 

treatment of bone lesions. This is due to the possibility of combining characteristics of 

both materials. The objective of this research is to produce porous matrices 

PLGA:apatite/bioglass via two methodologies: salt leaching and lyophilization. The 

loads used in this study were synthesized by coprecipitation and evaluated by XRD, 

FTIR, SEM and DLS. The obtained porous structures are characterized by SEM, 

mercury porosimetry, compression, microtomography, in vitro degradation and in 

vitro biocompatibility. Highly porous composite scaffolds were obtained by the two 

methods studied. The load concentration and the type of load added to the polymeric 

matrix altered the mechanical properties and generated different surface features. 

Furthermore, the degradation rate of the supports is highly influenced by the added 

inorganic filler. 

  

Keywords: Tissue engineering, PLGA, apatite, macrostructure, bone repair. 
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2.   INTRODUÇÃO 

 

 Ossos são tecidos vivos que apresentam capacidade de regeneração 

contínua. Devido a esta habilidade, é possível que haja a recuperação de diversas 

lesões ósseas com terapias convencionais sem necessidade de utilização de 

substitutos ósseos [1,2]. Estatísticas globais indicam a ocorrência de 15 milhões de 

fraturas ósseas a cada ano, dentre as quais, 10% tem elevada gravidade ou perda 

óssea e podem requerer a utilização de substitutos ósseos [3]. Atualmente, 

transplante autólogo colhido principalmente a partir da crista ilíaca, do fêmur, da tíbia 

ou das costelas do paciente constitui o padrão ouro para a regeneração óssea [4,5]. 

Apesar de suas propriedades excelentes com relação à osteogênese e 

imunocompatibilidade, a utilização de enxertos autólogos apresenta desvantagens 

como a oferta limitada de material e morbidade associada ao local doador [6-8]. 

Aloenxertos e xenoenxertos ósseos são alternativas viáveis de tratamento, porém, 

apresentam capacidade de osteogênese reduzida quando comparados à enxertos 

autólogos [9, 10]. 

 

A engenharia de tecidos emprega as ciências biológicas e a engenharia de 

materiais para desenvolver arcabouços artificiais para regeneração de tecidos [11]. 

Uma abordagem possível consiste em isolar células específicas do paciente e 

cultivá-las sobre um arcabouço tridimensional preferencialmente biodegradável. 

Posteriormente, este material é implantado no local desejado com o objetivo de 

formar um novo tecido ao longo da degradação do arcabouço [10, 12,13]. Uma 

alternativa é implantar arcabouços biodegradáveis para crescimento interno do 

tecido diretamente in vivo com o objetivo de estimular, suportar e orientar a adesão 

celular e, portanto, a regeneração tecidual [14-16]. 
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Estes substitutos ósseos devem apresentar algumas características 

como: biompatibilidade e biodegradabilidade permitindo desta forma a remodelação 

óssea [17, 18]; osteocondutividade e osteoindutividade para guiar o crescimento 

ósseo em torno e no interior do implante; além de apresentar estrutura similar ao 

osso [19,20]. Outro requisito importante para a aplicação de um arcabouço na 

engenharia de tecidos ósseos é a porosidade com elevada interconectividade entre 

os poros para favorecer e guiar a adesão celular, além de suportar a vascularização 

do tecido formado [16,21-23]. 

 

Os materiais mais amplamente estudados e utilizados em substitutos ósseos 

são as biocerâmicas, dentre as quais os fosfatos de cálcio são os materiais mais 

extensivamente examinados. Este fato se deve a sua biocompatibilidade, 

composição e estrutura semelhante à fase mineral do osso [19, 24], por serem 

osteocondutivos [25-28] e, em alguns casos, osteoindutivos e bioativos [29-31]. 

Como exemplos destas cerâmicas disponíveis hoje no mercado destacam-se: 

hidroxiapatita; fosfato beta-tricálcico; fosfato de cálcio bifásico; fosfato de cálcio 

amorfo; entre outros. Arcabouços unicamente cerâmicos podem ser implantes 

adequados para aplicação como substituto ósseo, podendo apresentar macro e 

microporosidades. Estas características favorecem a formação óssea no interior do 

implante e favorecem a capacidade para liberação de fármacos. Contudo, estes 

implantes apresentam degradabilidade insuficiente e resistência mecânica 

inadequada, ou seja, baixa resistência à compressão e elevada fragilidade [10, 17, 

32].  

 

A adição de polímeros biodegradáveis pode favorecer a biodegradabilidade 

dos arcabouços cerâmicos, alterar as propriedades físicas e mecânicas dos 

implantes, além de, potencialmente, alterar a velocidade de liberação de fármacos 

devido a diferentes mecanismos e períodos de degradação [17]. Atualmente, 

compósitos de polímeros e cerâmicas tem sido desenvolvidos com o objetivo de 

obter materiais com elevada estabilidade mecânica [33-37]. 

 

Diversos autores dividem os polímeros biodegradáveis em dois grandes 

grupos: polímeros naturais, como o amido, a quitosana, polímeros derivados de 
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ácido hialurônico e colágeno [38-41] e polímeros sintéticos que podem ser 

produzidos em condições controladas, apresentando propriedades mecânicas, 

físicas e químicas estáveis e reprodutíveis, permitindo, assim, um controle das 

impurezas destes materiais [16].  

 

Os polímeros sintéticos biodegradáveis mais utilizados pela engenharia de 

tecidos para construção de arcabouços tridimensionais são poliésteres como: ácido 

poli glicólico (PGA), ácido poli lático (PLA) e ácido poli (lático-co-glicólico) (PLGA) 

[41]. O PLGA é um copolímero sintético de PLLA ácido poli L-lático e PGA [41] que 

tem sido aplicado na engenharia de tecidos [42,43] durante as duas últimas 

décadas, devido à sua excelente biocompatibilidade, propriedades mecânicas e 

degradação controlada através da utilização de diferentes proporções de PLLA/PGA 

[42, 44]. Por ser um poliéster, a degradação deste polímero ocorre por hidrólise, 

gerando como produtos o ácido lático e o ácido glicólico, ambos metabólitos naturais 

[17,45]. Contudo, estes poliésteres são excessivamente flexíveis e apresentam 

resistência mecânica à compressão insuficiente para utilização como substitutos 

ósseos. Além disso, estes polímeros isolados não apresentam a superfície favorável 

para adesão e proliferação celular. 

 

Com a adição de fosfatos de cálcio a estas matrizes poliméricas, a resistência 

mecânica e a interação com células são favorecidas, assim como, durante o período 

de degradação a adição destas cerâmicas pode ajudar a manter o pH mais estável 

na região próxima ao implante. Isso se deve ao tamponamento gerado pela adição 

de fosfato de cálcio aos produtos da degradação do PLGA [46]. Metodologias para 

confecção de compósitos porosos entre polímeros sintéticos biodegradáveis e 

fosfatos de cálcio têm sido pesquisadas, como: liofilização, técnica que obtém 

estruturas poliméricas porosas com eficiência, porém, a porosidade dos arcabouços 

é de difícil controle quando é realizada a adição de carga cerâmica [47]; adição de 

microesferas poliméricas à matriz cerâmica, metodologia que gera estruturas 

cerâmicas porosas após a degradação da fase polimérica, o que reduz bruscamente 

a resistência mecânica do arcabouço [48]; eletrospinning, utilizado para produção de 

fibras poliméricas com adição de carga cerâmica, com a desvantagem de gerar 

poros com tamanhos e formatos de difícil controle [49]; adição de agentes 

porogênicos. Comparada a outras técnicas, a lixiviação de agentes porogênicos 
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oferece algumas vantagens como facilidade no controle da estrutura e 

tamanho dos poros através do controle das propriedades do agente [46]. 

 

Liberação de fármacos, fatores de crescimento ou adesão de células 

diretamente no local da lesão têm apresentado grande potencial em estudos 

clínicos. A liberação controlada destes fatores durante a regeneração do tecido 

ósseo pode ser realizada utilizando sistemas carreadores que apresentem as 

seguintes características: capacidade de retenção de fármacos e fatores de 

crescimento, estrutura tridimensional (facilitando assim a infiltração e proliferação de 

fármacos no arcabouço) e período de degradação compatível com a velocidade de 

regeneração do tecido [15]. 

 

Embora diversos estudos tenham sido realizados nesta área, um dos 

inúmeros desafios ainda existentes localiza-se na composição e estrutura do 

arcabouço utilizado, e sua capacidade de manter suas principais funções durante a 

degradação e liberação de fármacos [9]. Além disso, o comportamento de 

degradação dos poliésteres como o PLA e PLGA, quando utilizados como matriz 

para compósitos, é influenciado pelas propriedades das cargas de fosfato de cálcio 

[50].  Portanto, pretende-se desenvolver e avaliar as propriedades de compósitos de 

PLGA com diferentes apatitas para aplicação como arcabouços na regeneração 

óssea e administração de medicamentos que apresentem as características citadas 

anteriormente. 

  

O objetivo deste estudo é produzir arcabouços compósitos porosos 

tridimensionais de PLGA - apatita carbonatada nanocristalina e PLGA - biovidro por 

dois métodos: 1- Técnica de lixiviação de sal utilizando um agente porogênico e 2- 

liofilização. Para ambas as técnicas diferentes proporções de polímero/carga foram 

utilizadas a fim de avaliar a influência de cada carga na porosidade, resistência à 

compressão e tempo de degradação dos arcabouços. As cargas e os arcabouços 

preparados foram caracterizados por espectroscopia de infravermelho, microscopia 

eletrônica de varredura (MEV), difração de raios x (DRX), granulometria, 

propriedades elásticas, porosimetria de mercúrio, degradação in vitro e 

biocompatibilidade. 
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2. OBJETIVOS 

 

O objetivo deste trabalho é desenvolver e avaliar as propriedades 

morfológicas, mecânicas e biológicas de compósitos de PLGA:apatita e 

PLGA:biovidro para aplicação como arcabouço na regeneração óssea  

 
2.1 Objetivos Específicos 

 

Como objetivos específicos deste trabalho destacam-se: 

 
Desenvolver e otimizar metodologia para produção de cargas inorgânicas 

(apatita nanocristalina carbonatada e biovidro) para adição aos arcabouços 

poliméricos. Analisar suas composições químicas, cristalinidade (somente apatita 

nanocristalina carbonatada), tamanho e morfologia de partícula. 

 
Avaliar a influência de diferentes cargas para o PLGA bem como suas 

concentrações nas propriedades morfológicas dos arcabouços desenvolvidos; 

 
Analisar a morfologia, a porosidade e o módulo de elasticidade das estruturas 

formadas com diferentes metodologias de preparação dos arcabouços (agente 

porogênico e liofilização); 

 
Avaliar as modificações sofridas pelos arcabouços ao longo de sua 

degradação in vitro e a influência das diferentes cargas no processo de degradação 

hidrolítica. 

 
Avaliar a biocompatibilidade das cargas e arcabouços selecionados através 

de ensaios de MTT. 
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3. REVISÃO BIBLIOGRÁFICA 
 

3.1 Tecido ósseo 
 

 O tecido ósseo apresenta propriedades resultantes da necessidade de rigidez 

e ductilidade para reduzir o risco de fraturas. Como resultado, o tecido ósseo é 

multifásico e heterogêneo, como pode ser observado na Figura 3.1, e pode sofrer 

alterações na sua estrutura, forma e composição de acordo com as necessidades 

mecânicas e fisiológicas. Este processo de adaptação é conhecido como 

remodelação óssea (lei de Wolff). 

 

A composição básica dos ossos é hidroxiapatita, proteínas (principalmente 

colágeno) e água [51,52]. Esta composição pode variar de acordo com idade, 

gênero e propriedades requeridas (localização do osso) [1, 53, 54]. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figura 3.1. Estrutura óssea interna exibindo osso compacto e trabecular [55]. 

O tecido ósseo é dividido em dois tipos, diferenciados pela porosidade. A 

porção óssea conhecida como trabecular apresenta entre 50 e 95% de porosidade, 
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encontrada normalmente em ossos cuboides e nas extremidades de ossos longos 

[56, 57]. 

 

O tecido ósseo trabecular ainda apresenta elevada interconectividade entre 

os poros, que são preenchidos com vasos sanguíneos, nervos e diversos tipos de 

células [56]. O segundo tipo é conhecido como tecido ósseo cortical, extremamente 

compacto, com porosidade entre 5 e 10% [57]. Este tecido é normalmente 

encontrado no eixo de ossos longos e em torno do osso trabecular [1, 54]. 

 

O esqueleto do embrião consiste em um tecido ósseo conhecido como osso 

novo, formado rapidamente de forma desorganizada com um arranjo mais ou menos 

aleatório das fibras de colágeno, o que, após um período é substituído por osso 

lamelar, formado lentamente com elevada organização e camadas paralelas, que 

tornam este osso mais resistente do que o osso novo. Geralmente, o osso novo não 

é encontrado no esqueleto humano a partir dos cinco anos, porém, ele reaparece 

durante o processo de regeneração óssea (após uma fratura) [1, 54]. 

 

Existem quatro tipos de células ósseas classificadas de acordo com as suas 

funções. Osteoblastos são células mesenquimais, criadas na camada do periósteo 

que formam o tecido ósseo; Osteoclastos são células criadas pela medula óssea, 

que desmineralizam o osso com ácido e dissolvem o colágeno com enzimas; Células 

de revestimento ósseo são osteoblastos inativos localizados na superfície do osso 

[1, 54]; Osteócitos são osteoblastos antigos enterrados na matriz óssea [57]. 

 

3.1.1 Perdas ósseas 
 

Quando uma carga excede o limite tolerado pelo tecido ósseo de uma 

determinada região, é observado o primeiro tipo de fratura óssea (gerada por trauma 

produzido por impacto externo ou por contrações musculares) [58]. Outro fator 

causador de fraturas e lesões ósseas são os tumores ósseos por modificarem as 

propriedades mecânicas do osso. Além desses, ainda são reportadas fraturas por 

repetições de cargas abaixo do tolerado pelo osso, conhecidas como fraturas por 
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stress. Após uma lesão óssea, o processo de regeneração é ativado naturalmente e 

realizado por grupos de células que substituem o osso antigo por osso novo. 

Entretanto, nem todas as fraturas são completamente reparadas [1, 54]. 

 

3.2 Biomateriais 
 

A utilização de biomateriais como se conhece hoje teve inicio na década de 

1960 e, desde então, tem-se observado grandes evoluções nas áreas médica, 

odontológica e biomédica [59]. Existem exemplos da tolerância do corpo humano a 

implantes desde a pré historia, ainda de forma não intencional. Restos mortais 

datados de 9000 anos continham a ponta de uma lança incorporada no quadril [60], 

aparentemente curado e não impedindo a sua locomoção.  

 
Os etruscos, povo que habitou a península itálica entre 1200 e 700 D.C. 

desenvolveram um método para substituição de dentes perdidos por pontes feitas 

com ossos de boi esculpido [60]. Em 600 D.C. a integração óssea foi alcançada a 

partir de conchas do mar, pelo povo maia, Figura 3.2, e em 200 D.C. utilizando ferro, 

ambos como implantes odontológicos. Amálgamas dentárias foram utilizadas pela 

primeira vez em 659 D.C. pelos chineses com o objetivo de reparar dentes 

deteriorados.  Contudo, grande parte dos implantes produzidos falhava devido à falta 

de conhecimento a respeito da toxicidade dos materiais utilizados [60]. 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figura 3.2. Fragmento de mandíbula do povo Maia encontrada na Playa de los Muertos em 

1931.Fonte: [61] 
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Evidências históricas indicam a utilização de métodos cirúrgicos há 32000 

anos, quando feridas já eram fechadas por meio de sutura ou cauterização. No Egito 

antigo a realização de suturas era feita utilizando linho, e na Europa, durante a idade 

média se utilizava categute (fio animal, geralmente de intestino de carneiro ou gato, 

usado em cirurgias como suturas). Relatos descrevem a utilização de fios de ouro 

para suturas entre 130-200 D.C. e em 1816 Philip Physick sugeriu a utilização de 

fios de chumbo, notando porém, reações adversas [60].  

