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DESENVOLVIMENTO DE BIOCERÂMICAS POROSAS PARA 

REGENERAÇÃO ÓSSEA zyxwvutsrqponmlkjihgfedcbaZYXWVUTSRQPONMLKJIHGFEDCBA

R e sum o 

Atualmente na área de biomateriais dest inados à regeneração óssea, 

existe um interesse no desenvolvimento de materiais capazes de estimular a 

resposta biológica necessária para restabelecer as funções do tecido ósseo em 

caso de perda, falta ou mau funcionamento. A hidroxiapatita (HA, 

Caio(P04zyxwvutsrqponmlkjihgfedcbaZYXWVUTSRQPONMLKJIHGFEDCBA)6(OH)2) que apresenta semelhança com a fase mineral dos ossos e 

dos dentes, é biocompatível e osteocondut iva, e tem excelente afinidade 

química e biológica com os tecidos ósseos. Este trabalho teve como objetivo 

desenvolver biocerâmicas porosas para regeneração óssea util izando a técnica 

réplica da esponja polimérica. Foram util izadas esponjas de poliuretano com 

densidades variadas para a obtenção dos suportes porosos. Os resultados de 

espectroscopia no infravermelho e difração de raios X revelaram a formação da 

HA monofásica e conf irmaram a eficiência da reação de neutralização util izada 

na obtenção da pasta cerâmica. As análises por microscopia eletrônica de 

varredura revelaram suportes com poros interconectados com tamanhos 

variados na ordem de macro (>100um) e microporosidade (1-20um) em menor 

ou maior grau dependendo da densidade da esponja util izada na produção das 

amostras. Estes resultados foram comprovados pela análise de porosimetria de 

mercúrio. Os suportes porosos HAPU-28 destacaram-se por apresentar maior 

porosidade total em comparação com os suportes produzidos com esponja de 

menor densidade (HAPU-20 e HAPU-25) . Os resultados apontam os suportes 

porosos de HA desenvolvidos nesse estudo como materiais em potencial para 

apl icação como substitutos ósseos por apresentarem alta porosidade (>70%), 

composição química, interconectividade e tamanhos dos poros adequados à 

regeneração óssea. 

P a la vra s- cha ve : Biocerâmicas, fosfato de cálcio, regeneração óssea. 
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DEVELOPMENT O F POROUS BIOCERAMICS FOR 

BONE REGENERATION zyxwvutsrqponmlkjihgfedcbaZYXWVUTSRQPONMLKJIHGFEDCBA

ABS T R AC T 

Currently in the area of biomateriais dest ined for bone regeneration, exists an 

interest in the development of materiais capable to stimulate the biological reply 

necessary to reestablish the functions of the bone t issue in loss, lack or bad 

functioning case. The hydroxyapatite (HA, Caio(P0zyxwvutsrqponmlkjihgfedcbaZYXWVUTSRQPONMLKJIHGFEDCBA4 )6 (OH) 2 ) that shows 

similarity with the mineral phase of bone and teeth, it is biocompatible and 

osteoconductive, and has excellent chemical and biological affinity with the 

bone t issue. This study a imed to develop porous bioceramics for bone 

regeneration using the replica of the polymeric sponge technique. Polyurethane 

sponges were used with varying densit ies to obtain the scaffolds. Results of 

infrared spectroscopy and X-ray diffraction analysis revealed the formation of 

the HA monophasic and conf i rmed the efficiency of the neutralization reaction 

used in obtaining the slurry ceramics. Analyses by scanning electron 

microscopy revealed scaffolds with interconnected pores with different sizes on 

the order of macro and microporosity to a lesser or greater degree depending 

on the density of foam used in the production of samples. These results were 

proven by the analysis of the mercury porosimetry. The porous scaffold HAPU-

28 detached by showing higher total porosity compared to scaffold produced 

with sponge of lower density (HAPU-20 and HAPU-25) . The results indicate the 

porous HA scaffolds developed in this study as potential materiais for 

application as bone substitutes to have high porosity (> 70%) , chemical 

composit ion, interconnectivity and pore sizes appropriate to the bone 

regenerat ion. 

Ke y- words: Bioceramics, calcium phosphate, bone regeneration. 
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1-INTRODUÇÃO 

1 .1 . Apre se nta çã o e obje t ivos zyxwvutsrqponmlkjihgfedcbaZYXWVUTSRQPONMLKJIHGFEDCBA

O aumento da expectat iva de vida do homem, como consequência dos 

avanços da medicina, da maior preocupação com a al imentação e do conforto 

gerado pela assim denominada "vida moderna", tem resultado no aumento da 

população de idosos e, consequentemente, das doenças relacionadas à 

velhice. Além disso, os problemas de estrutura óssea, tais como, t rauma, 

degeneração e doenças das mais diversas, que necessitam frequentemente de 

reparo ou reposição cirúrgica, também at ingem indivíduos jovens em sua fase 

mais produtiva, em decorrência de acidentes, notadamente os automobilíst icos 

e os de trabalho (KAWACHI et al. , 2000; HENESS e BEN-NISSAN, 2004). 

Tem sido notável o desenvolvimento dos biomateriais util izados em 

cirurgia ortopédica, t raumatológica e maxilofacial, part icularmente dos 

substitutos ósseos (GUTIERRES et al. , 2006). Estes são definidos como 

materiais naturais ou sintéticos, que encontram aplicação em um vasto 

espectro de implantes médicos e dentários e próteses para reparo, aumento ou 

substituição de tecidos naturais (BONFIELD, 2001). 

As terapias usuais empregando material de enxerto retirado de um sítio 

diferente no paciente (autoenxerto), de outro doador humano (homoenxerto) ou 

de outra espécie viva ou não-viva (hetero ou xenoenxerto) têm sido restringidas 

devido à disponibi l idade l imitada de material, às compl icações cirúrgicas e de 

prejuízo do sítio de colheita, e ao risco de transmissão de doenças (DE 

OLIVEIRA et al . , 2007). 