 
Estudos a respeito da bioreatividade de ouro, prata, chumbo e platina 

começaram a ser realizados em 1829 em cachorros, por H. S. Levert, obtendo 

resultados favoráveis na utilização de platina [60]. Zierold publicou em 1924 um 

estudo referente a testes de diversos materiais, também em cachorros, concluindo 

que, entre todos os materiais testados, o ouro, a prata, o chumbo e o alumínio são 

os únicos tolerados pelo organismo, porém não apresentam as propriedades 

mecânicas necessárias para aplicação.  

 

A ineficiência dos biomateriais puros se deve principalmente a sua 

capacidade de resposta, comparando a tecidos naturais e órgãos, em relação à 

flexibilidade e a reatividade [60]. Com base neste argumento, Larry Hench 

desenvolveu no início de 1960 implantes compósitos metálicos contendo fosfato de 

cálcio e obteve bons resultados com relação à integração óssea. Estes materiais não 

cumprem perfeitamente as funções mecânicas de ossos, mas, são estudados até os 

dias de hoje devido a sua habilidade de desencadear a formação óssea [60]. 

 

Cerâmicas de fosfato de cálcio e biovidro tornaram-se populares ao longo dos 

últimos 30 anos em diversas aplicações clínicas devido a influência positiva destes 

materiais na proliferação e diferenciação celular [17]. As primeiras pesquisas 

envolvendo a aplicação de cerâmicos na regeneração óssea foram realizadas há 

muitas décadas, porém, somente a partir da década de 70 estes materiais ganharam 

foco. Entre 1982 e 1983 o fosfato de cálcio foi descoberto e reportado por Brown e 

Chow, o que iniciou uma nova era na qual um dos principais objetivos consistia em 

manipular as propriedades dos implantes para substituição óssea. Hanker et al 

reportaram em 1986 a combinação de fosfato de cálcio com outros materiais para 

obtenção de pastas bifásicas injetáveis. Em 1988 Gerhart et al desenvolveram 
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compostos gelatinosos contendo β-TCP. Na década de 90 diversos cimentos de 

fosfato de cálcio e substitutos ósseos foram desenvolvidos partindo do trabalho 

publicado por Constantz et al [62]. 

 

 Os primeiros relatos da utilização de polímeros na área biomédica surgiram 

em 1939 com celofane sendo aplicado como invólucro para vasos sanguíneos, 

provocando reações fibróticas e, nos anos subsequentes, fios de nylon e poli(metil 

metacrilato) foram utilizados como suturas. Ingrahan et al descreveram em 1947 a 

utilização de polietileno como implante de material sintético, obtendo bons 

resultados quanto às reações imunológicas a corpo estranho, que foram 

caracterizadas como leves. Em 1954 foram publicados estudos toxicológicos 

realizados em silicone, sendo reconhecido como inofensivo por não apresentar 

toxidade. Akutsu et al exploraram as possíveis utilizações de poliuretano, 

principalmente como válvulas cardíacas, em 1959 [60].  

  
A descoberta de polímeros obtidos através da associação dos ácidos lático e 

glicólico ocorreu há algumas décadas, sendo utilizados principalmente como suturas 

[63]. A grande aceitação deste material devido a sua excelente biocompatibilidade, 

propriedades mecânicas adequadas e biodegradabilidade acabou por torná-lo 

atraente para outras aplicações [64,65] 

 
 
3.3  Engenharia de tecidos 

 

Nas ultimas décadas pesquisadores na área de biomateriais tem voltado a 

sua atenção a uma nova técnica para desenvolvimento e substituição de tecidos 

danificados. O desenvolvimento de tecidos pertencentes ao próprio paciente, porém 

produzido fora do organismo através da coleta de células sadias que são cultivadas 

sobre estruturas poliméricas bioreabsorvíveis, é chamado de engenharia de tecidos 

[66,67].  É válido lembrar que células isoladas não formam tecidos ou órgãos, por 

isso é necessária a utilização de uma matriz como arcabouço para o crescimento 

celular [68]. 
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É estudada ainda a utilização de células-tronco e fatores de crescimento 

nesta técnica. A engenharia de tecidos apresentará vantagens também na área de 

transplantes de órgãos devido a possibilidade de expansão celular in vitro. Desta 

forma, somente algumas células precisariam ser retiradas do doador para 

diferenciação e formação de um novo órgão sobre um material polimérico, sendo 

evitada a necessidade de doação de um órgão [45]. 

 

Ensaios relacionados à engenharia de tecidos foram realizados no inicio de 

1970 pelo médico e pesquisador W. T. Green que tinha como objetivo criar uma 

nova cartilagem a partir da inserção de condrócitos em espículas de ossos e na 

sequência implantá-la em ratos [68]. Apesar de seu fracasso neste experimento, o 

autor concluiu que, com o desenvolvimento de novos biomateriais e avanço da 

ciência, novos tecidos e órgãos poderiam ser criados utilizando esta técnica [68].  

  

Polímeros naturais biodegradáveis como serum albumina bovino (BSA), 

gelatina, colágeno, serum albumina humano (HSA) foram estudados para aplicações 

na engenharia de tecidos. Entretanto, estes materiais apresentam pureza 

questionável, o que limita o seu uso, assim como os altos preços [64]. Na década de 

1990, células-tronco começaram a ser pesquisadas pelo doutor Una Chen na 

Alemanha, porém existem questões éticas que devem ser levadas em consideração 

na utilização destas. 

 

Vacanti e Langer, em 1999, procuraram desenvolver matrizes equivalentes a 

tecidos naturais específicas para inserção de moléculas bioativas e adesão celular, a 

partir de uma gama de polímeros sintéticos biocompatíveis e biodegradáveis [65].  

 

Um polímero sintético foi implantado pela primeira vez em 1991 em um 

paciente com malformação congênita do tórax e ausência do esterno. A matriz 

confeccionada a partir deste polímero sintético passou pelo processo de inserção de 

células condrócitas autólogas (do próprio paciente) sendo implantada para formar o 

esterno [68].   
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3.3.1 Enxertos autólogos 

 

A utilização de enxertos autólogos compreende a coleta de tecido ósseo de 

uma área para implantação no local desejado [2]. Uma das vantagens associadas à 

esta técnica, é que enxertos ósseos autólogos possuem células osteogênicas, fator 

que pode contribuir para a regeneração óssea [69]. Outras opções de enxertos, 

como alógenos ou xenógenos, são utilizados por serem osteocondutores, porém, 

apresentam riscos com relação à transmissão de doenças e reação imunológica [27, 

70]. Devido a estes fatores, transplantes autólogos são considerados ainda, como o 

padrão ouro para regeneração óssea [71]. 

 

Apesar da excelência dos transplantes autólogos, esta técnica apresenta 

diversos obstáculos como: limite de tecido coletado, desconforto no local doador, 

dificuldade na obtenção da forma desejada, entre outros [10, 20, 32, 72]. Para 

superar estas limitações, substitutos ósseos sintéticos têm sido utilizados para 

reconstrução e regeneração óssea. Materiais cerâmicos sintéticos, compostos 

principalmente de fosfato de cálcio, têm sido utilizados nas áreas odontológica e 

ortopédica nas últimas décadas, com algumas restrições [20, 73]. 

 

3.3.2 Enxertos sintéticos  

 

Substitutos ósseos sintéticos para substituição e arcabouço ósseo devem ser 

biocompatíveis, para que não ocorram reações adversas. Idealmente, este material 

deve fornecer arcabouço temporariamente, sofrendo degradação na mesma 

velocidade em que ocorre a regeneração do tecido [74], para que ocorra 

concomitantemente a transferência da carga do enxerto para o tecido regenerado. 

Entretanto, no caso de utilização de materiais que apresentam degradação rápida, a 

pressão fisiológica no tecido não suficientemente desenvolvido pode ocasionar 

falhas na reparação óssea.  Por outro lado, materiais que sofrem degradação 

extremamente lenta podem obstruir a estimulação celular no tecido regenerado e 

expor o local do enxerto a inflamações crônicas devido à permanência do implante 

por um longo período [74].  
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Além destes fatores, é de extrema relevância que os enxertos apresentem 

uma elevada porosidade com considerável interconectividade entre os poros. Este 

fator permite adesão celular, crescimento e reorganização óssea [75], difusão de 

nutrientes para as células, além de permitir vascularização do enxerto [2]. O 

tamanho dos poros está diretamente relacionado com a área superficial interna do 

implante. Diversos estudos revelam que o tamanho ideal de poros para adesão 

celular e regeneração de tecido ósseo in vitro é entre 200 e 400 m [76,77]. Outra 

pesquisa demonstrou que implantes com poros inferiores a 200 m podem sofrer 

com a oclusão de poros por células, além de evitar em alguns casos, a permeação 

de células e formação de tecido diferente do tecido fibroso [2, 78].  

 

Materiais poliméricos biodegradáveis têm sido utilizados com frequência pela 

engenharia de tecidos ósseos devido à habilidade de suportar a regeneração do 

tecido durante sua vida útil, sendo subsequentemente reabsorvidos pelo organismo 

[74]. Polímeros naturais como o colágeno e a quitosana apresentam potencial 

bioativo, o que os torna capaz de interagir com o tecido circundante, oferecendo 

baixo risco de reações adversas.  

 

Contudo, polímeros sintéticos oferecem vantagens adicionais como a 

possibilidade de controlar a taxa de degradação do material com base na 

necessidade específica de cada tecido [74,79]. Alguns dos polímeros sintéticos 

aprovados para utilização na regeneração óssea são: PGA, PLLA, PLGA e PCL. 

Entretanto, a baixa resistência mecânica destes materiais para aplicações em 

tecidos ósseos torna a utilização de substitutos ósseos unicamente poliméricos de 

difícil aplicação. 

 

Materiais inorgânicos, mais habitualmente fosfatos de cálcio ou biovidro, 

como as apatitas, são investigados para utilização na regeneração de tecidos 

ósseos devido a sua biocompatibilidade [80]. Entretanto, materiais exclusivamente 

cerâmicos apresentam fragilidade elevada devido à baixa elasticidade (elevado 

módulo de elasticidade) [81].  
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Para suprir as falhas dos dois tipos de materiais isolados, em alguns casos, 

se utilizam compósitos adicionando reforços cerâmicos à matriz polimérica [82]. 

Estes compósitos combinam as propriedades desejáveis dos dois materiais, obtendo 

arcabouços com características convenientes para diferentes aplicações [83]. Entre 

os objetivos alcançados com a adição de partículas cerâmicas à matriz polimérica 

estão o aumento da osteocondutividade e das propriedades mecânicas [17].  

 

A porção inorgânica do compósito seria também responsável pelo aumento 

da biocompatibilidade do material e melhora na integração do arcabouço com o 

tecido ósseo [83]. Além disso, alguns autores afirmam que quando materiais 

cerâmicos são adicionados a poliésteres alifáticos a liberação e reabsorção destes 

durante a degradação polimérica, que muitas vezes gera produtos ácidos, poderia 

evitar a geração de um ambiente desfavorável para adesão celular, devido ao 

tamponamento do pH da região próxima ao implante [83, 84].   

 

3.3.2.1 PLGA 

 

 Kulkarni et al publicaram o primeiro estudo referente à utilização de ácido poli 

lático (PLA) pela medicina em 1966. Os autores demonstraram em animais de 

pequeno porte (ratos e porquinhos da índia) que a degradação do polímero ocorre 

lentamente após ser implantado e ainda é tolerado pelo organismo. Gester et al 

foram os primeiros pesquisadores a utilizarem PLA em cirurgia e traumatologia buco-

maxilo-facial, em 1972. Os autores utilizaram placas de PLA para fixação interna de 

fragmentos ósseos, concluindo que este polimero produz reações inflamatórias 

tardias, bem como formação de cápsula fibrosa [85]. 

 
 Placas de PLLA de alto peso molecular foram colocadas em dez pacientes 

para redução de fraturas isoladas do osso zigomático em 1993, por Bergsma et al. 

Em um período de acompanhamento de três anos, dois destes pacientes 

submeteram-se a uma nova cirurgia para remoção das placas, sendo constatada 

presença de material fibroso, facilmente separado do tecido adjacente e de 

consistência firme. Foram encontradas particulas de PLLA neste material 

demonstrando que a aplicação de PLLA como implante pode gerar inflamações em 

decorrência provavelmente de sua cristalização, se mantendo no corpo mais tempo 
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do que o necessário. Este efeito é descrito na literatura e se deve a 

semicristalinidade do polímero. Em princípio, a água em contato com o polímero 

degrada a região amorfa, gerando um aumento percentual na porção cristalina 

devido ao rearranjo das cadeias originadas neste processo [86].  

 
 Algumas décadas atrás o ácido poliglicólico (PGA) foi desenvolvido. A 

primeira apicação deste polímero foi em suturas por apresentar baixa resistência 

mecânica quando comparado a outros polímeros e alta taxa de degradação. 

  
 O PLGA é um copolímero criado para unir as características dos polímeros 

PLA e PGA. A reação de degradação hidrolítica deste polímero pode ser observada 

na Figura 3.3.  Este é bioabsorvível devido a degradação que ocorre após a 

implantação do mesmo, gerando produtos simples removidos por vias metabólicas. 

A sua degradabilidade se deve à degradação hidrolítica das ligações éster presente, 

resultando na liberação gradual de ácido láctico e ácido glicólico. A grande aceitação 

deste copolímero pela engenharia de tecidos se deve as suas excelentes 

propriedades de biocompatibilidade e propriedades mecânicas adequadas, o que o 

torna atraente para diversas aplicações [58,59,87-88]. 

 

Figura 3.3. Hidrólise da ligação éster do PLGA [79]. 

 

A velocidade de degradação deste copolímero depende de diversos fatores 

como a velocidade de hidrólise das ligações éster, do coeficiente de difusão da 

água/solução tampão/meio biológico na matriz, difusão e neutralização dos produtos 

de degradação, localização do implante (irrigação da área) e porosidade/química de 

superfície (hidrofilicidade do implante) [89]. Wu et al sugerem que a degradação de 

implantes porosos de PLGA não ocorre de forma consistente, devido a grande 

superfície em contato com a água no exterior do implante e escassez da mesma no 

interior dos poros, devido em parte à hidrofobicidade dos poliésteres. Tendo pouca 

água disponível no interior do implante, os produtos ácidos de degradação não são 



 
30 

eficientemente difundidos para o exterior do implante, gerando uma degradação 

autocatalítica acentuada.  Esta teoria ainda está sendo avaliada devido a exemplos 

na literatura que mostram efeitos contrários da porosidade sobre a velocidade de 

degradação de implantes poliméricos. 

 
 Athanasiou et al mostraram a degradação de um poliéster com vários níveis 

de porosidade, concluindo que as amostras menos porosas são degradadas mais 

rapidamente, devido a redução do pH no interior da amostra. Já Zhang et al 

estudaram implantes de policaprolactona com vários graus de porosidade. Os 

resultados obtidos por estes autores sugerem que uma elevada superfície de 

contato gerada pela porosidade, acelera a degradação dos implantes por aumentar 

o contato da água com ligações éster [90]. A Figura 3.4 exibe os processos de 

degradação mais aceitos até o momento. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

  
Figura 3.4. Esquema de degradação de implantes porosos e não porosos através da hidrólise das 

ligações éster e autocatálise. Imagem adaptada [90]. 

3.3.2.2 Apatita nanocristalina carbonatada 

 

Biomateriais a base de fosfato de cálcio são altamente recomendados para 

utilização como substitutos ósseos em lesões, devido principalmente à sua 

Degradação do implante 

Baixa porosidade –> autocatálise / bulk 

 

Sem porosidade –> erosão 

 

 

Elevada porosidade –> erosão + bulk 
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biocompatibilidade [51, 91]. Albee et al reportaram em 1920 a primeira utilização de 

fosfato de cálcio para reparação e regeneração óssea. Apesar das excelentes 

propriedades biológicas deste material, implantes compostos apenas por fosfato de 

cálcio não apresentam resistência mecânica apropriada para aplicações in vivo. 

Portanto, estes materiais são utilizados, e alguns casos, no revestimento (plasma 

spray) de próteses metálicas (titânio em grande parte) por unir a bioatividade da 

apatita com as propriedades mecânicas do metal [92]. 

 

Além dos implantes compósitos com metais, apatitas também apresentam 

excelentes propriedades quando combinadas com polímeros por assemelhar-se à 

composição do tecido ósseo: apatita carbonatada e colágeno, que é um polímero 

natural. Um dos materiais mais utilizados são as hidroxiapatitas altamente 

cristalinas, por serem extremamente biocompatíveis, porém, tem sido observado que 

este material apresenta uma baixa taxa de reabsorção e de solubilidade em meio 

fisiológico. 

 

Nanoapatitas são produzidas principalmente através de coprecipitação 

química. A redução no tamanho das partículas de apatita aumenta a superfície de 

contato entre o biomaterial e o meio, podendo alterar a velocidade de dissolução [92, 

93]. Além disso, pode-se adicionar íons carbonato durante o processo de formação 

da nanoapatita, criando uma redução na cristalinidade devido à desordem estrutural 

criada. A incorporação de CO3 à apatita também afeta o tamanho das partículas 

obtidas. Segundo Tadic et al, um material desenvolvido a base de fosfato de cálcio, 

apresentando as características descritas, poderia ser considerado ideal para 

aplicação em enxertos ósseos [92, 94]. 

 

Diversos estudos in vitro e in vivo relatam que fosfatos de cálcio favorecem a 

adesão celular, sem diferenças significativas encontradas para materiais cristalinos 

ou amorfos [16, 95]. 
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3.3.2.3 Biovidro 

 

Hench et al descobriram na década de 60 que algumas composições de vidro 

apresentavam características excelentes para aplicação in vivo como 

biocompatibilidade e bioatividade [16, 96, 97]. 

 
Cerâmicas de biovidro apresentam como composição principal o óxido de 

silício, composto biocompatível que induz a formação e regeneração óssea devido a 

sua capacidade de ligar a superfície do material ao tecido ósseo. Estas cerâmicas 

apresentam, em grande parte, elevada dureza e resistência mecânica. Devido ao 

seu elevado módulo de elasticidade em relação às propriedades mecânicas do osso, 

estas cerâmicas não são habitualmente utilizadas sozinhas. Esses materiais são 

empregados principalmente no revestimento de implantes [98]. 

  

A eficiência de vidros bioativos contendo silício, cálcio e fósforo em contato 

com tecidos ósseos, é indicada por não gerar fibrose na interface ou resposta 

imunológica a corpo estranho [99]. Quando estes vidros são colocados em contato 

com um meio fisiológico, uma camada de fosfato de cálcio carbonatado é formada 

na superfície, favorecendo a adesão de células pré osteoblásticas que se 

diferenciam em osteoblastos, gerando o crescimento ósseo [67, 87, 100]. 

  

Um estudo mostrou que as partículas de silício favoreceram o crescimento 

ósseo significativamente em comparação aos resultados encontrados com o uso de 

HA quando comparados in vivo biovidros e hidroxiapatita. Estes resultados podem 

ser atribuídos à influência exercida pelo silício sobre os genes que controlam a 

osteogênese e a produção de fatores de crescimento [101, 102]. 

  

Duas técnicas são utilizadas para a produção de biovidro: ―melt-quenching‖ e 

―sol-gel‖. A principal diferença entre os biovidros preparados por estas duas técnicas 

é a nanoporosidade e elevada superfície de contato (até duas vezes superior) 

apresentada pelo biovidro ―sol-gel‖ em contraste com o biovidro denso preparado por 

―melt-quenching‖. A elevada área de superfície é capaz de aumentar a resposta e 

adesão celular a este material (103, 104). Tetraetil ortosilicato (TEOS) é o precursor 

mais utilizado para produção de biovidro pelo processo sol-gel. Este composto sofre 
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hidrólise em ambiente acido e é precipitado na forma de partículas quando em 

ambiente básico. O esquema da sequência de reações é apresentado na Figura 3.5. 

[104]. 

 

 

 

 

 

 

 

 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

 
Figura 3.5. Esquema de reações no processo sol-gel. Imagem adaptada [104]. 

 
 

3.4 Materiais compósitos  

 

Materiais compósitos são obtidos através da incorporação de dois ou mais 

materiais com propriedades extremamente diferentes. Este material deve apresentar 

uma combinação entre as melhores características dos seus componentes, obtendo 

propriedades superiores aos materiais isolados [89]. As propriedades do compósito 

resultante da união entre uma matriz e uma carga são extremamente dependentes 

da interação entre matriz e carga, tamanho de partícula da carga e homogeneidade 

de dispersão da carga na matriz [105, 106]. 

 A incorporação de materiais cerâmicos como apatitas ou biovidro [84] em uma 

matriz polimérica gera um material compósito que associa características dos dois 

materiais [83]. 

 

Bonfield et al estão entre os primeiros pesquisadores a perceberem o 

potencial da utilização de fosfatos de cálcio em compósitos, associados com matriz 

polimérica para melhorar o desempenho mecânico das cerâmicas isoladas. Partindo 

do princípio que a estrutura dos ossos compreende cristais minerais dispersos em 
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uma matriz de colágeno, estes pesquisadores desenvolveram um método de 

extrusão para obtenção de parafusos de polietileno de alta densidade [107-109]. 

 

Como demonstrado por Niemela et al, arcabouços compósitos de polímero e 

cargas bioativas localizadas na superfície dos poros da matriz polimérica, são 

capazes de formar uma camada de apatita na superfície do material [110, 111].  

 

Arcabouços confeccionados a partir de colágeno/gelatina e partículas 

cerâmicas ganharam a atenção de diversos autores nos últimos anos [112-114]. 

Neste sentido, ganham destaque estruturas esponjosas de gelatina/fosfato de cálcio, 

altamente porosas, preparadas através da metodologia de liofilização. Embora este 

processo produza eficientemente arcabouços porosos, as propriedades mecânicas 

destes compósitos são inferiores as desejáveis para aplicação em reparos ósseos 

[115]. 

 

Compósitos entre materiais cerâmicos e poliméricos também podem ser 

obtidos com polímeros sintéticos biodegradáveis. Uma metodologia utilizada se da 

através da adição de microesferas poliméricas à matriz cerâmica. Uma das primeiras 

pesquisas a utilizar esta metodologia para inserir microesferas de PLGA em cimento 

de fosfato de cálcio foi realizada por Simon Jr. et al em 2002 [116]. Microesferas de 

PLGA com diâmetros entre 180–360 μm foram adicionadas a um cimento de fosfato 

de cálcio (fosfato tricálcico). O compósito resultante apresentou maleabilidade e 

biocompatibilidade em testes celulares.  

 

O volume e o tamanho dos poros de uma matriz aplicada à regeneração 

óssea influenciam consideravelmente a bioatividade deste material [117, 118]. 

Jaakkola et al observaram uma relação direta entre porosidade/área superficial e 

bioatividade [119]. A adição de partículas bioativas à matrizes poliméricas 

bioabsorvíveis, além de aumentar possivelmente a texturização da superfície dos 

poros (gerando uma maior área superficial), ainda proporciona o efeito de 

tamponamento do pH próximo a superfície do polímero [120]. 
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Boccaccini et al observaram modificações nas propriedades da superfície de 

uma matriz polimérica após a adição de biovidro comercial (45S5 Bioglass). Estas 

matrizes apresentaram elevada hidrofilicidade em comparação ao polímero puro, 

alterando a cinética de degradação do material [121]. Outros estudos relatam ainda 

que compósitos poliméricos apresentam uma degradação mais homogênea em 

relação ao polímero isolado. Isto se deve à facilidade de penetração de água nas 

regiões de interface e microporos gerados normalmente pela carga [122]. 

Idealmente, materiais aplicados a regeneração óssea apresentam cinética de 

degradação compatível com a velocidade de regeneração do tecido. Para tanto, é 

necessário que a matriz porosa permita e estimule a adesão e proliferação celular 

[16, 123]. 

 

Ruhé et al e Floor et al confeccionaram microesferas de PLGA com diâmetro 

entre 20-40 m. Estas microesferas poliméricas foram adicionadas a um cimento 

injetável de fosfato de cálcio, conforme pode ser observado nas micrografias da 

Figura 3.6. O objetivo destes pesquisadores era obter um arcabouço poroso após a 

degradação das microesferas, aumentando assim a superfície de contato do 

material, fator de elevada importância para a adesão celular.  Foi observado, em 

experimentos in vitro, que a adição de 20% de PLGA na forma de microesferas 

causou a diminuição da resistência do arcabouço à compressão e aumentou o 

tempo de injeção [124,125]. Estes pesquisadores também observaram erosão nas 

microesferas do arcabouço, correspondendo na redução da resistência mecânica.    
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Figura 3.6. Micrografias de cimento ósseo com adição de microesferas de PLGA com 20% (a) e 30% 

(b) de polímero em massa [126].  

 

Durante os estudos de degradação in vitro foi observada uma redução no pH 

devido a hidrólise do PLGA, que gera os ácidos lático e glicólico. Em comparação 

com o cimento de fosfato de cálcio microporoso, a adição de microcápsulas de 

PLGA gerou uma reabsorção elevada nas regiões próximas ao polímero [48].  

 

Shikinami et al elaboraram compósitos densos de PLLA e HA e avaliaram 

suas propriedades e sua eficiência quando implantados em fêmures de coelhos 

durante o período de regeneração óssea. Esse material apresentou propriedades 

mecânicas superiores às do osso cortical. Entretanto, a degradação deste material é 

extremamente lenta e a completa reabsorção levaria anos [17,127].  

 

Um compósito altamente poroso de HA e PLLA/PLGA (com elevada 

interconectividade entre os poros), foi criado através do método de liofilização por 

Zhang et al [17]. Estes pesquisadores observaram uma excelente adesão das 

partículas de HA na matriz polimérica. Ainda foi observado por estes pesquisadores 

que fatores como a concentração do polímero em solvente e a concentração de HA 

em relação à quantidade de polímero alteram a formação e morfologia dos poros. Os 

compósitos exibiram propriedades mecânicas elevadas em relação ao polímero 

isolado, sendo superiores às propriedades mecânicas do osso cortical. Apesar da 

eficiência deste processo, ele apresenta algumas restrições como relatado pelos 

a) b) 
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pesquisadores Huang et al. Estes pesquisadores reportaram que quando é utilizada 

uma elevada concentração de PLGA em solução, a porosidade obtida é insuficiente, 

devido ao aumento da viscosidade da solução. Além disso, a estrutura e tamanho 

dos poros se tornam extremamente irregular com a adição de hidroxiapatita a matriz 

polimérica [47].  

 

A obtenção de arcabouços compósitos de PLA/PLGA com fosfatos de cálcio 

através da técnica de electrospinning oferece a possibilidade de produzir compósitos 

fibrosos com elevada superfície de contato e interconectividade entre os poros. 

Jeong et al. desenvolveram arcabouços nanofibrosos de PLA/HA através desta 

metodologia com sucesso [128]. A principal desvantagem apontada por 

pesquisadores com relação a esta técnica é a dificuldade em controlar o tamanho e 

formato dos poros [49]. 

 

Navarro et al desenvolveram um compósito entre PLA e um vidro cerâmico a 

partir de uma solução homogênea dos mesmos com adição subsequente de 

partículas de cloreto de sódio para geração de porosidade. A concentração de 

material inorgânico utilizada nesta pesquisa é de 40 %, obtendo como resultado um 

aumento nas propriedades mecânicas do material. Entretanto, a resistência do 

produto desenvolvido à compressão foi extremamente baixa [129-130]. Da mesma 

forma, Niemela et al  observaram que, apesar das propriedades mecânicas do 

biovidro, compósitos desenvolvidos com este material somado a um polímero 

biodegradável apresentam baixa resistência ao cisalhamento e a compressão, 

quando preparados por extrusão. Apesar disso, Yao et al demonstraram que a 

adição de partículas de vidros bioativo a uma matriz polimérica favorecem a 

bioatividade do arcabouço, promovendo a diferenciação de osteoblastos [131]. 

   

Kokubo et al mostraram que as propriedades mecânicas de um polímero 

podem ser modificadas através da adição de partículas inorgânicas à matriz. Estes 

pesquisadores avaliaram o módulo de Young do biovidro e encontraram valores em 

torno de 85 GPa [98, 132, 133]. 
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A bioatividade dos materiais inorgânicos adicionados a matrizes poliméricas 

se refere à habilidade do material em se conectar ao osso quando implantado [134]. 

Zhou et al compararam in vitro compósitos de PLA-fosfato de cálcio/PLGA-fosfato de 

cálcio em relação ao polímero sem carga. Estes pesquisadores concluíram que os 

materiais compósitos têm maior potencial para aplicação clínica por apresentarem 

maior biocompatibilidade e eficiência na formação óssea quando comparados aos 

polímeros [135]. Portanto, utilizando-se diferentes tipos de cargas, pode-se obter 

diferentes períodos de degradação [50].   

 

A bioatividade de um arcabouço tridimensional é favorecida pelo aumento da 

área de superfície, tamanho e distribuição dos poros. Portanto, a adição de 

partículas bioativas altera positivamente as propriedades de bioatividade dos 

arcabouços de duas formas, modificando a química de superfície e proporcionando 

o crescimento ósseo devido à sua bioatividade e aumentando a área superficial e a 

rugosidade da superfície dos arcabouços compósitos [136]. 

 

Estudos in vivo, utilizando materiais compósitos de PLLA e fosfato de cálcio, 

mostraram que as propriedades biológicas da carga são exibidas também pelo 

compósito. Além disso, a adição de fosfato de cálcio reduziu a inflamação próxima 

ao implante, quando comparado ao polímero isolado. Yasunaga et al mostraram 

ainda que a ligação entre implante e tecido ósseo é significativamente intensificada 

quando cargas de fosfato de cálcio são adicionadas a uma matriz polimérica.  

 

Aunoble et al obtiveram resultados semelhantes ao comparar implantes 

exclusivamente de PLLA e compósitos PLLA/-TCP [137]. Em período determinado, 

após a implantação em coelhos, foi avaliada a osseointegração destes implantes, 

mostrando que os compósitos estavam em contato direto com o osso, promovendo 

integração, enquanto os implantes exclusivamente poliméricos geraram a formação 

de um tecido fibroso [138]. 64 meses após a implantação foi observado que os 

implantes preparados exclusivamente com PLLA ainda não estavam completamente 

degradados, tendo sido encapsulado e isolado em alguns casos. Este efeito não foi 

observado para os materiais compósitos [127, 139].  
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Os estudos têm mostrado que a adição de biovidro a implantes originalmente 

exclusivamente poliméricos, ou até mesmo metálicos, promove a proliferação e 

adesão celular mais eficiente [140].   A adição de biovidro comercial a um poliéster 

gera a deposição de fosfato de cálcio (elementos provenientes do meio) na 

superfície do implante. A velocidade de cristalização deste fosfato é diretamente 

proporcional à concentração de biovidro adicionado ao polímero [119, 141]. Ainda, 

quando avaliada a capacidade de integração óssea a partir da formação desta 

camada de fosfato de cálcio na superfície dos implantes, compósitos contendo 

partículas menores de biovidro são favorecidos.  