Os materiais metál icos, cerâmicos e poliméricos facil i taram o salvamento 

de vidas de muitos pacientes e melhoraram profundamente a qual idade de 

vidas de outros indivíduos. A diversidade de apl icações destes materiais 

compreende desde implantes dentários ou de art iculações, como o joelho, 

placas e parafusos ortopédicos, válvulas cardíacas, lentes de contato, 

I 



Introdução zyxwvutsrqponmlkjihgfedcbaZYXWVUTSRQPONMLKJIHGFEDCBA

aparelhos intra-uterinos, fios de sutura, enchimentos para cirurgia plástica, 

entre outros (CORDAS, 2006). 

O setor dos biomateriais é muito dinâmico. A etapa inicial dominada pela 

el iminação dos tecidos ou órgãos danif icados, devido à carência de materiais 

adequados, deu passo a uma etapa muito mais frutífera dominada pela 

substituição dos mesmos. As tendências atuais tendem a regeneração de 

tecidos, o que implica uma revolução no campo dos biomateriais, cr iando uma 

grande demanda para aqueles especialmente projetados e manufaturados para 

regeneração de tecidos em uma área de pesquisa interdisciplinar e em 

expansão, a engenharia de tecidos, que se baseia em conhecimentos das 

áreas de ciência e engenhar ia de materiais, biológica e médica (MORATO, 

2004; DE OLIVEIRA et al . , 2007). 

Os scaffolds servem de suporte para o tecido em crescimento, 

promovendo o reparo, a proliferação e a regeneração do tecido natural, 

reconstruindo e substituindo tecidos danif icados. Portanto, células e 

biomateriais são os componentes principais dos materiais compósitos 

elaborados a partir da engenhar ia de tecidos. Desta maneira, respostas 

celulares que normalmente só ocorrem naturalmente, podem ser induzidas, 

acelerando os processos de cura e/ou reabil i tação. Em longo prazo, as 

tendências apontam ao uso da terapia genética para regenerar tecidos sem 

necessidade de utilizar matrizes (MORATO, 2004). 

A presente pesquisa teve por objetivo desenvolver biocerâmicas porosas 

de fosfato de cálcio para regeneração óssea através da técnica réplica da 

esponja polimérica. Desta forma os objetivos específ icos deste trabalho foram: 

• Produzir e caracterizar estruturalmente suportes porosos (scaffolds) de 

fosfatos de cálcio com diferentes relações Ca/P através da técnica réplica da 

esponja pol imérica; 

• Avaliar a eficiência da reação de neutralização util izada para obtenção 

da pasta cerâmica na formação das fases desejadas; 

• Avaliar a influência do tratamento térmico quanto ao aspecto 

morfológico das fases cerâmicas; zyxwvutsrqponmlkjihgfedcbaZYXWVUTSRQPONMLKJIHGFEDCBA
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• Determinar a relação Ca/P, a fim de conhecer a estequiometr ia do 

material; 

• Produzir e caracterizar suportes porosos de hidroxiapatita uti l izando 

esponjas de poliuretano com densidades var iadas; 

• Avaliar a influência da variação de densidade das esponjas poliméricas 

na estrutura cristalina, distribuição e tamanho de poros. 
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2- REVISÃO DA LITERATURA 

2.1 - Bioma te ria is zyxwvutsrqponmlkjihgfedcbaZYXWVUTSRQPONMLKJIHGFEDCBA

Quando a estrutura biológica de um órgão ou tecido não pode ser 

reparada, a alternativa viável para o restabelecimento das funções normais do 

paciente é repô-la com um implante feito de um biomaterial (BARBANTI et al. , 

2005). Os biomateriais são definidos como materiais naturais ou sintéticos, que 

encontram apl icação em um vasto espectro de implantes médicos e dentários e 

próteses para reparo, aumento ou substituição de tecidos naturais (BONFIELD, 

2001). 

Em função do tempo de permanência no corpo humano, os implantes 

podem ser classif icados em dois grandes grupos, permanentes ou temporários. 

Implantes permanentes quase sempre geram fenómenos crónicos de 

inf lamação, sendo uma resposta t ipicamente benigna a um corpo estranho, 

mas que podem conduzir a compl icações clínicas mais severas, como a 

contração dos tecidos. Os implantes temporários por sua vez, ganharam uma 

importância crescente na área médica desde a década de 1960, sendo 

util izados em um amplo número de apl icações no corpo humano, tais como: 

suturas cirúrgicas, s istemas para l iberação controlada de drogas, stents e 

disposit ivos ortopédicos. Atualmente fazem parte do cotidiano dos centros 

cirúrgicos no mundo inteiro (BARBANTI et al. , 2005). 

Por séculos, quando tecidos tornavam-se doentes ou danif icados, os 

médicos t inham poucos recursos e, portanto a remoção da parte afetada era a 

única alternativa, com óbvias l imitações. A remoção de juntas, vértebras, 

dentes ou órgãos conduziam a uma insignificante melhora na qual idade de 

vida. Contudo, a expectativa de vida humana raramente excedia a diminuição 

progressiva na qual idade dos tecidos, logo a necessidade de substituir as 

partes danif icadas era pequena. Durante o último século a situação mudou 

acentuadamente. A descoberta de anti-sépticos, penicil ina e outros antibióticos, 

tratamento químico da água fornecida, melhora na higiene e vacinação 
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contribuíram para o aumento da expectat iva de vida do homem em países 

desenvolvidos, podendo atualmente alcançar uma faixa de mais de oitenta 

anos (HENCH, 1998). 

As alternativas de transplante e implante criadas para substituição de 

tecidos revolucionaram a medicina a cerca de 30 anos. As significativas 

vantagens dos implantes sobre os transplantes são: disponibi l idade, 

reprodutibi l idade e confiabil idade. Estas características devem ser garantidas 

por adequadas práticas de fabricação, normas internacionais, regras 

governamentais e testes de qual idade que assegurem probabil idade mínima de 

falhas mecânicas dos implantes. Entretanto, a maioria dos implantes apresenta 

problemas de estabil idade interfacial com os tecidos hospedeiros, diferença 

biomecânica do módulo elástico, l iberação de partículas e de manutenção de 

um suprimento de sangue estável. A lém disto, os implantes atuais ainda 

carecem de duas das mais importantes características dos tecidos biológicos: 

capacidade de auto-reparação e modif icação de suas estruturas e 

propriedades para responder a estímulos externos tais como carga mecânica e 

fluxo de sangue (HENCH, 1998). As tendências atuais tendem a regeneração 

de tecidos, o que implica uma revolução no campo dos biomateriais (MORATO 

et al. , 2004). A Figura 2.1 apresenta a evolução dos biomateriais. zyxwvutsrqponmlkjihgfedcbaZYXWVUTSRQPONMLKJIHGFEDCBA

O passado: remoção dos tecidos 

O presente: substituição do? tecido? 

transplantes zyxwvutsrqponmlkjihgfedcbaZYXWVUTSRQPONMLKJIHGFEDCBAimpla nte ç 

fixação fixação firiçào cem 
biolcaci bio.iavr. uineac 

O futuro: regeneração do: tecido? 

Engenharia 
de Tecidos 

Materiais Bioarivos 
Regenéi^irivos 

Figura 2.1 - Evolução dos Biomateriais. 

Fonte: HENCH, 1998. 
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Entre as características que um biomaterial deve apresentar salienta-se 

a necessidade de ter um comportamento mecânico adequado à função que 

desempenha e ser inerte do ponto de vista químico e biocompatível com o 

organismo. De uma forma resumida, pode definir-se um biomaterial compatível 

como aquele que não influencia negat ivamente o seu ambiente biológico, ou 

seja, não deverão ser observadas reações tóxicas, alérgicas ou 

carcinogênicas. As propriedades físicas do material não deverão ser afetadas 

durante a sua util izaçãozyxwvutsrqponmlkjihgfedcbaZYXWVUTSRQPONMLKJIHGFEDCBA in vivo (LACERDA et al . , 2006). A resistência à 

corrosão e degradação está int imamente relacionada com a qual idade e 

comportamento do implante no hospedeiro, tornando-se necessário um bom 

conhecimento das suas características e consequências do uso em longo 

prazo, assim como a resposta do hospedeiro ao mesmo, dependendo da 

aval iação do desempenho desse material destas duas vertentes (CORDAS, 

2006). 

Ass im, estas característ icas, do ponto de vista da apl icação clínica, 

podem ser representadas pela sua biofuncionalidade e biocompatibi l idade 

(GUTIERRES et al . , 2006). Outros fatores também estão envolvidos, tais como, 

o design, a técnica util izada na cirurgia e a saúde do paciente. A forma, o 

tamanho e as propriedades física e química do biomaterial podem determinar 

var iações na intensidade e no tempo do processo de inf lamação ou 

cicatrização (RATNER, 1996). 

Uma sequência de eventos locais ocorre em termos de reposta biológica 

quando da implantação de um biomaterial. Inicialmente ocorre a formação de 

um hematoma, com uma resposta de tipo inflamatória com formação de água e 

gl icoproteínas, que revestem e aderem ao implante. Por quimiotact ismo, 

numerosas células são recrutadas para o local, tais como os neutrófi los, 

eosinófi los, monócitos e macrófagos. Estas últ imas, além da sua atividade 

fagocít ica, est imulam a ação dos linfócitos, f ibroblastos, osteoclastos e células 

pol imorfonucleares. Seguidamente, inicia-se a angiogênese, com a migração e 

proliferação de células endoteliais que vão formar uma rede de capilares que 

constituirá o suporte vascular da zona. Por f im, devido à ação de citocinas e de 

diversos fatores de crescimento vai ocorrer um processo de diferenciação das 
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células mesenquimatosas pluripotenciais com a formação de matriz óssea e de 

osso imaturo. Este processo encerra com a maturação e remodelação óssea 

(GUTIERRES et al. , 2006). A sequência resumida dos eventos locais que 

ocorrem, relativos à reposta do meio biológico quando da realização do 

implante, estão descritos na Figura 2.2. zyxwvutsrqponmlkjihgfedcbaZYXWVUTSRQPONMLKJIHGFEDCBA

F e rime nto 

I 
I nfla ma çã o a guda 

i 
I nfla ma çã o crónica 

1 
G ra nula çã o do te cido 

1 

R e a çã o do impla nte 

F ibrose 

Figura 2.2 - Sequência de eventos locais ocorridos após a colocação de implante. 
Fonte: FOOK, 2005 

Vários biomateriais têm sido desenvolvidos para preencher e reconstruir 

defeitos ósseos: coral natural, osso desmineral izado poroso de or igem bovina, 

matriz óssea desmineral izada de origem humana (DBM), cerâmicas vítreas 

bioativas e cerâmicas de fosfato de cálcio, tais como, a hidroxiapatita, B-fosfato 

tricálcio ou fosfato de cálcio bifásico. Todos esses materiais são biocompatíveis 

e osteocondut ivos, guiando o tecido ósseo das extremidades em direção ao 

centro do defeito (DACULSI , 2004). 

Uma série de fatores tem incentivado o desenvolvimento de novos 

biomateriais com comportamento superior e para novas apl icações. Dentre 

esses fatores, destaca-se: fraco desempenho dos materiais util izados 

atualmente que são projetados para executarem suas funções por um período 

máximo de 10 anos (com o aumento do tempo de vida médio da população, 
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torna-se necessário o desenvolvimento de biomateriais com propriedades 

superiores e capazes de cumprir suas atividades por tempos mais 

prolongados); necessidade de se reduzir o número de cirurgias de revisão 

dest inadas a substituir implantes danif icados; necessidade de se atender a 

uma crescente demanda interna do produto e de se reduzir o custo dos 

materiais envolvidos; falta de doadores para transplantes (SILVA JÚNIOR e 

ORÉFICE, 2001). 