 

Um estudo avaliou o comportamento de implantes compósitos contendo 

biovidro comercial com diferentes tamanhos de partícula, ao longo de seis horas em 

contato com o meio de degradação in vitro. Os pesquisadores concluíram que a 

cinética de formação da camada de fosfato de cálcio sobre o implante é mais rápida 

em compósitos contendo partículas menores da mesma carga [140, 142]. Coathup et 

al também mostraram que partículas menores sofrem reabsorção mais rápida, sendo 

substituídas por tecido ósseo mais rapidamente quando comparadas a partículas 

maiores com a mesma composição química [143]. 

 

Não existem muitos estudos direcionados à caracterização mecânica de 

compósitos porosos ou não preparados com poliésteres e cargas inorgânicas como 

biovidro ou hidroxiapatita. Os autores que investigaram esta área mostraram que se 

obtêm materiais com propriedades mecânicas e módulo de Young proporcionais a 

adição de cargas inorgânicas à matriz polimérica. Blaker et al observaram efeitos 

contrários ao esperado ao adicionar partículas de biovidro a uma matriz polimérica. 

Comparando o polímero puro e o material compósito obtido, este último apresentou 

uma redução significativa no módulo de elasticidade. Este efeito foi atribuído à 

metodologia de preparo do compósito, que ocasionou degradação de parte do 

polímero e redução da massa molecular [144]. 

 

O tamanho e formato das partículas adicionadas a uma matriz polimérica 

apresentam um impacto significativo nas propriedades mecânicas do compósito 

preparado [145]. Todo et al avaliaram o efeito da adição de hidroxiapatita 
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micrométrica e nanométrica, a uma matriz de PLLA na concentração de 10%. 

Compósitos contendo as partículas menores sofreram fraturas quando comprimidas 

enquanto os compósitos preparados com partículas maiores apresentaram maior 

ductilidade [146]. Os autores atribuíram esta diferença de comportamento à 

formação de aglomerados com tamanhos expressivos em relação às partículas 

nanométricas. Estes aglomerados promovem a ruptura frágil do material devido à 

criação de defeitos na estrutura do compósito. 

 

Ainda são necessários estudos referentes ao efeito de cargas inorgânicas 

com diferentes propriedades químicas, tamanho e distribuição de partículas no 

comportamento mecânico de um compósito. Grande parte dos estudos encontrados 

mostra um aumento no módulo de elasticidade do compósito em relação ao polímero 

isolado, porém, os resultados são bastante variáveis [144, 147]. 

 

Liberação de fármacos 

 

Implantes compósitos de apatita e PLGA podem ser utilizados para liberação 

de fármacos através de duas metodologias. Na primeira o fármaco é incorporado a 

matriz polimérica, enquanto na segunda metodologia o fármaco é aderido na 

superfície do arcabouço, através de ligações covalentes ou microcápsulas 

degradáveis pelo compósito (metodologia favorecida pela elevada porosidade) [125, 

148]. Soriano et al estudaram a viabilidade da utilização de compósitos de PLA e 

fosfato de cálcio associada a liberação de gentamicina. Seus resultados mostraram 

uma liberação acelerada no início do processo de degradação, comportamento 

típico do PLA. Após este período a liberação lenta de fármaco foi observada por 

mais dez semanas [17].  

 
Outra forma estudada para liberação de fármacos in vivo é a impregnação de 

micro e nano esferas com o fármaco desejado e a adição deste material a um 

cimento de fosfato de cálcio ou aos arcabouços porosos. Estas metodologias são 

úteis para liberação de fármacos e proteínas diretamente na falha óssea [17].  
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3.5            Técnicas de caracterização 

 

Analisar a estrutura dos implantes formados, a composição final e a 

morfologia interna é de extrema importância para prever a interação do implante com 

o organismo. Portanto, esta seção descreverá a importância da realização das 

técnicas empregadas, descrevendo o princípio de funcionamento de cada uma. 

 

3.5.1 Microscopia Eletrônica de Varredura  

 

O princípio físico de operação de um microscópio eletrônico de varredura é 

baseado na emissão de elétrons por um filamento em alto vácuo, varrendo a 

superfície da amostra. A interação da superfície da amostra com o feixe de elétrons 

provoca modificações no sinal destes elétrons de acordo com as modificações da 

superfície da amostra. Desta forma, são emitidos elétrons secundários, elétrons 

retroespalhados, fótons, raios X característicos, elétrons Auger, etc. Para formação 

da imagem detalhada da topografia da amostra são detectados os elétrons 

secundários, enquanto para determinar diferenças entre os elementos que 

constituem a amostra, são detectados os retroespalhados. Os raios X emitidos pela 

amostra após a interação com o feixe de elétrons são característicos para cada 

elemento, sendo possível, assim, identificar a composição qualitativa e quantitativa 

da superfície da amostra através de um detector de raios X [149, 150]. 

 
Quando amostras condutoras são analisadas não é requerido nenhum tipo de 

preparação ou tratamento prévio. Entretanto, no caso de amostras isolantes, se faz 

necessária a cobertura da superfície da amostra com uma fina camada de ouro ou 

de outros metais [150]. Huang et al caracterizaram por MEV arcabouços de PLGA 

porosos preparados através da adição de cloreto de sódio como agente porogênico, 

podendo analisar a morfologia das estruturas poliméricas. As micrografias mostram 

que todos os arcabouços confeccionados apresentaram elevada porosidade e 

interconectividade entre os poros [151]. 
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3.5.2 Espectroscopia no infravermelho por Transformada de Fourier 

 

O objetivo desta técnica é a identificação dos grupos funcionais presentes em 

determinada amostra. Diferentes tipos de ligações absorvem frequências 

características de radiação infravermelha. Os átomos unidos em uma molécula 

podem realizar três tipos de movimento: translação, rotação e vibração molecular.  

Quando a radiação infravermelha atinge a amostra, a energia absorvida é 

transformada nestes tipos de movimentação. Estas energias são quantizadas e 

geram um espectro onde as ligações presentes no composto analisado podem ser 

identificadas [152, 153].  

 

Além de fornecer informações qualitativas, a análise pode ser utilizada para 

obter informações quantitativas, avaliando a intensidade e o formato dos picos no 

espectro. A largura dos picos é uma função da homogeneidade da ligação química 

[152].  

 

Mou et al utilizaram esta técnica para avaliar a composição química dos 

arcabouços compósitos de PLGA/HA/colágeno identificando ligações específicas 

pertencentes à HA e ao colágeno. Estes compósitos porosos foram obtidos com 

pressão de dióxido de carbono no interior do material [154]. 

 

3.5.3 Porosimetria a mercúrio 

 

Porosimetria a mercúrio é uma técnica extremamente útil para caracterização 

de poros entre aproximadamente 35nm e 500mm. Esta caracterização fornece 

diferentes informações referentes a materiais porosos como: área superficial da 

amostra, o volume total de poros, a densidade aparente e o tamanho dos poros 

[155]. Esta técnica de caracterização baseia-se no fato de que o mercúrio é um 

líquido não-molhante que não reage com grande parte dos materiais e amostras. Em 

função disto, se torna necessária a aplicação de uma determinada pressão para que 

o mercúrio ocupe os poros e lacunas nas amostras analisadas. 
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 No período em que a caracterização é realizada, a amostra é mantida em um 

porta amostras ligado a um capilar. É feito, então, vácuo neste porta amostras 

seguido do preenchimento deste com mercúrio. Devido à pressão negativa exercida 

sobre o mercúrio, o mesmo penetrará nos poros da amostra e sensores que 

detectam a variação sofrida pelo volume de mercúrio indicam o volume injetado na 

amostra [156]. A Figura 3.7 mostra como ocorre à injeção de mercúrio na amostra a 

ser analisada.  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figura 3.7.  Secção transversal do equipamento utilizado para realização de análises de 

porosimetria a mercúrio. Imagem adaptada [157]. 

 

Kim et al confeccionaram materiais compósitos porosos de PLGA/HA 

utilizando cloreto de sódio e dióxido de carbono como agentes porogênicos. Estes 

autores avaliaram a porosidade dos arcabouços obtidos em diferentes condições 

através da porosimetria a mercúrio com sucesso [158]. 

 

3.5.4 Microtomografia de raios X 

 

Microtomografia de raios X é uma técnica radiográfica utilizada para obtenção 

de imagens tridimensionais da estrutura interna de diversos tipos de materiais com 

resoluções superiores a 1 m. Para grande parte dos materiais esta técnica é não 

destrutiva. Para obtenção de imagens tridimensionais, a amostra é girada sobre um 
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eixo e uma série de imagens de absorção são registradas. A absorção da luz que 

passa pelo material depende de fatores como a absortividade do material, a 

densidade atômica e o tipo de átomos presentes no caminho percorrido pelo feixe. 

Uma vez que uma série de radiografias são obtidas de uma amostra, o passo 

seguinte é uma reconstrução tomográfica. Estas imagens são então reconstruídas 

para gerar uma imagem tridimensional utilizando princípios matemáticos da 

tomografia [159].  

 

Devido a relação entre a absorção de raios X e a densidade do material 

analisado, a estrutura tridimensional interna pode ser deduzida a partir das imagens. 

A imagem tridimensional obtida é formada por diversas porções de imagens 2D, 

como pode ser observado na ilustração esquemática de funcionamento do 

equipamento exibido pela Figura 3.8. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figura 3.8. Ilustração esquemática do processo de aquisição de imagem através de 

microtomografia de raios X. Imagem adaptada [159]. 

 

Estruturas porosas constituídas de poliuretano e poliuretano/HA foram obtidas 

através da adição de cloreto de sódio como agente porogênico por Laschke et al. 

Estes pesquisadores utilizaram a técnica de Microtomografia de raios X para avaliar 

possíveis diferenças estruturais provocadas pela adição de hidroxiapatita à matriz 

polimérica [160]. 
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3.5.5 Difração de Raios X 

 

A análise por difração de raios X (DRX) é uma técnica utilizada para identificar 

as estruturas químicas e cristalinas de um material. Permite, também, mensurar as 

propriedades de uma estrutura quanto a distorções, tamanho da partícula e 

composição e defeitos de estrutura. 

 
Esta técnica utiliza um método não-destrutivo, sem necessidade de contato. A 

energia dispersada pelo dispositivo possui um feixe característico do tubo e a 

difração de todas as camadas atômicas é obtida simultaneamente [149, 161]. 

 
O DRX pode ser usado para detectar possíveis transformações de fase, e 

também para estabelecer comparações de espectros, como por exemplo o espectro 

padrão do fosfato de cálcio presente no osso humano ou de animais com amostras 

de tecido ósseo neo-formado. Desse modo, podem-se comparar as tabeladas para 

os diferentes tipos de osso neo-formado. A presença da fase mineral da 

hidroxiapatita pode ser qualificada em função das diversas orientações cristalinas de 

seus constituintes e quantificada em função da matriz do osso neo-formado presente 

[162].  

 

3.5.6 Dispersão dinâmica de luz 

 

Dispersão dinâmica de luz é uma das técnicas mais utilizadas para avaliação 

de tamanho de partículas precipitadas ou em suspenção, principalmente por ser 

sensível a partículas extremamente pequenas. Esta técnica é baseada no 

deslocamento de um feixe de luz monocromático ao atingir uma partícula em 

movimento, alterando o comprimento de onda do feixe de luz incidente. A alteração 

sofrida pelo feixe de luz está relacionada ao tamanho da partícula atingida [163]. 
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3.5.7   Ensaio de compressão  

 

 Esta análise avalia o comportamento e resistência de um material 

quando submetido a uma determinada força uniaxial de compressão. 

 

 Quando esta força é aplicada a um material, o estresse de compressão 

é caracterizado pela razão entre força e área de superfície, sendo expresso em N/m2 

(Pa). A deformação é definida como = h-h / h onde h é a altura inicial da amostra 

e h a sua altura sob compressão. 

 

O equipamento utilizado para análise de compressão é constituído por duas 

placas paralelas, uma delas móvel, e uma célula de carga. A compressão sofrida 

pelo corpo de prova pode ser elástica ou plástica. Na deformação elástica, quando a 

carga aplicada é removida o material retoma o seu formato/altura inicial, enquanto 

na deformação plástica o material retém parte da deformação sofrida mesmo após a 

remoção da carga. Em alguns casos, ainda ocorre uma combinação das duas [164].  

 

3.5.8   Cromatografia de permeação a gel 

 

A cromatografia de permeação a gel (GPC) é uma das técnicas mais 

utilizadas para determinação da massa molar de polímeros, sendo relativamente 

rápida e segura. Esta técnica permite a separação de componentes de uma mistura 

através de fracionamento em coluna por tamanho das moléculas em solução. A 

solução contendo o material a ser analisado percola por um leito estacionário 

poroso, onde as moléculas são fixadas conforme a sua massa molar. Desta forma, 

as primeiras moléculas a serem eluídas são as de maior tamanho, que não são 

fixadas nos poros da coluna. As moléculas menores são retidas por períodos de 

tempo progressivamente maiores por ficarem detidas em poros cada vez menores, 

sendo carreados em frações consecutivas de tamanhos decrescentes [165].   
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4 MATERIAIS E MÉTODOS 

 

Nesta seção serão abordadas as metodologias de preparação das cargas e 

dos compósitos tridimensionais macroporosos e as técnicas de caracterização 

utilizadas. 

 
As ações para atingir os objetivos específicos aqui descritos foram realizadas 

parcialmente no CIRIMAT (CNRS – Toulouse – França), durante o período do 

estágio de doutorado-sanduíche e parcialmente no GEPSI-LMN da PUCRS. 

 

4.1 Síntese de partículas bioativas 

 

4.1.1 Biovidro 

 

O processo sol-gel utilizado para a síntese de nanopartículas esféricas de 

biovidro é normalmente baseado no método de Stöber modificado com um processo 

de dois passos: os precursores são primeiro hidrolisados sob condições ácidas e 

depois partículas são precipitadas em solução alcalina [151, 166]. 

 

Para preparar o biovidro neste trabalho, duas soluções foram utilizadas: 

 

1 - Etanol 94 gl (61,5 mL) + água (108 mL) + ácido nítrico até que a solução 

apresente pH=2; A esta solução adicionou-se 12,9 g de TEOS. 

2 - Etanol 94 gl (198 mL)+ água (54 mL)+ hidróxido de amônio (VWR, 

concentração de 30%) até que a solução apresente pH=11,5. 
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A solução 1 foi agitada durante uma hora e, após este período, a solução 2 foi 

lentamente adicionada a primeira. Adicionou-se então 5,2 gramas de nitrato de 

cálcio Carlo Erba, com pureza de 97%. Esta suspenção foi agitada durante oito 

horas. Após este período a suspenção foi centrifugada 3 vezes, trocando o 

sobrenadante a cada vez.  Foram realizados dois processos diferentes com o 

material filtrado: no primeiro, o filtrado foi congelado e liofilizado a -80°C; no 

segundo, ao filtrado foi adicionado nitrogênio líquido a fim de congelar antes de 

prosseguir com a liofilização à temperatura de -80°C. A primeira será chamada de 

BV1 e a segunda BV2.  Para ambos os métodos o filtrado foi liofilizado durante 72 

horas (tabela 1).     

 

4.1.2  Apatita nanocristalina carbonatada  

 

A apatita nanocristalina carbonatada (ANC) foi preparada pela codissolução 

de um sal de cálcio e um sal de fosfato em solução aquosa. A solução foi 

tamponada por um excesso de íons fosfato. As soluções utilizadas neste trabalho: 

 

1-    Nitrato de cálcio {Ca(NO3)2, 4H2O} : 104,4 g em 1500 mL de agua destilada. 