A diversidade das apl icações dos biomateriais, assim como, o amplo 

espectro de sua composição química e a necessidade de formas e morfologias 

apropriadas para sua uti l ização, faz da pesquisa nesta área do conhecimento 

um trabalho de característica eminentemente interdisciplinar, envolvendo 

fatores que def inem o sucesso de suas apl icações, tais como: rotas de síntese, 

processamento em formas variadas, qual idade e esteri l idade clínica e resposta 

do tecido hospedeiro (KAWACHI et al . , 2000). zyxwvutsrqponmlkjihgfedcbaZYXWVUTSRQPONMLKJIHGFEDCBA

2.2 - B ioce râ mica s 

As cerâmicas são materiais formados de elementos metál icos e não-

metálicos unidos por l igações iónicas e/ou covalentes. Assim como os metais, 

as l igações interatômicas nas cerâmicas resultam em estruturas cristalinas 

tr idimensionais com alto fator de empacotamento. Em contraste à ligação 

metál ica, os elétrons em ligações iónicas e covalentes estão localizados entre 

os íons/átomos. Consequentemente, as cerâmicas são t ipicamente isolantes 

elétricos e térmicos. A natureza das l igações também torna as cerâmicas duras 

e frágeis, devido a uma inibição do deslocamento dos planos decorrente da 

repulsão entre as cargas (DEE et al . , 2002; FOOK, 2005). 

O uso das cerâmicas com propriedades específ icas para apl icações 

médicas vem expandindo desde 1970. As apl icações iniciais foram 

concentradas em superfícies cerâmicas lisas que geravam uma pequena 

reação com tecidos hospedeiros. Estas, assim chamadas cerâmicas bioinertes 

desfrutaram do sucesso clínico, part icularmente na Europa. Pode-se dizer que, 
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com o uso de cerâmicas bioinertes, iniciou-se uma revolução na indústria 

cerâmica (SANTOS, 2002). 

Portanto, são denominadas biocerâmicas a classe das cerâmicas 

usadas para o reparo e reconstrução de partes doentes ou danif icadas do 

sistema esquelético do corpo humano, que é composto de ossos, juntas e 

dentes (THAMARAISELVI e RAJESWARI , 2004). Elas também são usadas 

para substituir partes do sistema cardiovascular, especialmente válvulas 

cardíacas. Outras apl icações clínicas compreendem reparo cranial, implantes 

otolaringológicos, reconstrução maxilofacial, implantes dentários, l igamentos e 

tendões artificiais (SANTOS, 2002). 

Para que as cerâmicas possam ser consideradas como biocerâmicas 

devem apresentar ou exceder as propriedades listadas na Tabela 2.1 

(BILLOTTE, 2006). 

Tabela 2.1 - Propriedades Desejadas de Biocerâmicas Implantáveis. 

1. Deve ser não-tóxica. 

2. Deve ser não-carcinógena. 

3. Deve ser não-alérgica. 

4. Deve ser não-inflamatória. 

5. Deve ser biocompatível. 

6. Deve ser biofuncional durante sua permanência no hospedeiro. 

Fonte: BILLOTTE, 2006. 

As biocerâmicas podem pertencer a três grandes categorias 

dependendo da interação que apresentem com o tecido vivo:zyxwvutsrqponmlkjihgfedcbaZYXWVUTSRQPONMLKJIHGFEDCBA a) bioinertes, que 

são materiais que não interagem com os sistemas biológicos, b) bioativos, que 

são materiais duráveis que podem interagir superf icialmente com tecidos 

próximos e c) biodegradáveis, que são solúveis e reabsorvíeis (eventualmente 

substi tuem ou se incorporam ao tecido com o qual está em contato) 

(MARQUEZ, 2005). 

No primeiro grupo estão os óxidos estáveis de metais, tais como, o óxido 

de alumínio, óxido de titânio, óxido de nióbio e óxido de zircônio, aluminato de zyxwvutsrqponmlkjihgfedcbaZYXWVUTSRQPONMLKJIHGFEDCBA
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cálcio, t itanato de cálcio, porcelana, cerosium ( M g A I 2 0 4 + C a A I 2 S i 2 0 3 + A l 2 0 3 ) e 

as várias formas de carbono (pirolítico, vítreo e depositado por vapor). No 

segundo grupo encontram-se os biovidros e biocerâmicas (materiais 

compostos basicamente de S i 0 2 , CaO, P 2 0 5 e N a 2 0 em diferentes proporções) 

e os fosfatos de cálcio (hidroxiapatita - Ca i 0 (POzyxwvutsrqponmlkjihgfedcbaZYXWVUTSRQPONMLKJIHGFEDCBA4 ) 6 (OH) 2 e TCP -fosfato tricálcio 

- C a 3 ( P 0 4 ) 2 . E no terceiro grupo destacam-se o gesso ( C a S 0 4 . 1 / 2 H 2 0 ) e 

fosfatos e aluminatos de cálcio ( C a O . P 2 0 5 , 3 C a O . P 2 0 5 , C a H 4 ( P 0 4 ) 2 . H 2 0 , 

C a O . A I 2 0 3 ) . A fronteira entre o segundo e o terceiro grupos é ténue, pois 

alguns materiais, como os fosfatos de cálcio, por exemplo, podem tanto se 

comportar como cerâmica de superfície ativa como serem totalmente 

reabsorvidos, em função do tempo e da razão Ca/P (MARIOLANI et al. , 1993). 

Nas últ imas duas décadas, os avanços notáveis no campo dos 

biomateriais conduziram ao desenvolvimento dos biovidros e biocerâmicas de 

várias composições para o reparo ósseo e apl icações de próteses (SINHA et 

al. , 2001). Tradicionalmente, a fragil idade, a baixa resistência à fratura e a 

baixa resistência ao impacto limitam as apl icações dos materiais cerâmicos. 

Entretanto, um forte interesse no uso de cerâmicas para apl icações em 

engenharia biomédica foi desenvolvido no f im de 1960. Novas cerâmicas, com 

propriedades melhoradas, contr ibuíram para aumentar as possibi l idades de uso 

das cerâmicas na biomedicina e seu uso tornou-se mais amplo desde então. A 

baixa reatividade química das cerâmicas, sua alta resistência à compressão e 

sua melhor estética, f izeram com que esses materiais começassem a ser 

usados em implantes odontológicos. Em seguida seu uso estendeu-se as 

apl icações ortopédicas (AZA et al. , 2005). zyxwvutsrqponmlkjihgfedcbaZYXWVUTSRQPONMLKJIHGFEDCBA

2.2.1 - F osfa tos de C á lcio 

As cerâmicas de fosfato de cálcio têm merecido lugar de destaque entre 

as denominadas biocerâmicas por não apresentarem toxicidade local ou 

sistémica (biocompatibi l idade), ausência de respostas a corpo estranho ou 
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inf lamações, aparente habil idade em interagir com o tecido hospedeiro e se 

assemelham à composição do osso (SANTOS, 2005). 