     2-   Di-hidrogenofosfato de amônio -  {(NH4)2 HPO4}: 180 g + carbonato de sódio 

{NaHCO3}: 180 g em 3000 mL de água destilada. 

 

A primeira solução foi adicionada lentamente à segunda a temperatura 

ambiente agitando constantemente. Uma vez que foi assegurada a homogeneidade 

da suspensão, o pH foi medido em torno de 7,2 e o balão foi mantido fechado 

durante os dez dias de maturação. Após este período, a suspensão foi filtrada em 

Buchner e lavada repetidamente com água deionizada, a fim de garantir a 

eliminação dos íons que não reagiram. 

 

Para este método também foram realizados dois processos diferentes com o 

material filtrado: no primeiro, o filtrado foi congelado e liofilizado a -55°C; no 

segundo, ao filtrado foi adicionado nitrogênio líquido a fim de congelar antes de 

prosseguir com a liofilização à temperatura de -55°C. A primeira será chamada de 

http://pt.wikipedia.org/wiki/Di-hidrogenofosfato_de_am%C3%B4nio
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ANC1 e a segunda ANC2.  Usando diferentes temperaturas de congelamento 

aglomerados com tamanhos diferentes são obtidos. Para ambos os métodos o 

filtrado foi liofilizado durante 72 horas (tabela 4.1).     

 

Tabela 4.1. Temperaturas de congelamento e liofilização utilizadas para geração de partículas de 

tamanhos diferentes. 

Amostra Composição Temperatura de 

congelamento (°C) 

Temperatura de 

liofilização (°C) 

ANC1 Apatita nanocristalina 

carbonatada 

-55 -55 

ANC2 Apatita nanocristalina 

carbonatada 

-196 -55 

BV1 Biovidro -55 -55 

BV2 Biovidro -196 -55 

 

4.2 Preparação dos Corpos de Prova (PLGA-apatita; PLGA-biovidro) 

 

 Os arcabouços compósitos foram preparados através de duas metodologias 

diferentes: lixiviação de sal e liofilização. 

 

O PLGA (PURAC - Holanda) utilizado apresenta uma razão entre monômeros 

de 81/19 (ácido lático/ácido glicólico) com uma viscosidade inerente de 1,79 dL/g. O 

clorofórmio PA (Merck) com pureza entre 99 - 99,4% e o dimetil carbonato PA 

(Merck) foram usados sem purificação adicional. 

 

4.2.1 Lixiviação de sal 

 

Arcabouços porosos de PLGA/apatita e PLGA/biovidro foram confeccionados 

através da metodologia de lixiviação de sal. O copolímero foi dissolvido em 

clorofórmio a uma concentração definida (3,5%), de forma a obter 10 mL durante 3 

horas em ultrassom. Após a obtenção de uma solução homogênea, adicionou-se a 

carga escolhida (apatita ou biovidro) na concentração predefinida polímero:carga 
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[100:0, 80:20, 60:40, 40:60, 20:80]. Partículas de cloreto de sódio foram então 

adicionadas à suspenção. As suspensões (polímero + carga inorgânica + solvente + 

NaCl) foram sonicadas durante 3 minutos e depois agitadas em vortex durante 1 

minuto. Os produtos resultantes foram vertidos em placas de Petri para evaporação 

do solvente sob agitação mecânica constante. Os compósitos obtidos foram então 

colocados em uma prensa hidráulica durante 10 minutos à pressão de 60MPa. Após 

este período, os compósitos foram colocados em água deionizada por 72 horas, 

durante as quais, à água foi renovada a cada 8 horas pra remoção completa dos 

cristais de cloreto de sódio. Finalmente, os arcabouços foram mantidos durante 48 

horas em uma câmara de vácuo com pressão de 10 Pa para remoção do solvente 

residual. 

 

4.2.2 Liofilização 
 
 

Os arcabouços de PLGA, PLGA:apatita e PLGA:biovidro foram preparados 

pelo método de separação de fases induzida termicamente. Dimetil carbonato foi 

utilizado como um solvente de PLGA; O polímero foi primeiro dissolvido em dimetil 

carbonato em banho de ultrassom para obter concentrações finais de 3,5 e 7%. As 

cargas inorgânicas (apatita, biovidro) foram adicionadas às soluções de PLGA em 

proporções definidas [100: 0, 80:20, 60:40, 40:60, 20:80]. As suspensões (polímero 

+ carga inorgânica + solvente) foram sonicadas durante 3 minutos e depois agitadas 

em vortex durante 1 minuto. Este processo foi repetido até não serem observados 

aglomerados. As suspensões foram, em seguida, vertidas em moldes de Teflon. 

 
A fim de congelar os arcabouços e avaliar diferenças em suas propriedades, 

foram utilizados dois métodos: Banho de nitrogênio líquido (-196°C) e o congelador 

(-20°C). 

 
- Nitrogênio líquido: os moldes de Teflon contendo as suspensões foram 

colocados em um recipiente ao qual foi adicionado nitrogênio líquido até que os 

moldes se encontrem totalmente cobertos. Eles foram deixados submersos durante 

30 minutos e mais nitrogênio líquido foi adicionado quando necessário. Após este 

período, os moldes foram retirados do nitrogênio líquido e liofilizados, para remover 
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o solvente, até que a amostra apresentasse peso constante (72 horas), gerando a 

estrutura porosa. 

 
- Congelador: os moldes de Teflon contendo as suspensões de polímero 

foram colocados no congelador a uma temperatura de -20°C durante 5-7 horas. Os 

moldes foram então abertos e liofilizados durante 72 horas. 

A tabela 4.2 exibe a classificação e nomenclatura das amostras preparadas. 

 

Tabela 4.2. Classificação dos grupos de arcabouços, de acordo com o tipo de carga inorgânica e a 

razão entre polímero:carga utilizados.  

Amostra Razão entre PLGA:carga Carga 

P1 100:0 -- 

P6 80:20 ANC2 

P7 60:40 ANC2 

P8 40:60 ANC2 

P9 20:80 ANC2 

P10 80:20 BV2 

P11 60:40 BV2 

P12 40:60 BV2 

P13 20:80 BV2 

 

4.3 Testes in vitro 

 

Os arcabouços desenvolvidos na primeira etapa deste projeto foram 

submetidos à degradação in vitro durante dois meses. Estes testes têm como 

objetivos: avaliar a velocidade de degradação dos arcabouços, bem como as 

mudanças morfológicas sofridas durante o processo; Avaliar o comportamento 

mecânico dos arcabouços durante a degradação; Avaliar a influência das cargas 

utilizadas e as diferentes concentrações na velocidade de degradação.  
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Primeiramente, os arcabouços de PLGA/cargas foram avaliados em triplicatas 

e adicionados em frascos de polipropileno contendo 300 mL de TRIS a 37°C com 

agitação de 100 RPM. Após os períodos de 14 e 28 dias as amostras foram 

pesadas, lavadas com água deionizada e secas sob fluxo de capela durante 48h. 

Após este período, as amostras foram pesadas novamente. Os parâmetros 

avaliados nos tempos definidos foram: massa de água absorvida; perda mássica e 

variação da massa molar média. 

 

A absorção de água foi determinada usando a seguinte equação:  

 

 

 

Onde A, um, é o peso da amostra molhada em cada período de tempo e A, 

sec, é o peso seco dos arcabouços. 

 

A percentagem de perda de peso foi determinada utilizando a seguinte 

equação:  

 

 

Onde Ai é o peso inicial do arcabouço. 

 

4.3.1 Testes celulares – Biocompatibilidade 

 

Preparo da cultura de fibroblastos 

Os fibroblastos linhagem NIH/3T3 derivados de camundongo e provenientes 

do Banco de Células do Laboratório de Biologia Celular e Molecular da Pontifícia 

Universidade Católica do Rio Grande do Sul (PUCRS) foram descongelados e 

cultivados em garrafas de cultura 25 cc em meio DMEM (Dulbecco's Modified Eagle 

Medium Invitrogen®), suplementado com 10% de soro fetal bovino, penicilina 10 
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unidades ml e estreptomicina 10 unidades ml, a 37°C em uma estufa (Sanyo®) sob 

uma atmosfera umedecida com 5% de CO2 até atingirem uma confluência de 80%. 

 

Após esse período as células foram destacadas do frasco de cultura em que 

estavam aderidas por processo de tripsinização com tripsina EDTA 0,1%, coradas 

com  Azul de Tripan e contadas em uma câmara de Neubauer com auxílio de 

microscópio óptico. 

 

Ensaio MTT 

 

A biocompatibilidade dos arcabouços desenvolvidos (P11 e P12) e das cargas 

inorgânicas (BV2) foi avaliada in vitro através da marcação dos fibroblastos tipo 

NIH/3T3 com brometo de 3-(4,5-dimetilazol-2il)-2,5-difeniltetrazólio (MTT), Sigma-

Aldrich®, diluído a 0,5% em meio DMEM. As amostras foram submetidas à 

esterilização com óxido de etileno. 

 

Para esse ensaio foi realizada a análise indireta, sendo adicionado as três 

concentrações (100%, 75% e 50%) das porções das cargas inorgânicas sintetizadas 

e porções dos arcabouços compósitos porosos 2500 µl de DMEM suplementado e 

incubado nas condições citadas anteriormente por 72 horas, sendo que 100% é a 

quantidade máxima de material colocado em contato com DMEM para formar a 

solução de extração. Após a contagem de células e vinte e quatro horas antes de 

atingir o tempo de exposição dos tratamentos, respectivamente, foram preparadas 

as placas de 96 poços com a densidade celular de 3,2X105 células por poço. Sendo 

cada poço preenchido com 200 µL de meio DMEM suplementado e a quantidade de 

células estabelecidas.  

 

Em vinte e quatro horas as células 3T3 estavam aderidas. A solução de 

extração foi então adicionada a uma placa de 96 poços contendo fibroblastos NIH 

3T3 aderidos (n=3) e incubada nas condições citadas anteriormente por 24, 48 e 72 

horas. Hipoclorito de sódio foi utilizado como controle negativo e o meio de cultura 

sem contato com os materiais avaliados foi utilizado como controle positivo. Após os 

três períodos predefinidos de incubação, o meio de cultura foi substituído e o 
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reagente MTT foi adicionado. Após o período de incubação a 37°C (2 horas e 30 

minutos), o meio de cultura foi substituído por DMSO (dimetilsulfóxido) Sigma-

Aldrich, com pureza de 99.5%, e a absorbância medida a 570 nm. 

 

O efeito das amostras testadas sobre as células foi calculado através da 

seguinte formula: 

 

Viabilidade celular % = abs(amostra)/ abs(controle) X 100 

Onde: abs(amostra) é a absorbância média encontrada para a amostra e 

abs(controle) é a absorbância média encontrada para o controle positivo. 

 

4.4 Preparo das amostras para as caracterizações 

 

As cargas sintetizadas foram caracterizadas por FTIR. Uma pequena 

quantidade de cada carga foi adicionada ao brometo de potássio. A mistura sofreu 

pressão de 60MPa durante 10 segundos, formando pastilhas translucidas. Estas 

amostras foram analisadas em um espectrofotômetro Nicolet 5700 no intervalo de 

400-4000 cm-1 (resolução 4cm-1), para avaliar a carbonatação da apatita e obter 

dados complementares sobre o biovidro. Esta análise foi realisada no CIRIMAT, 

Toulouse, França.  

 
A difração de raios x foi realizada nas amostras de apatita em um 

equipamento Shimadzu XRD-7000 com o objetivo de avaliar a cristalinidade da 

apatita carbonatada obtida. As amostras foram escaneadas com 2 entre 20° e 70° 

usando geometria -2 e monocromador de carbono. O banco de dados do Centro 

Internacional de Dados de Difração (ICDD) para hidroxiapatita (ICDD PDF 9-432) foi 

utilizado para indexar os picos de difração. 

 

O grau de cristalinidade Xc das amostras foi calculado baseado na largura do 

pico (002) na metade de sua altura (FWHM 1/2), aplicando a seguinte equação 

[167]:  
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 =  

 

O tamanho do cristalito foi determinado pela equação de Scherrer [167, 168]: 

 

 

 

Onde D é o tamanho do cristalito, k é a constante de Scherrer, é o 

comprimento de onda dos raios x. 

 

Esta análise foi realisada no GEPSI-LMN, faculdade de física, PUCRS. 

 

O tamanho de partículas do biovidro foi avaliado utilizando um equipamento 

Nanosizer Nano Series da marca Malvern Instrument. O biovidro preparado foi 

disperso em álcool e avaliado em suspenção. A apatita foi avaliada em um 

equipamento mastersizer 2000 da marca Malverner com um alimentador de pó 

Scirocco 2000 a pressão de 2 Bar. Esta análise foi realisada no CIRIMAT, Toulouse, 

França.  

 

Para a realização de MEV, as cargas sintetizadas foram aderidas a fitas de 

carbono. As amostras tridimensionais foram mantidas durante três minutos em 

nitrogênio liquido para manter a integridade estrutural durante o corte para análise 

da secção transversal. Por se tratar de implantes confeccionados a partir de 

materiais não condutores, ouro foi depositado na superfície dos arcabouços e cargas 

antes da análise. As micrografias das amostras foram realizadas no Centro de 

Microscopia e Microanálise – CEMM – da Pontifícia Universidade Católica do Rio 

Grande do Sul, em um equipamento  FEG-MEV (Field Emission Gun-Scanning 

Electron Microscope), FEI, modelo Inspect F50. 
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As análises de porosimetria a mercúrio foram realizadas utilizando um 

porosimetro de intrusão de mercúrio (AutoPore III, Micromeritics Instruments Inc., 

Norcross, GA). Esta análise foi realisada no CIRIMAT, Toulouse, França.  

 
As caracterizações por microtomografia de raios x foram realizadas em um 

equipamento Phoenix/GE nanotom 180 utilizando um alvo de tungsténio, a uma 

voltagem de 90 kV e uma corrente de 100 mA. O software Datosx foi usado para 

processar os dados e reconstruir imagens em 3D dos arcabouços. 

 
Os testes de resistência a compressão dos arcabouços de PLGA/ 

PLGA:carga foram realizados utilizando um MTS Synergie 100 equipado com uma 

célula de carga de 50 kN. Foi utilizada uma velocidade de deformação de 0,2 mm/s. 

Resumidamente, uma primeira carga de 2 kN foi realizada seguindo-se o 

descarregamento até 1 kN antes de realizar uma segunda carga de 10 kN. 

Arcabouços selecionados foram submetidos a uma carga de até 50 kN para 

identificar possíveis falhas e comportamento a pressões mais elevadas. Três 

amostras foram testadas para cada condição. Esta análise foi realisada no CIRIMAT, 

Toulouse, França.  

 

A variação na massa molar do polímero foi acompanhada por cromatografia 

de permeação em gel ao longo do processo de degradação in vitro. Para tanto, as 

estruturas poliméricas submetidas ao processo de degradação foram dissolvidas em 

clorofórmio e, na sequência, a solução obtida foi diluída com THF até 2 mL obtendo 

a concentração de 15 mg/mL para posterior injeção no cromatógrafo HPLC pump-

1515 isocrático, utilizando detector de índice de refração Waters Instruments 2412 e 

THF como eluente. Esta análise foi realizada no laboratório de cromatografia na 

faculdade de química da PUCRS. 
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5 RESULTADOS E DISCUSSÕES 

 

Nesta seção serão apresentados os resultados deste trabalho, privilegiando 

as etapas de síntese das cargas inorgânicas (5.1), confecção dos arcabouços e 

discussão dos resultados obtidos.  

 

5.1 Cargas inorgânicas 

 

As cargas inorgânicas preparadas foram analisadas por FTIR, DRX, 

espalhamento de luz Dinâmico e MEV. 

 

5.1.1 FTIR 

 

A composição química das cargas inorgânicas sintetizadas foi avaliada por 

FTIR (Figura 5.1). O espectro de absorção IV da apatita carbonatada é semelhante 

aos espectros de fosfatos de cálcio encontrados na literatura [167]. Os dois picos 

entre 500 e 600 cm-1 e entre 1000 e 1200 cm-1, correspondem aos grupos fosfato. O 

pico largo entre 3000 e 3600 cm-1 corresponde ao grupo hidroxila. 

 

 

 

 

 

 

 

                   Figura 5.1. Analise de FTIR das cargas sintetizadas: BV2 (a) e ANC2 (b). 
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É possível observar na Figura 5.1 (a) o espectro obtido para o biovidro, onde 

os primeiros três picos a 470 cm-1, 800 cm-1 e entre 1000 e 1200 cm-1 referem-se 

aos grupos de silício. Estes picos estão de acordo com resultados da literatura [169], 

indicando que o biovidro sintetizado apresenta características químicas semelhantes 

aos biovidros amplamente utilizados, que favorecem a osteogênese. Além destes 

picos, observa-se em torno de 3500 cm-1 é possível obeservar uma banda 

característica das ligações O-H, pertencentes à água e, possivelmente, às ligações 

presentes na superfície do biovidro. Este grupo funcional poderia aumentar a força 

de interação entre carga e polímero [169]. 

 

O espectro apresentado na Figura 5.1 (b) exibe picos característicos de 

fosfato, indicando, devido ao seu formato, que a ANC obtida apresenta baixa 

cristalinidade. Os picos referentes a ν1PO4
-3 (980-940 cm-1)  e ν3PO4

-3 (1200-900 cm-

1) estão sobrepostos e ν4PO4
-3 -(650-500 cm-1)  apresentou dois picos [167]. Os picos 

referentes ao carbonato são encontrados entre 1600-1350 cm–1 e 890-850 cm–1.  

Ambos os espectros exibem picos largos em torno de 3700-2500 cm–1 pertencentes 

às ligações O-H. Estes resultados são corroborados por Querido et al [167].  Ambas 

as cargas inorgânicas avaliadas são derivadas de minerais reconhecidamente 

osteocondutivos, osteoindutivos, hidrofílicos e capazes de ativar a expressão do 

gene osteogênico, favorecendo a formação e regeneração de tecido ósseo devido à 

sua composição [90, 167, 168, 170]. 

 

Como já foi discutido anteriormente, a aplicação destes minerais bioativos na 

engenharia de tecidos ósseos favorece a adesão e diferenciação de células dando 

início à regeneração tecidual. Apesar desta grande vantagem, a lenta degradação e 

biorreabsorção exibida por alguns minerais, dependendo do tamanho e cristalinidade 

das partículas, ainda representa desafios, como a permanência de material no local 

do implante por períodos mais longos do que o necessário para a regeneração do 

tecido [171]. A ANC sintetizada neste trabalho apresenta uma desordem estrutural, o 

que diminui a cristalinidade. Isso se deve à presença de íons de carbonato na 

apatita nanocristalina, e potencialmente aumenta a velocidade de degradação [17, 

172]. 
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5.1.2 DRX 

 

Com o objetivo de avaliar a cristalinidade dos minerais sintetizados, as 

amostras das apatitas carbonatadas 1 e 2 foram analisadas por DRX (Figura 5.2). 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figura 5.2. Difratograma das ANCs 1 e 2, onde não foi encontrada diferença significativa na fase 

cristalina de ambas as apatitas. Os picos foram indexados com base no ICDD PDF 9-432 para a 

hidroxiapatita. 

 

Ambas as apatitas sintetizadas apresentaram uma estrutura cristalina 

semelhante, indicando que o diferente processo de secagem não alterou a estrutura 

cristalina da carga inorgânica obtida. A Figura 5.3 apresenta em detalhe o pico de 

reflexão (002), que foi considerado para os cálculos de tamanho de cristalito e grau 

de cristalinidade por ser o pico mais bem definido e isolado no espectro obtido para 

as ANCs, além de ser o pico mais amplamente utilizado para este cálculo em 

amostras de fosfato de cálcio na literatura [167, 168].  
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Figura 5.3. Difratograma das ANCs 1 e 2, plotado entre 30° e 34° para evidenciar o pico (002). As 

amostras apresentam picos largos e sobrepostos.  

 

Os valores de FWMH (largura na metade da altura) para as duas curvas 

foram utilizados para calcular o tamanho do cristalito e grau de cristalinidade das 

amostras preparadas. Os resultados obtidos sugerem que não existem diferenças 

significativas nestes fatores para ambas as cargas inorgânicas (ANC1 e ANC2). 

Ambas apresentaram tamanho de cristalito próximo a 2,2 nm e cristalinidade 

extremamente baixa, 0,038 e 0,039 respectivamente. De acordo com Kim et al, os 

melhores resultados com relação à osteocondução são obtidos com apatitas de 

baixa cristalinidade, tamanhos reduzidos de cristal e elevada carbonatação[173]. Isto 

se deve à fase mineral encontrada em ossos ser descrita como apatitas de baixa 

cristalinidade apresentando cristais de até algumas dezenas de nanômetros, 

contendo CO3
2-. De acordo com Querido et al, nanocristais de fosfato de cálcio com 

2-3 nm de diâmetro podem ser encontrados em tecidos recentemente formados 

próximos a biomateriais, sugerindo que estes cristais servem como centros de 

nucleação para regeneração óssea [167, 174]. Estes nanocristais com elevada área 

superficial são parcialmente responsáveis pela angiogenese e adesão do tecido 

ósseo ao implante. Portanto, um implante contendo as ANCs sintetizadas, que 

apresentam propriedades semelhantes às produzidas para dar início à regeneração 

após um trauma, pode acelerar este processo. 
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5.1.3 DLS e MEV (morfologia) 

 

Para avaliar o tamanho das partículas dos vidros bioativos e das apatitas 

carbonatadas, análises de dispersão dinâmica de luz foram realizadas. A Figura 5.4 

exibe os diferentes tamanhos e distribuições de partículas inorgânicas (ANCs) 

obtidos através da modificação da temperatura de congelamento das amostras antes 

da liofilização. 

Figura 5.4. Análises de dispersão de luz dinâmica das ANCs 1 (a) e 2 (b) que mostra o efeito do 

processo de secagem sobre a distribuição do tamanho de partícula. 

 

Na Figura 5.4 (a) e em detalhe (b) é possível observar o efeito direto do 

processo de congelamento com nitrogênio líquido do material úmido antes do 

processo de secagem por liofilização. 

 

As caracterizações por análises de dispersão de luz das ANCs sintetizadas 

mostrou que a ANC1, liofilizada sem prévio congelamento em nitrogênio líquido, 

apresentou partículas dimensionadas em uma ampla gama entre 1 e 400 m. A 

ANC2, por outro lado, exibiu um tamanho de partícula em torno de 5 m variando de 

1 a 16 m. O tamanho reduzido de partículas e a maior homogeneidade na 

distribuição do mesmo torna a ANC2 uma carga com propriedades mais indicadas 

para aplicações na forma de biomateriais e compósitos bioabsorvíveis. Além das 

vantagens já discutidas em relação à degradação destas partículas menores, no 

caso de compósitos o material particulado é mais facilmente e homogeneamente 

disperso na amostra. Uma vez que ambas as apatitas carbonatadas foram 
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preparadas com os mesmos precursores e tempo de maturação, a redução no 

tamanho das partículas e aglomerados pode ser atribuída unicamente ao novo 

processo de secagem. Ao congelar a suspensão de apatita carbonatada com 

nitrogênio líquido antes de se iniciar a liofilização, é possível diminuir de forma 

significativa a aglomeração que ocorre durante o processo de remoção de água 

possivelmente devido à criação de cristais de gelo na carga úmida.  

 

Considerando a aplicação destes materiais à engenharia de tecido ósseo, as 

propriedades dos arcabouços compósitos dependem fortemente da interface entre a 

carga inorgânica e a matriz polimérica, bem como o tamanho e distribuição desta 

carga [92, 175-177]. Ao se utilizar partículas menores e homogeneamente 

distribuídas na matriz polimérica, como é o caso das amostras congeladas com 

nitrogênio líquido antes da secagem, deveremos obter as melhores características 

mecânicas. A Figura 5.5 (a, b) apresenta micrografias de ANC1, preparadas 

utilizando o processo convencional de secagem. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figura 5.5. Micrografias das apatitas produzidas em duas magnificações diferentes. ANC1 (a, b) e 

ANC2 (c, d).  
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Estas micrografias mostram partículas com aproximadamente 200-300 m, 

com estrutura homogênea. Esta estrutura pode ser observada em grande parte das 

partículas, possivelmente devido à remoção lenta da água durante o processo de 

secagem, sem congelamento prévio da amostra. Já as imagens exibidas pela Figura 

5.5 (c, d) são referentes à ANC2, que apresentam tamanho reduzido e morfologia 

heterogênea em relação à ANC1, possivelmente devido ao congelamento 

extremamente rápido com nitrogênio líquido, por formar cristais de água distribuídos 

aleatoriamente na amostra. Estes resultados corroboram com os dados exibidos 

pelas análises de DRX, DLS e FTIR. A Figura 5.6 exibe micrografias do BV2 (a,b) e 

análise de DLS deste material (c). 

  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figura 5.6. Micrografias (a,b) e análise de dispersão de luz dinâmica em triplicata (c) da amostra BV2.  
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Através das micrografias exibidas na Figura 5.6 (a,b) é possível observar 

estruturas esféricas com tamanho de partículas médio igual a 170,8 nm e com um 

desvio padrão de 38,6 nm, corroborando com os resultados de DLS apresentados 

na Figura 5.6 (c). O tamanho das partículas obtidas é de elevada importância pois 

esta propriedade influencia na distribuição das partículas na matriz polimérica, na 

área superficial e portanto na bioatividade deste material, conforme descrito na 

literatura por Onishi et al [178].  

 

Para o biovidro desenvolvido neste trabalho pelo método sol-gel com uma 

alteração no processo de secagem, a elevada área de superfície (partículas com 

diâmetro médio de aproximadamente 170,8 nm) pode, além de aumentar a 

superfície de contato do implante com o meio biológico, acelerar a degradação do 

biovidro, conforme discutido por Jones et al [104]. 

 

5.2 Arcabouços  

 

Conforme citado no item 3.4, arcabouços tridimensionais temporários 

(bioabsorvíveis) podem guiar a regeneração óssea, idealmente estimulando os 

mecanismos naturais de regeneração do tecido ósseo [104]. Com este objetivo, 

foram desenvolvidos arcabouços de PLGA e PLGA associado a cargas bioativas. Os 

arcabouços obtidos foram analisados por MEV, CT, porosimetria de mercúrio, 

compressão mecânica, velocidade de degradação e biocompatibilidade. 

 

5.2.1 MEV e CT (morfologia) 

 

- Lixiviação com sal 

 

O processo de lixiviação de sal utilizado neste trabalho para criar matrizes 

porosas permitiu controlar o tamanho dos poros, através do controle da 

granulometria dos cristais de sal adicionados à suspensão de polímero/carga. A 

análise MEV dos cristais de NaCl usados para preparar estes arcabouços são 
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exibidos na Figura 5.7 (a,b). As micrografias exibidas na Figura (c, d) são referentes 

às amostras de PLGA preparadas utilizando estes cristais. 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figura 5.7. Micrografias dos cristais de sal utilizados na para produção de arcabouços porosos (a,b) e 
micrografias dos arcabouços de PLGA confeccionados (c,d).  

 

As micrografias do sal utilizado no processo de lixiviação mostram partículas 

com tamanho entre 400 e 600 m. Esta faixa de tamanhos foi escolhida com o 

objetivo de produzir arcabouços contendo poros suficientemente grandes para 

infiltração e adesão de células ósseas. Os arcabouços obtidos com este sal 

apresentam poros menores do que as partículas de sal devido ao processo de 

compressão. De acordo com Le Bolay, um dos fatores mais importantes a ser 

considerado para o sucesso de um arcabouço na regeneração óssea é a porosidade 

e interconectividade entre os poros. [177, 179].  

 

A Figura 5.8 apresenta uma microtomografia computadorizada do arcabouço 

preparado por lixiviação de sal.  

a) b) 

c) d) c) d) 
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Figura 5.8. Micro CT analise de um arcabouço de PLGA preparado através de lixiviação de sal. 

 

Esta amostra exibiu elevada porosidade, com poros em tamanhos da ordem 

de 600 m distribuídos homogeneamente no arcabouço, adequados para aplicação 

em regeneração óssea. No entanto, é possível observar que as paredes dos poros 

dão densas, o que limita a interconectividade entre os mesmos. É possível observar 

que os poros assimétricos não exibem uma direção preferencial. A Figura 5.9 

apresenta micrografias de arcabouços preparados por lixiviação de sal com 

proporções de PLGA:ANC2 60:40 e 40:60, permitindo observar a morfologia interna 

dos arcabouços obtidos. 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figura 5.9. Micrografias dos arcabouços preparados por lixiviação de sal. A imagem a mostra 

um arcabouço com proporções PLGA:ANC2 60:40 (a) e a imagem b 40:60 (b). 

 Analisando estas imagens e as comparando com as imagens exibidas 

na Figura 5.7 (c,d), é possível observar que o tamanho de poros não sofre alteração 
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com a adição de diferentes concentrações de cargas ao polímero. Contudo, pode-se 

perceber um aumento na densidade e espessura das paredes dos poros, reduzindo 

ainda mais a interconectividade. 

 

Nossos resultados estão de acordo com Cazalbou et al [176], que afirma que 

uma elevada porosidade em um arcabouço é a propriedade responsável pela 

adesão e proliferação celular, transporte e difusão de nutrientes e finalmente 

angiogênese. Contudo, é difícil manter uma distribuição homogênea das partículas 

porogênicas e controlar a direção destas partículas, o que provoca obtenção de 

arcabouços com baixa interconectividade. 

 

Liofilização 

 

 Arcabouços liofilizados exibiram uma organização superior de 

macroporos e maior nível de interconexão entre os poros em relação aos 

arcabouços lixiviados. Além disso, os arcabouços lixiviados mostraram paredes mais 

espessas, poros maiores, menor número de interconexões entre os poros do que os 

arcabouços liofilizados que apresentam uma melhor organização controlada por 

cristalização in situ do solvente e temperatura de congelamento. 

  

 A Figura 5.10 mostra dois arcabouços de PLGA liofilizados preparados 

com diferentes temperaturas de congelamento. A amostra a) foi congelada a -20°C e 

a amostra b) foi congelada a -196°C. A magnificação permitiu reconhecer o tamanho 

dos poros e a sua distribuição nestes arcabouços.  
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Figura 5.10. Micrografias dos arcabouços liofilizados de PLGA. Arcabouço congelado a -20°C (a) e 

arcabouço congelado a -196°C (b). 

 

 A estrutura porosa dos arcabouços congelados à temperatura mais 

elevada apresentou poros significativamente maiores quando comparado com 

arcabouços congelados em nitrogênio líquido, as quais, por outro lado, apresentam 

poros pequenos porém em grande quantidade, aumentando assim a possibilidade 

de interconectividade. O aumento do tamanho dos poros em temperaturas maiores 

de congelamento se deve, provavelmente, à formação de cristais de solvente 

maiores e mais organizados durante o processo de congelamento. Ambos os 

processos de congelamento possuem possíveis aplicações na engenharia de 

tecidos [180, 181]. Contudo, tamanho de poros favorável à adesão celular, capazes 

de servir como suporte e também, de controlar e favorecer a proliferação de células 

e difusão de nutrientes, é uma necessidade em arcabouços aplicados à engenharia 

de tecidos [182]. Entre as amostras estudadas neste trabalho, as mais propícias 

para aplicações na engenharia de tecidos ósseos são aquelas preparadas à 

temperatura de -20 ºC, motivo pelo qual apenas este tipo de amostra será analisada 

nos arcabouços com cargas.  