Dentre as suas apl icações esses materiais têm sido amplamente 

util izados em apl icações que requeiram baixa ou nenhuma sustentação. Em 

cirurgias ortopédicas, essas cerâmicas têm sido usadas para preenchimento de 

defeitos ósseos em consequência da remoção de ossos doentes ou 

defeituosos (MIAO, 2004). Recobrimentos densos ou porosos de cerâmica de 

fosfato de cálcio são frequentemente apl icados em materiais de boa resistência 

mecânica para f ixação biológica ou osseointegração de implantes de 

sustentação como hastes de quadril e raízes de dentes artificiais, tais como os 

substratos metál icos. Cerâmicas porosas de fosfato de cálcio estão também 

desempenhando um importante papel no tratamento de problemas ósseos com 

o desenvolvimento da engenhar ia de tecido, que envolve o cultivo de células 

apropriadas dentro de cerâmicas porosas (scaffolds) e o implante desses 

scaffolds dentro do corpo hospedeiro para completar o processo de 

regeneração do tecido (MIAO, 2004). 

Entre esses materiais, a hidroxiapatita (HA), fosfato tricálcio (TCP), 

HA/TCP e cimentos de fosfato de cálcio têm sido bastante empregados em 

sistemas de l iberação controlada de fármacos ou como arcabouço (scaffold) 

para tecidos celularizados. Ambas as áreas são novíssimas, com inter e 

transdiscipl inaridades (SOARES, 2005; MIAO, 2004). Cerca de 6 0 % em peso 

do osso é composto de HA - C a i o ( P 0 zyxwvutsrqponmlkjihgfedcbaZYXWVUTSRQPONMLKJIHGFEDCBA4 ) 6 ( O H ) 2 e portanto é evidente o porque da 

HA e dos fosfatos de cálcio relacionados (a-TCP e B-TCP) estarem em intensa 

investigação como os maiores componentes dos scaffolds para a engenharia 

de tecido ósseo (REZWAN et al , 2 0 0 6 ) . 

De forma geral, as biocerâmicas de fosfato de cálcio têm sido estudadas 

segundo os seguintes aspectos: comportamento em estudoszyxwvutsrqponmlkjihgfedcbaZYXWVUTSRQPONMLKJIHGFEDCBA in vivo e 

comportamento da interface fosfato de cálcio/soluções iónicas. Estes estudos 

têm por objetivo investigar o comportamento destes materiais quando em 

contato com os fluidos presentes no organismo humano e, f inalmente aspectos 

relacionados às variações da estrutura cristalina e da composição destes 
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materiais, representados principalmente pela razão Ca/P, cristalinidade e 

presença de outros íons a lém dos íons cálcio e fosfato (BERTAZZO, 2004). 

Os fosfatos de cálcio para apl icação biológica podem ser definidos a 

partir da relação atómica entre os átomos de cálcio e fósforo - Ca/P. Esta 

relação varia de 0,5 a 2,0 e formam diferentes fases conforme Tabela 2.2. 

Tabela 2. 2 - Fórmula e razão Ca/P das fases de apatita. zyxwvutsrqponmlkjihgfedcbaZYXWVUTSRQPONMLKJIHGFEDCBA

C a /P Nome Fórmula 

2,0 Fosfato Tetracálcico (TeCP) C a 4 0 ( P 0 4 ) 2 

1,67 Hidroxiapatita (HA) Ca 1 0 (PO 4 ) 6 (OH) 2 

1,5 Fosfato de Cálcio Amorfo (ACP) Ca 3 (P0zyxwvutsrqponmlkjihgfedcbaZYXWVUTSRQPONMLKJIHGFEDCBA4 ) 2 • n H 2 0 
1,5 Fosfato Tricálcico (a, a ' , B, y) (TCP) Ca 3 (P0 4 ) 2 

1,33 Fosfato Octacálcico (OCP) Ca 8 H 2 (P0 4 ) 6 . 5H 2 0 
1,0 Fosfato Dicálcio Dihidratado (DCPD) CaHP0 4 . 2H 2 0 
1,0 Fosfato Dicálcio (DCP) CaHP0 4 

1,0 Pirofosfato de Cálcio (CPP) C a 2 P 2 0 7 

1,0 Pirofosfato de Cálcio Dihidratado (CPPD) C a 2 P 2 0 7 . 2 H 2 0 
0,7 Fosfato Heptacálcico (HCP) C a 7 ( P 5 0 1 6 ) 2 

0,67 Dihidrogênio Fosfato Tetracálcico (TDHP) Ca 4 H 2 P60 2 o 
0,5 Fosfato Monocálcico Monohidratado (MCPM) C a ( H 2 P 0 4 ) 2 . H 2 0 

0,5 Metafosfato de Cálcio (a, p, y) (CMP) Ca(P0 3 ) 2 

Fonte: AOKI, 1991. 

De forma genérica, as biocerâmicas de fosfato de cálcio degradam, com 

uma velocidade dada pela seguinte ordem: C a H P 0 4 . 2 H 2 0 > C a H P 0 4 > 

C a 8 H 2 ( P 0 4 ) 6 . 5 H 2 0 > C a 3 ( P 0 4 ) 2 > C a i 0 ( P O 4 ) 6 ( O H ) 2 . A reabsorção do material 

que representa esta degradação é causada pela dissolução, que depende do 

produto de solubil idade do material e do pH local no meio fisiológico, pela 

desintegração física em partículas menores e, ainda, por fatores biológicos, 

como a fagocitose, a presença de leucócitos e de mediadores químicos que 

causam a redução do pH local (KAWACHI et al. , 2000) . Para Ca/P < 1 , a acidez 

e a solubil idade são extremamente altas, e ambos os parâmetros decrescem 

substancialmente para relações Ca/P próximas de 1,67, que é o valor da 

hidroxiapatita estequiométr ica, C a 1 0 ( P O 4 ) 6 ( O H ) 2 (VALLET-REGÍ e GONZÁLEZ-

12 
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CALBET, 2004). A velocidade de reabsorção pode aumentar com o aumento 

da área superficial ( A p ó > A s ó | j d 0 poroso > A s ó | j d o denso), com o decréscimo da 

cristalinidade e no caso da hidroxiapatita, pela substituição de C 0 3
2 " nos sítios 

de fosfato e hidroxila e por M g 2 + , S r 2 " nos sítios de cálcio (KAWACHI et al. , 

2000). 

Estas cerâmicas podem ser produzidas por uma série complexa e 

demorada de reações de síntese uti l izando, principalmente, hidróxido ou 

carbonato de cálcio e ácido fosfórico. Ao final dessas reações de síntese, 

obtêm-se as cerâmicas na forma de um pó, isto é, constituídas por um 

aglomerado de partículas em simples justaposição, mantidas juntas por 

l igações muito fracas, resultando baixas propriedades mecânicas (ROSA et al. , 

2000). A síntese do fosfato de cálcio tem sido realizada por diferentes métodos, 

tais como: precipitação em soluções aquosas, reações no estado sólido, 

métodos hidrotérmicos, processo sol-gel, e mais recentemente, micro emulsão 

(FINISIE et a l . ,2001) . zyxwvutsrqponmlkjihgfedcbaZYXWVUTSRQPONMLKJIHGFEDCBA

2 .2 .1 .1 . H idroxia pa tita e outros fosfa tos 

A parte mineral dos ossos e dentes é constituída de uma forma cristalina 

de fosfato de cálcio similar a hidroxiapatita cuja estrutura química é 

representada pela fórmula [Cai 0 (POzyxwvutsrqponmlkjihgfedcbaZYXWVUTSRQPONMLKJIHGFEDCBA4 )6 (OH) 2 ] (VITAL et al. , 2006; BILLOTTE, 

2000). A principal di ferença entre a hidroxiapatita sinterizada e o mineral osso é 

a sua alta cristalinidade e a ausência de carbonato. Isto resulta em uma taxa de 

biodegradação menor em comparação com o mineral ósseo nanocristalino 

(TADIC, 2003). A Figura 2.3 apresenta a rede cristalina da hidroxiapatita. 

Dentre as cerâmicas de fosfato de cálcio, a hidroxiapatita é a mais 

difundida (VITAL et al. , 2006). Essa cerâmica é termodinamicamente estável 

em pH fisiológico e participa at ivamente das l igações ósseas, formando forte 

ligação química com o tecido ósseo (VAZ et al. , 2006; ROSSI et al. , 2006). 

13 
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Figura 2.3 - Estrutura cristalina da hidroxiapatita. 

Fonte: VALLET-REGÍ e GONZÁLEZ-CALBET, 2004. 

A famíl ia apatita desse mineral, cuja fórmula geral é [ A i zyxwvutsrqponmlkjihgfedcbaZYXWVUTSRQPONMLKJIHGFEDCBA0 ( B O 4 ) 6 X 2 ] , 

cristaliza dentro de pr ismas hexagonais rômbicos com dimensões da célula 

unitária a = 9.432 Á ezyxwvutsrqponmlkjihgfedcbaZYXWVUTSRQPONMLKJIHGFEDCBA c = 6.881 Á. Diversos elementos podem ocupar os sítios 

A, B e X como mostra a Tabela 2.3 (AOKI, 1991). 

Tabela 2.3 - Grupos substituintes dos sítios da apatita. 

Sítios E lementos substituintes 

A Ca, Sr, Ba, Cd, Pb, etc 

B P, V, As, S, Si, Ge, C 0 3
2 \ etc 

X F, Cl, OH, 0 , Br, C0 3
2 " , etc 

Fonte: AOKI, 1991 

Essa similaridade química com a fase mineral dos tecidos ósseos tornou 

a hidroxiapatita um dos materiais mais biocompatíveis conhecidos, favorecendo 

o crescimento ósseo para os locais em que ela se encontra (osteocondutor), 

estabelecendo l igações entre a hidroxiapatita e o tecido ósseo (bioativo), 

14 
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permit indo a proliferação de f ibroblastos, osteoblastos e outras células ósseas, 

sendo que as células não dist inguem entre a hidroxiapatita e a superfície 

óssea, o que indica a grande similaridade química superficial (VOLKMER et al. , 

2006). A superfície da hidroxiapatita permite a interação de l igações do tipo 

dipolo, fazendo com que moléculas de água e também, proteínas e colágeno 

sejam adsorvidos na superfície induzindo assim, a regeneração tecidual 

(SALEH et al. , 2004). 

Além da hidroxiapatita, outros materiais são usados em apl icações 

médicas, como é o caso da cerâmica alumina e da zircônia. Estes últ imos 

materiais são estáveis a altas temperaturas, tendo propriedades mecânicas 

superiores aos dos fosfatos de cálcio, tais como, resistência à corrosão, baixo 

coeficiente de fr icção, grande resistência ao desgaste, dureza e resistência a 

propagação de fraturas. Entretanto, não possuem a mesma eficiência na 

integração com o tecido ósseo que os fosfatos cerâmicos (ROSSI et al. , 2006). 

Vidros bioativos, que possuem em sua composição fosfatos e óxidos de 

silício, cálcio, sódio, entre outros elementos, const i tuem também biomateriais 

com grande atividade biológica e compatibi l idade com o tecido ósseo. 

Recentemente, tem-se procurado estimular a bioatividade e a 

biocompatibi l idade dos fosfatos de cálcio, combinando-os com vidros bioativos 

e com substâncias orgânicas como o colágeno e as proteínas. Esses 

procedimentos de bioengenharia v isam utilizar esses sistemas combinados 

para acelerar a regeneração dos tecidos duros (ROSSI et al. , 2006). 

Recentemente, há um crescente interesse no desenvolvimento de 

cerâmicas de fosfato de cálcio bifásico HA/B-TCP como materiais para 

scaffolds visto que são mais eficazes na regeneração ou reparo ósseo do que a 

forma pura da HA ou do B-TCP, e possuem uma taxa de degradação 

controlada em determinadas condições (RAMAY e ZANG, 2004). 