  

As Figuras 5.11 e 5.12, exibem micrografias dos arcabouços porosos 

contendo, respectivamente, PLGA-ANC2 e PLGA-BV2. As imagens são 

apresentadas com a mesma ampliação. Arcabouços com concentrações elevadas 

de apatita apresentam porosidade reduzida e paredes de poros mais espessas. 

b) a) 
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Além disso, estes arcabouços exibem microporosidade adicional, bem como maior 

rugosidade proporcionando maior área de superfície. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figura 5.11. Micrografias de arcabouços P6 (a,b), P7 (c,d) e P8  (e,f). 
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Arcabouços com diferentes propriedades podem ser obtidos através dos 

mesmos biomateriais quando utilizados métodos de confecção e concentração de 

cargas inorgânicas diferentes, como pode ser observado na Figura 11 (a, c, e). 

Essas imagens mostram um aumento na densidade do arcabouço diretamente 

proporcional ao aumento na concentração da carga adicionada. Este aumento na 

densidade pode ser observado em relação à redução no tamanho dos poros nas 

imagens (c, e) em relação à imagem (a). 

 

A Figura 5.11 (c) exibe micrografia de uma amostra contendo uma 

concentração intermediaria de apatita. Esta amostra é claramente mais densa do 

que as amostras contendo menor concentração de apatita (Figura 5.11 - a). 

Contudo, é possível observar nesta imagem um poro que não segue esta tendência, 

apresentando um diâmetro de 852,9 m. Isso demonstra que apesar da tendência a 

aumentar a densidade dos arcabouços, através da redução do tamanho de poros e 

aumento da espessura das paredes, com o aumento da concentração de ANC2, 

alguns pontos das amostras podem destoar do restante relativamente homogêneo. 

Isso se deve possivelmente ao gradiente de temperatura das amostras durante o 

período de congelamento. Ao aumentar-se a magnificação nestas amostras (Figura 

5.11 b, d, f) vê-se entre as lamelas as cargas adicionadas distribuídas na superfície 

das paredes dos poros. 

 

A Figura 5.12 (a, c, e) apresenta micrografias de amostras contendo BV2 em 

diferentes concentrações. Estas amostras apresentam a mesma tendência exibida 

pelas amostras contendo diferentes concentrações de ANC2. Contudo, na amostra 

contendo a maior concentração de BV2 (Figura 5.12 e, f) além da maior densidade, 

uma menor homogeneidade na distribuição dos poros é observada. Além disso, a 

imagem (e) mostra paredes de poros sobrepostas, indicando uma fragilidade mais 

elevada desta amostra em relação às amostras contendo menores concentrações de 

BV2. Esta sobreposição de lamelas foi produzida, provavelmente, durante o 

processo de clivagem para realização da análise.  Ao observar-se as imagens com 

maiores magnificações, exibidas pela Figura 5.12 (b, d, f), pode-se perceber o 

aumento na espessura das paredes dos poros. Além disso, a micrografia exibida 

pela imagem (f) mostra em detalhe características que podem ser interpretadas 
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como maior rigidez, e portanto menor elasticidade desta amostra em relação às 

amostras exibidas nas imagens (b, d).  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figura 5.12. Micrografias de arcabouços liofilizados de PLGA:biovidro P10 (a,b), P11 (c,d) e P12 (e,f).  
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Na figura 5.13 são exibidas micrografias de amostras contendo diferentes 

concentrações de ANC2 e BV2 com magnificação de 10000X para permitir a 

observação da estrutura das lamelas dos arcabouços e distribuição de cargas na 

superfície. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figura 5.13. Micrografias de arcabouços liofilizados. P6 (a), P10 (b), P7 (c), P11 (d), P8 (e) e P12 (f). 
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e) f) 
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As imagens (a, c, e) exibidas na Figura 5.13 mostram a presença de 

partículas de ANC2 no interior das paredes dos poros (a) e na sua superfície (c, e). 

Este efeito observado é intensificado com o aumento da concentração de ANC2 

adicionada. A Figura 5.13 (a) mostra partículas de ANC2 medindo aproximadamente 

5 m no interior de uma parede de poros. Em contrapartida, na imagem (e) pode-se 

observar uma cobertura mais homogênea da parede dos poros por partículas de 

ANC2. Isso se deve à maior concentração de ANC2 nesta amostra, além da 

distribuição homogênea desta carga na amostra. 

 

Comparando as imagens (a, b) exibidas pela Figura 5.13, pode-se observar 

uma maior quantidade de partículas de BV2 nas paredes dos poros. Isso se deve ao 

tamanho consideravelmente menor das partículas de BV2 em relação à ANC2. 

Analisando as imagens (d, f), é possível observar um aumento evidente na 

rugosidade nanométrica exibida pelas paredes dos poros e, consequentemente, um 

aumento na superfície de contato. A presença de cargas presentes na superfície dos 

poros pode ser um bom método de manipular o desempenho e diferenciação das 

células, sem perder as propriedades e funcionalidades dos materiais poliméricos. 

Segundo Tellado et al, superfícies de implantes em nanoescala e com química 

superficial favorável ao crescimento ósseo são capazes de induzir a diferenciação 

celular apropriada à regeneração do tecido ósseo (diferenciação em células 

osteogênicas) [182]. Essa superfície pode favorecer a proliferação de osteoblastos e 

fibroblastos, e portanto, a regeneração do tecido. Portanto, entre os resultados 

exibidos até o momento, os arcabouços preparados através da técnica de 

liofilização, contendo elevadas concentrações de cargas seriam os melhores 

candidatos para aplicação na engenharia de tecidos, devido à interconectividade 

entre os poros e elevada rugosidade superficial. 

 

A eficácia da metodologia de liofilização para a produção de arcabouços 

interligados altamente porosos e o efeito da razão entre carga inorgânica e polímero 

na estrutura e distribuição dos poros nos implantes tridimensionais foram avaliados 

por CT. A Figura 5.14 exibe imagens de ct de uma amostra de PLGA, preparada 

por liofilização.  
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Figura 5.14. Microtomografias reconstruída em 3D (a) e corte (b) do arcabouço P1. 

 

A Figura 5.14 exibe imagens reconstruidas em 3D e de corte de um 

arcabouço sem adição de cargas inorganicas. Essa analise evidencia a 

homogeinidade de distribução de poros gerados pela processo de liofilização. 

Também é possível observar que este arcabouço apresenta poros que tendem, em 

grande parte, a seguir uma direção. Este efeito se deve ao processo lento de 

congelamento a temperaturas mais baixas, que permite o crescimento e organização 

dos cristais de solvente.  

 

O efeito da adição de cargas na morfologia dos arcabouços desenvolvidos foi 

analisado por microtomografia. A figura 5.15 apresenta imagens de CT de uma 

amostra contendo ANC2 em proporção PLGA:ANC2 (60:40). Os pontos mais 

luminosos exibidos por essas imagens referem-se à presença de ANC2 

homogeneamente distribuída na estrutura compósita. Esta análise mostra que 

mesmo com o congelamento mais lento, a dispersão de ANC2 na amostra se 

mantem constante, não ocorrendo deposição ou aglomeração de partículas em um 

determinado ponto. 

 

 

 

 

 

a) b) 
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Figura 5.15. Microtomografia de um arcabouço P7 preparado pelo processo de liofilização.  

 

A distribuição destas cargas é facilmente observada, principalmente na 

imagem (b) da Figura 5.15, devido à densidade da ANC2 ser superior à densidade 

do polímero presente no compósito. Em analises de CT, a escala de cinzas é 

relacionada diretamente à densidade do material, onde estruturas com elevadas 

densidades apresentam maior brilho. A organização da carga ANC2 observada 

nesta imagem corrobora com os resultados de MEV encontrados para amostras 

iguais.  

 

Efeito semelhante ao descrito acima para amostras contendo ANC2 foi 

observado para amostras contendo BV2, como exibido pela Figura 5.16. No entanto, 

a estrutura dos poros da primeira é substancialmente mais uniforme. Isto pode ser 

explicado pela dispersão das micro e nano partículas de apatita e biovidro, 

respectivamente, na matriz polimérica. Em todos os arcabouços os poros maiores 

estão interligados por poros menores.  

 

 

 

 

 

 

a) b) 
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Figura 5.16. Microtomografias de arcabouço P11 (a, b) e P12 (c, d). 

 

As imagens do arcabouço P12, exibidas pela Figura 5.16 (c, d) mostram uma 

maior desorganização entre os poros, exibindo lamelas e poros formados em 

diferentes direções. Esse efeito se deve, possivelmente, à maior quantidade de 

nanopartículas dispersas nos arcabouços, que geram por sua vez, uma quantidade 

maior de sítios para o início do congelamento da amostra. Essa característica 

morfologia favorece a interconexão de poros maiores por canais, poros e lamelas 

criados em direções contrárias. 

  

Esta característica torna esses arcabouços adequados para aplicações na 

engenharia de tecidos por, possivelmente, permitir a difusão de nutrientes e fluidos 

essenciais para o desenvolvimento do tecido a partir de células infiltradas no 

arcabouço poroso, além de permitir a liberação dos produtos da degradação dos 

arcabouços para o meio externo. 

a) b) 

c) d) 
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5.2.2 Porosimetria 

 

Nesta pesquisa, após diversos testes, foi escolhida a concentração de 3,5% 

(m/v) de PLGA em DMC, com o objetivo de encontrar equilíbrio entre a porosidade e 

as propriedades mecânicas dos arcabouços produzidos. A porosimetria a mercúrio 

foi realizada para avaliar quantitativamente a porosidade dos compósitos obtidos. A 

Figura 5.17 exibe grau de porosidade em relação a carga adicionada e a razão entre 

carga/polímero. 
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     Figura 5.17. Relação entre a porosidade dos arcabouços e a carga adicionada.  

 

Tomando como base a amostra P1 (sem adição de carga) a tendência para 

as amostras P1, P6, P7, P8, P10, P11, P12, é apresentar uma pequena redução na 

porosidade quando cargas são adicionadas. Isso se deve à redução no tamanho dos 

poros e aumento da densidade do arcabouço, também exibido pelas micrografias, 

quando há adição de ACN2 ou BV2 aos arcabouços. Contudo, não há diferença 

significativa na porosidade obtida para amostras contendo diferentes concentrações 

de cargas. Estes resultados corroboram com os resultados obtidos por CT. A 
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tabela 5.2 mostra a relação percentual da porosidade exibida pelas amostras 

contendo cargas inorgânicas em relação à amostra P1. 

 

Tabela 5.2. Porosidade dos arcabouços preparados em relação à amostra P1. 

Amostra P6 P7 P8 P10 P11 P12 

Razão Pn/P1 87,07 87,2 88,6 93,8 89,6 86,5 

 

Esta tabela mostra que a adição de cargas inorgânicas ao polímero provoca 

uma redução pequena na porosidade dos arcabouços, porem a concentração das 

cargas adicionadas não é um fator fundamental. Uma das principais preocupações 

ao se criar um arcabouço compósito para aplicações biomédicas consiste na 

manutenção de porosidade elevada para permitir a regeneração do tecido afetado 

[90, 183, 184]. Neste trabalho foram discutidas previamente as características 

excelentes de morfologia conferidas pelas cargas inorgânicas aos arcabouços e 

após analisar a porosidade relativa das amostras pode-se estimar que a perda de 

porosidade devido à adição de cargas não é expressiva, portanto, não representa 

um problema para aplicação destes na engenharia de tecidos ósseos. 

 

Pesquisas têm mostrado que a adição de cargas minerais a polímeros para 

obtenção de arcabouços compósitos porosos aumenta a biocompatibilidade e a 

resistência mecânica destes materiais. No entanto, concentrações elevadas destes 

minerais poderiam gerar uma redução na porosidade [47,185]. Além disso, a 

porosidade de arcabouços de polímeros sintéticos preparados por liofilização pode 

ser alterada também pela concentração do polímero no solvente escolhido. Apesar 

de elevada porosidade ser extremamente importante para a permeação de células e 

nutrientes, a resistência mecânica precisa ser levada em consideração para evitar o 

colapso prematuro do implante. Pesquisadores mostraram ainda, que pequenas 

diferenças na porosidade destes materiais podem gerar mudanças significativas na 

sua resistência mecânica [183, 184]. Dessa maneira, torna-se importante avaliar as 

propriedades mecânicas (comportamento mediante compressão, módulo de 

elasticidade) das amostras confeccionadas [49, 186, 187]. 
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5.2.3 Propriedades mecânicas 

 

 A fim de avaliar o efeito de diferentes tipos e concentrações de partículas 

adicionadas sobre as propriedades mecânicas dos arcabouços, foram realizadas 

análises de compressão. Os arcabouços preparados por liofilização apresentaram 

uma deformação elástica, enquanto os arcabouços lixiviados exibem um 

comportamento plástico. Isto pode ser devido a graus diferentes de porosidade e 

densidade entre os dois arcabouços preparados por metodologias distintas. Além 

disso, as paredes que dividem os poros nos arcabouços preparados por lixiviação de 

sal são consideravelmente mais espessas do que as paredes observadas em 

arcabouços liofilizados, tornando o seu comportamento menos elástico. Estas 

características causam a ruptura plástica dos arcabouços preparados por lixiviação, 

e eventual colapso da amostra. Portanto, a partir deste ponto, o trabalho é focado 

exclusivamente na metodologia de liofilização, como já foi dito na seção anterior. 

 

A Figura 5.18 mostra o comportamento de arcabouços contendo duas 

concentrações diferentes de ANC2 (a) e BV2 (b) em comparação à arcabouços sem 

adição de cargas durante o processo de compressão. 

0,0 0,1 0,2 0,3 0,4

0,000

0,005

0,010

0,015

0,020

0,025

Elongação  (mm)

 P1

 P6

 P7

 P8

C
o

m
p
re

s
s
ã

o
 (

M
P

a
)

 

a) 



 
80 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figura 5.18. Comportamento de compressão dos arcabouços  de P1, P7  e P8 (a) e P1, P11 e P12 

(B) preparados pela metodologia de liofilização. 

 

A partir da Figura 5.18 (a) mostrando o comportamento de arcabouços (P1, 

P7 e P8) mediante compressão, observa-se que a amostra P1 apresenta um 

comportamento elástico característico para amostras exclusivamente poliméricas. A 

recuperação desta amostra chega a aproximadamente 35% de sua elongação 

durante a compressão. Em contraste a essa amostra, as amostras P7 e P8 sofrem 

uma deformação (elongação) menor quando submetidas à mesma pressão. Esse 

comportamento corrobora com a premissa de que ao se adicionar cargas 

inorgânicas, obtêm-se estruturas mais rígidas. Contudo, o crescimento da rigidez 

(redução da elasticidade) não é linear com o aumento da concentração de partículas 

de ANC2, no caso das amostras P7 e P8. Este é um comportamento anômalo que é 

possivelmente explicado pelo tamanho e distribuição das partículas de ANC2. 

Conforme observado por MEV e DLS as partículas de apatita apresentam tamanho 

médio de 4 m e, em alguns casos, estas partículas são encontradas dentro das 

paredes dos poros. A inclusão de grandes quantidades destas partículas nas 

paredes dos poros pode gerar pontos mais frágeis, que colapsam ao sofrer 

compressão.  
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A figura 5.18 (b) mostra que quando é adicionado BV2 ao polímero, também 

observamos um aumento na rigidez dos arcabouços. Contudo, para estes 

arcabouços, é observado um aumento linear na rigidez em relação à concentração 

de carga, corroborando com a literatura [129-130]. A diferença de comportamento 

apresentada por arcabouços contendo ANC2 e BV2 pode ser explicada pelo 

tamanho das partículas do último, que são nanométricas, conforme observado por 

DLS.  