O fosfato tricálcio (TCP) é um fosfato de cálcio baseado em material 

sintético que forma uma ligação bioativa com o osso natural. Comparado com a 

hidroxiapatita, o TCP tem uma menor razão cálcio-fósforo, que aumenta a taxa 

de degradação quando a cerâmica é colocada em um ambiente biológico. O 

TCP degrada quando no corpo e os produtos são reabsorvidos pelo tecido zyxwvutsrqponmlkjihgfedcbaZYXWVUTSRQPONMLKJIHGFEDCBA
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vizinho. A absorção da matriz pode expor superfícies ao tecido ou liberar 

materiais combinados, tais como, antibióticos ou fatores de crescimento em 

liberação controlada de drogas. A razão mais comum para o uso dessa classe 

de matrizes, no entanto, tem sido alterar as propriedades mecânicas em função 

do tempo e a dissolução completa, el iminando o interesse na 

biocompatibi l idade em longo prazo (SEELEY et al, 2007). zyxwvutsrqponmlkjihgfedcbaZYXWVUTSRQPONMLKJIHGFEDCBA

2.3 - T e cido ósse o: F unçã o e E strutura 

O tecido ósseo é o constituinte principal do esqueleto, serve de suporte 

para as partes moles e protege os órgãos vitais, como os contidos nas caixas 

craniana e torácica e no canal raquidiano. Aloja e protege a medula óssea, 

formadora das células do sangue (JUNQUEIRA e CARNEIRO, 2004). 

Determina a direção e a extensão dos movimentos do corpo. O osso atua como 

um ponto de ancoragem para a maior parte dos músculos esquelét icos e 

l igamentos. Quando os músculos contraem, os ossos longos agem como 

alavancas, e as juntas funcionam como eixos, originando o movimento do 

corpo (PARK et al. , 2006). Atua como uma parte importante na homeostase de 

cálcio, visto que 9 9 % deste mineral encontrado em todo organismo, está 

presente no tecido ósseo, o qual atua como um verdadeiro reservatório de 

cálcio (KAPANEN, 2002; MORAES JÚNIOR, 2002). 

O osso humano é um material compósito constituído de fase orgânica e 

inorgânica. A fase mineral compreende 60 -70% do peso do tecido ósseo de um 

fosfato de cálcio apatít ico, denominado hidroxiapatita carbonatada (SINHA et 

al. , 2001). A fase orgânica é composta de matéria orgânica e água. A maior 

parte dessa matéria orgânica é colágeno. Suas moléculas são l igadas 

formando cadeias l ineares que estão em rotação organizadas em forma de 

fibras, originando estruturas macroscópicas var iadas (Figura 2.4). Entre as 

moléculas do colágeno há pequenos compart imentos vazios intersticiais, 

espaçados regularmente, onde os nanocristais apatít icos são depositados, em 

um processo de biomineral ização controlado envolvendo mais de 200 proteínas 
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ácidas diferentes. Essas proteínas agem como inibidores, nucleadores ou 

suportes para o crescimento epitaxial de nanocristais ancorados no colágeno 

(VALLET-REGÍ e GONZÁLEZ-CALBET, 2004). O tamanho dos cristais ósseos 

reportado na literatura apresenta valores variando de 30-50nm de 

comprimento, 15-30nm de largura e 2-1 Onm de espessura (OLSZTA et al, 

2007). 

Figura 2.4 - Osso cortical e osso trabecular. Arranjo da hidroxiapatita carbonatada e colágeno 

na formação dos tecidos duros. Fonte: VALLET-REGÍ e GONZÁLEZ-CALBET, 2004. 

Os ossos são caracterizados por sua composição, estrutura cristalina, 

morfologia, tamanho de partícula e orientação (VALLET - REGÍ e GONZÁLEZ-

CALBET, 2004). A composição do tecido ósseo varia com a espécie, a idade, o 

tipo estrutural e se este foi ou não acometido por a lguma doença (TAKAMORI , 

2004). zyxwvutsrqponmlkjihgfedcbaZYXWVUTSRQPONMLKJIHGFEDCBA
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Do ponto de vista histológico, o osso é um tecido conjuntivo mineralizado 

muito vascularizado e inervado, que está estruturado em lâminas de matriz 

osteóide calcif icada. A disposição destas lâminas é que determina se o osso é 

cortical ou esponjoso. O osso cortical ou compacto se estrutura em condutos 

de Havers recobertos por lâminas em disposição concêntr ica onde estão 

situados os osteócitos e é caracterizado por pouca atividade metaból ica e 

poucas células. O osso esponjoso ou trabecular é constituído por lâminas 

ósseas em forma de rede que delimita cavidades areolares em cujo interior se 

encontra a medula óssea, tendo a função de receber cargas e responder 

rapidamente às necessidades fisiológicas (FERNÁNDEZ-TRESGUERRES-

HERNÁNDEZ -GIL et al. , 2006; MORAES JÚNIOR, 2002). 

A Tabela 2.4 apresenta as propriedades mecânicas dos tecidos ósseos. 

Tabela 2.4 - Propriedades Mecânicas dos Tecidos Ósseos. zyxwvutsrqponmlkjihgfedcbaZYXWVUTSRQPONMLKJIHGFEDCBA

Tecidos Resistência à Resistência à M ódulo de 

Ósseos Compressão Tração (MPa) Elasticidade (GPa) 

(MPa) 