 

A Figura 5.19 exibe os diferentes módulos de compressão encontrados para 

as amostras P1, P6, P7, P8, P10, P11 e P12. 

0 20 40 60

0,10

0,15

0,20

0,25

0,30

0,35

0,40

0,45

M
o
d

u
lo

 d
e

 Y
o

u
n

g
 (

M
P

a
)

Concentração (PLGA:carga)

 ANC2

 BV2

Figura 5.19. Módulo de Young em função do tipo e concentração de carga adicionada. 

 

A caracterização mecânica mostrou um aumento do módulo de elasticidade 

para os arcabouços preparados por liofilização, com adição de apatita e biovidro, 

conforme esperado. Grande parte dos autores relaciona o aumento no módulo de 

Young, com a adição de cargas cerâmicas à matriz polimérica. Além disso, pode-se 

relacionar a elevação do módulo de elasticidade com o aumento na concentração da 
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carga adicionada, corroborando com os gráficos de compressão X deformação. No 

entanto, um ponto máximo é observado para o arcabouço liofilizado com apatita a 

40% que pode ser devido à criação de pontos frágeis pela quantidade muito elevada 

de partículas de apatita no arcabouço P8. Este efeito não é observado para os 

arcabouços preparados com biovidro. Esse comportamento exibido pelas amostras 

com diferentes tipos de cargas mostra que não é somente a razão entre carga e 

polímero que afeta as propriedades mecânicas, mas também o tamanho, forma e 

cristalinidade da porção inorgânica do compósito [187-188]. 

 

Arcabouços compósitos contendo biovidro apresentaram módulos de 

elasticidade proporcionais à carga adicionada, aumentando a rigidez mecânica 

linearmente até a concentração de PLGA:BV2 (40:60) estudada neste trabalho, sem 

apresentar um ponto máximo prévio. 

 

De um ponto de vista clínico, é esperado que o paciente aplique alguma 

pressão no implante, durante a regeneração óssea. Portanto, é importante que os 

arcabouços que tem como objetivo sustentar a adesão celular e regeneração do 

tecido apresentem propriedades mecânicas que garantam sua integridade durante 

os primeiros momentos após a implantação [90, 189]. Implantes que sofrem 

deformação elástica podem ser mais resistentes do que os que sofrem deformação 

plástica, pela sua capacidade de voltar ao seu estado original uma vez que a 

pressão é reduzida ou cessada por um período de tempo. A partir dos dados 

apresentados até o momento, é possível afirmar que a amostra com maior potencial 

de aplicação como enxerto é a amostra P12 (com biovidro) e a amostra P7 (com 

apatita). 

 

5.2.4 Estudo de degradação 

 

Com o objetivo de avaliar a influência do tipo e concentração de carga 

adicionada aos arcabouços porosos, foi realizada degradação in vitro. Em cada 

período de degradação, as amostras foram pesadas imediatamente após a remoção 

da solução TRIS para avaliar a quantidade de solução aquosa absorvida por cada 
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arcabouço poroso com diferentes concentrações e tipos de cargas inorgânicas. A 

Figura 5.20 mostra os resultados em percentagem de solução TRIS absorvida em 

relação à massa inicial do arcabouço.  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figura 5.20. Massa percentual de solução TRIS absorvida após cada período de degradação. 

 

Foi possível observar que as amostras contendo menor quantidade de cargas 

(P7 e P11), obtiveram menor quantidade de água quando comparadas às amostras 

P8 e P12, respectivamente. Além da concentração, a capacidade de adsorção de 

água dos arcabouços porosos é altamente dependente do tipo de carga inorgânica 

adicionada. Este efeito é mais acentuado nos arcabouços contendo biovidro 

provavelmente devido ao tamanho nanométrico de suas partículas. Isto pode ser 

atribuído à maior área de superfície coberta com apatita ou biovidro, gerando uma 

micro/nanoestrutura com propriedades mais hidrofílicas na superfície dos poros dos 

arcabouços, diretamente em contato com a solução de TRIS. A hidrofilicidade dos 

arcabouços terá uma grande influência na performance do material em meio 

biológico, como demonstrados por Idaszek et al [190-193]. 
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Foi observado também, que a percentagem de solução TRIS absorvida é 

mais elevada depois de quatro semanas de degradação comparando com a 

quantidade deste meio absorvido após duas semanas de degradação para todas as 

composições testadas. Isto se deve, provavelmente, ao aumento da hidrofilicidade 

do polímero após o início da degradação hidrolítica.  

 

Uma das vantagens, do ponto de vista da degradação dos arcabouços, de 

adicionar biovidros/fosfatos de cálcio a poliésteres é que a sua dissolução provocará 

a liberação de cátions, que funcionam como tampões de pH para os produtos de 

degradação da matriz polimérica. O tamponamento diminui a degradação do 

polímero por autocatálise e controla o pH no local do implante [194, 195]. Dessa 

maneira, é importante avaliar e quantificar a perda de massa e degradação das 

amostras confeccionadas, como mostra a Figura 5.21. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figura 5.21. Valores médios e o desvio padrão da massa retida pelos arcabouços em cada período 

de degradação. 

 

É possível observar uma perda de massa entre a segunda e a quarta semana 

para todos os arcabouços, com exceção do arcabouço sem carga inorgânica (P1). 

Para esta estrutura porosa, observa-se um ganho de massa no primeiro período de 
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degradação e este ganho é acentuado no segundo período de degradação. Este 

efeito é devido ao intumescimento que ocorre normalmente durante a degradação 

hidrolítica do poliéster caracterizada pela presença de alguma quantidade de água 

no interior dos poros que não foi removida pelo processo de secagem, sendo 

observado também por Navarro et al [196].  

  

As cargas inorgânicas (BV2 e ANC2) exerceram uma influência não somente 

na retenção de água, mas também na velocidade de degradação dos arcabouços, 

quando comparadas as figuras 5.20 e 5.21. É possível observar que o principal fator 

influenciando a velocidade de degradação dos arcabouços é o tipo e concentração 

de carga, provavelmente devido ao aumento na hidrofilicidade e na superfície de 

contato entre amostra e meio. Os arcabouços mais hidrofílicos e que apresentam 

maior superfície de contato com a solução, sofrem perda de massa em velocidade 

proporcional à quantidade de TRIS adsorvido. Além disso, parte da perda de massa 

das amostras que contém cargas inorgânicas se deve a desintegração, dissolução e 

erosão das partículas localizadas na superfície dos arcabouços [90, 189]. 

 

Os arcabouços contendo BV2 são visivelmente mais hidrofílicos do que os 

arcabouços unicamente poliméricos ou contendo apatita. Esta propriedade também 

é proporcional à razão entre PLGA:carga, sendo que a maior quantidade de carga 

gera maior intumescimento e, portanto, maior perda de massa em todos os períodos 

de degradação, para todos os arcabouços produzidos e avaliados. A diferença entre 

arcabouços contendo as mesmas concentrações de ANC2 e BV2 pode ser explicada 

também pela distribuição e cobertura mais eficiente das paredes dos poros do 

polímero, devido ao tamanho reduzido das partículas do biovidro, como mostrado e 

discutido pelas micrografias e CT (seção 5.2.1). Portanto, a perda de massa 

exibida pelos arcabouços contendo cargas inorgânicas não é, necessariamente, 

diretamente proporcional à degradação do polímero. 

 

O elevado intumescimento apresentado pelas amostras contendo BV2 e a 

perda de massa causada pela erosão de partículas pode gerar uma falsa relação de 

degradação entre os arcabouços estudados. Para observar esse efeito – a relação 
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entre a perda de massa observada e a degradação do PLGA – realizou-se analises 

por GPC, como mostradas na Figura 5.22. 

 

  

 

 

 

 

 

 

 

 

Figura 5.22. GPC dos arcabouços de PLGA, PLGA-BV2 e PLGA-ANC2 após cada período de 

degradação. 

 

Este gráfico exibe a massa molar ponderal média encontrada para cada tipo 

de amostra em cada período de degradação. É possível observar que os valores 

encontrados sofrem uma redução considerável entre os dois períodos de 

degradação, e esta redução é ainda acentuada para as amostras contendo biovidro 

devido, provavelmente, ao elevado intumescimento apresentado por estas amostras. 

Contudo, a perda de massa das amostras não é diretamente proporcional à redução 

na massa molar observada, indicando que parte da perda de massa das amostras 

não esta relacionada com a degradação do polímero e sim, possivelmente, com a 

perda de carga presa a superfície dos arcabouços. 

 

Dessa forma, os arcabouços confeccionados apresentam alguns dos 

requisitos importantes para a eficiência de um material para a engenharia de tecidos 

e apresentam uma velocidade de degradação compatível com a regeneração do 

tecido ósseo, causando assim a substituição do arcabouço pelo osso regenerado. A 

morfologia e a química de superfície desses implantes são fatores extremamente 
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importantes para a interação implante-célula, como observado por Lee et al [197]. 

Os dados de GPC encontrados nessa pesquisa sugerem que em conjunto com a 

degradação do PLGA, também ocorre a erosão e degradação das cargas 

adicionadas, sendo que estes últimos fatores são responsáveis em grande parte 

pela perda de massa durante o período de degradação. Esse efeito é importante 

pois a degradação de biovidros e apatitas, libera íons de cálcio, fósforo e silício que 

estimulam a proliferação e diferenciação de osteoblastos [192, 198]. Logo, é 

importante relacionar a velocidade de degradação com a regeneração do tecido, 

sabendo-se que quanto mais rapidamente esses processos acontecem, mais rápida 

será a recuperação do paciente [184]. Portanto, foi estudada também a resposta 

celular a alguns materiais desenvolvidos nesta pesquisa. 

 

5.2.5 MTT – Biocompatibilidade  
 

Conforme os resultados obtidos até o momento, considera-se que as 

amostras contendo BV2 são as mais interessantes para a aplicação na engenharia 

de tecidos devido à elevada área de superfície e rugosidade nas paredes dos poros, 

além da hidrofilicidade superior exibida por essas amostras. Portanto, foi avaliada a 

biocompatibilidade – citotoxicidade de arcabouços contendo BV2 (P11 e P12) e da 

nanocarga, através da viabilidade celular em três períodos de tempo (24, 48 e 72 

horas). A Figura 5.23 exibe os resultados encontrados para a viabilidade celular dos 

materiais avaliados em percentagem, em 24, 48 e 72 horas. A carga foi testada 

somente com uma quantidade máxima, porém os arcabouços foram testados em 

três concentrações em relação ao meio. 
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Figura 5.23. Viabilidade celular encontrada para o BV2 e dos arcabouços P11 e P12 em relação ao 

controle positivo, em três períodos (24h, 48h e 72h).  

 

A absorbância do MTT para todas as amostras foi observada em 570 nm. 

Todas as amostras demonstraram citotoxicidade baixa, porém significativa, em 

relação ao controle nos três períodos de tempo avaliados. Uma certa citotoxicidade 

inicial leva a uma resposta inflamatória que promove a regeneração tecidual. Fatores 

de crescimento que estimulam a osteogênese são produzidos durante um processo 

inflamatório, desde que este, não seja exacerbado e não se torne crônica [199]. 

 

Não são observadas diferenças significativas na resposta celular entre os três 

períodos avaliados. Não foi observada diferença significativa nos resultados obtidos 

para os arcabouços em concentrações diferentes, o que indica que nem mesmo a 

mais alta concentração avaliada apresenta toxicidade celular suficientemente 

expressiva para impedir o seu uso.  
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6 CONCLUSÃO 

 

Foram desenvolvidas cargas inorgânicas – biovidro através da metodologia 

sol-gel e apatita nanocristalina carbonatada através da metodologia de 

coprecipitação – com propriedades otimizadas para a aplicação associada ao PLGA, 

na forma de arcabouços porosos. Foi possível obter partículas menores somente 

alterando o processo de secagem do material após a síntese, sem causar mudanças 

significativas na cristalinidade e composição das cargas. 

 
Arcabouços porosos foram produzidos com PLGA e as cargas selecionadas e 

somente com o polímero para controle. Através da análise morfológica dos 

arcabouços produzidos foi possível observar a influência do tamanho das partículas 

adicionadas ao polímero no tamanho e distribuição dos poros, além da rugosidade 

superficial observada na parede dos poros. A adição de cargas inorgânicas gerou 

modificações significativas nas propriedades mecânicas dos arcabouços preparados. 

Grande parte dos arcabouços apresentou aumento no modulo de elasticidade e 

redução na porosidade como tendência, proporcional à adição de cargas 

inorgânicas. Estes efeitos não são observados para o arcabouço contendo a 

concentração mais elevada de apatita, para a qual se obteve um máximo de rigidez 

para uma concentração intermediaria. 

 
Duas metodologias foram selecionadas para a preparação dos arcabouços 

porosos: agente porogênico e liofilização. Os arcabouços preparados pela 

metodologia de lixiviação de agente porogênico apresentaram elevada porosidade 

com tamanhos controlados pelo tamanho do cristal de sal (agente porogênico) 

porém baixa interconectividade entre os poros. Para as amostras preparadas por 

liofilização (congeladas a -20ºC), foi observada uma elevada porosidade e 

interconectividade entre os poros, além de organização estrutural e distribuição 

homogenia dos poros no arcabouço. Estas propriedades sofreram algumas 

alterações, como o aumento na desorganização dos poros (avaliada por 
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microtomografia), aumento da área superficial e rugosidade quando cargas foram 

adicionadas.  Foram realizadas ainda análises das propriedades mecânicas (módulo 

de elasticidade) das amostras selecionadas, onde se observou que as amostras 

preparadas por lixiviação sofrem deformação plástica e ruptura quando aplicada 

força suficiente, e as amostras preparadas por liofilização sofrem deformação 

elástica. Já as amostras congeladas a -196 ºC exibiram poros menores, não sendo 

interessantes para aplicação na engenharia de tecidos ósseos. Por estas razões, as 

amostras preparadas por liofilização (-20 C) foram selecionadas para os testes 

posteriores. 

 
Arcabouços selecionados foram submetidos à degradação in vitro durante 28 

dias.  As amostras contendo cargas inorgânicas sofreram um maior intumescimento 

quando comparadas as amostras sem cargas ou com menor quantidade das 

mesmas, devido a maior hidrofilicidade e área de superfície. A perda de massa a 

cada período de degradação foi proporcional ao intumescimento sofrido pela 

amostra. As amostras com maior quantidade de carga inorgânica são mais 

hidrofílicas e apresentam maior superfície de contato com a solução tampão utilizada 

durante o processo de degradação. Alem disso, estas amostras apresentam grandes 

quantidades de cargas inorgânicas na superfície das paredes dos poros, o que pode 

gerar uma redução na massa do arcabouço não proporcional à redução na massa 

molar do polímero, conforme foi observado através da analise de GPC. 

 
Ensaios de MTT foram realizados para avaliar a 

biocompatibilidade/citotoxicidade das cargas inorgânicas preparadas e alguns 

arcabouços selecionados. Todas as amostras testadas, em todas as concentrações 

avaliadas e em todos os períodos de tempo apresentaram citotoxicidade 

extremamente baixa. 

 
Com base nos estudos feitos neste trabalho, podemos concluir que as 

estruturas porosas de PLGA com biovidro na proporção 40:60, preparadas por 

liofilização com congelamento prévio a -20 ºC apresentam excelentes propriedades 

para utilização como arcabouços em engenharia tecidual, devendo ser o candidato 

ideal para continuação deste trabalho. 
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7 PROPOSTA PARA TRABALHOS FUTUROS 

 

Avaliação de adesão celular aos arcabouços; 

 
Avaliação da difusão de células no interior dos poros; 

 
Aplicação dos arcabouços em testes in vivo.  
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Anexo 1. Relatório referente ao estagio sanduíche.  
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