Tíbia 159 140 18,1 

Fémur 167 121 17,2 

Rádio 114 149 18,6 

Húmero 132 130 17,2 

Cervical 10 3,1 0,23 

Lombar 5 3,7 0,16 

Fonte: KATTI, 2004 

As propriedades mecânicas do osso resultam da combinação da dureza 

da fase inorgânica e da resistência da fase orgânica. Esta superposição de 

materiais heterogéneos com propriedades inteiramente diferentes resulta na 

formação de um nanocompósi to, no qual as propriedades físicas superam as 

dos componentes individuais. O osso pode remodelar-se e adaptar-se ao 

esforço mecânico apl icado, isto é, a apl icação de uma tensão mais elevada 

resulta em um osso mais denso (KATTI, 2004). 
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Além dos componentes orgânico e inorgânico, o tecido ósseo é um tipo 

de tecido conjuntivo formado por células e material extracelular calcif icado, a 

matriz óssea. As células são os osteoblastos, osteoclastos e osteócitos, 

conforme Figura 2.5 (JUNQUEIRA e CARREIRO, 2004). As células ósseas se 

localizam dentro do próprio tecido ósseo ou no estroma conjuntivo da medula 

óssea, rico em células mesenquimais pluripotenciais indiferenciadas 

(FERNANDEZ -TRESGUERRES-HERNÁNDEZ -GIL et al. , 2006). zyxwvutsrqponmlkjihgfedcbaZYXWVUTSRQPONMLKJIHGFEDCBA

- O ste obla stos 

Os osteoblastos são células ósseas responsáveis pela produção 

do tecido ósseo, uma vez que são capazes de produzir a matriz óssea ou 

osteóide, além de concentrar fosfato de cálcio, participando da mineral ização 

da matriz. São células grandes (20 -30 um), de forma poliédrica, com 

ci toplasma basófi lo e com um aparato de Golgi e um retículo endoplásmico 

rugoso de tamanho considerável (JUNQUEIRA e CARREIRO, 2004; T O R O , 

2005; FERNANDEZ -TRESGUERRES-HERNÁNDEZ -GIL et al. , 2006). 

- O ste ócitos 

Os osteócitos são as células ósseas definit ivas, representando a 

população de células viventes estáveis com tarefa de manter o osso como um 

tecido vivo. São as células mais abundantes do osso (10 vezes mais que os 

osteoblastos). Possuem forma estrelada e seu corpo se localiza no interior de 

lacunas ou osteoplasmas (TORO, 2005; FERNÁNDEZ-TRESGUERRES-

HERNÁNDEZ -GIL et a l . , 2006). 
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- O ste ocla stos zyxwvutsrqponmlkjihgfedcbaZYXWVUTSRQPONMLKJIHGFEDCBA

Os osteoclastos são as células ósseas responsáveis pela reabsorção do 

tecido ósseo. Trata-se de células grandes (100 um), móveis, mult inucleadas, 

ricas em mitocôndrias e vacúolos (TORO, 2005; FERNÁNDEZ-

TRESGUERRES-HERNÁNDEZ -GIL et al. , 2006). 

As células ósseas citadas ac ima estão representadas na Figura 2.5. 

Osteoblasto 

Osteócito 
Osteoclasto 

Figura 2.5 - Células do tecido ósseo. 

2.4 - R e ge ne ra çã o ósse a 

A perda de um tecido ou parte dele leva o organismo a tentar substituí-lo 

da melhor maneira e, se possível, com um tecido semelhante ao original, isto é, 

respeitando o máximo da anatomia e recuperando ao mesmo tempo o máximo 

da funcional idade do osso. O osso é um tecido dinâmico em constante 

formação e reabsorção. Este fenómeno equil ibrado, denominado processo de 

remodelagem, permite a renovação de 5-15% do osso total ao ano em 

condições normais apresentando, portanto, grande potencial de regeneração; 

entretanto, em casos de perda extensa devido a t raumas, tumores, infecções, 

e t c , isso não acontece (OLIVEIRA et al. , 2003; T O R O , 2005). 
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A atividade das células de degradação ou reabsorção - os osteoclastos 

- e de formação - os osteoblastos - está constantemente renovando tecido 

ósseo velho ou danif icado. Os sinais gerados pela necessidade de cálcio e a 

necessidade de substituição de tecido ósseo velho, recrutam os precursores 

dos osteoclastos. Durante o período de aproximadamente um mês, os 

osteoclastos escavam um ponto de reabsorção criando um ambiente ácido 

para desmineral izar o osso e l iberando enzimas que degradam a matriz 

orgânica (Figura 2.6-a). Os osteoblastos chegam na sequência, produzindo as 

proteínas da matriz óssea e facil i tando a calcif icação do osso. Os osteoblastos 

levam aproximadamente três meses para preencher a cavidade cr iada pelos 

osteoclastos (Figura 2.6-b). O processo metaból ico completo, i lustrado na 

Figura 2.6, é chamado de "turnover" ou " remodelagem" óssea (FISHER, 2007). 

b) 

Figura 2.6 - Remodelagem óssea: a) Processo de reabsorção óssea; 

b) Processo de formação óssea. zyxwvutsrqponmlkjihgfedcbaZYXWVUTSRQPONMLKJIHGFEDCBA
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Em adultos jovens e saudáveis, a quant idade de osso formado está em 

equilíbrio com a de osso reabsorvido. Com a idade, entretanto, esse balanço 

muda a favor da reabsorção óssea, podendo levar a doenças como a 

osteoporose, caracter izada pela redução da massa bem como pela 

deterioração da arquitetura do tecido ósseo (TAKAMORI , 2004). 

O material ósseo-substi tuto ideal deve aliar biocompatibi l idade, 

previsibil idade, apl icação clínica, ausência de riscos transoperatórios e 

sequelas pós-operatórias mínimas. Apesar de ainda não existir um material que 

preencha todos esses requisitos, uma grande var iedade de opções de 

materiais para enxertos ósseos foi desenvolvida, associada aos avanços nos 

conhecimentos científ icos e tecnológicos nessa área (OLIVEIRA et al. , 2003). 

Para que haja regeneração óssea são requeridos 4 componentes: um 

sinal morfogenético, células hospedeiras que respondam ao sinal, um 

carreador apropriado deste sinal que o possa entregar aos locais específ icos e 

sirva assim como um suporte para o crescimento das células responsivas do 

hospedeiro e um leito viável e bem vascularizado (SAKATA et al . , 2004). 

Os mecanismos fisiológicos envolvidos no processo de formação de 

tecido ósseo podem ocorrer de maneiras distintas, a osteogênese, a 

osteocondução e a osteoindução. 

Os materiais osteogênicos referem-se a materiais orgânicos capazes de 

estimular a formação de osso diretamente a partir de osteoblastos. Os 

materiais osteocondutores (geralmente inorgânicos) permitem a aposição de 

um novo tecido ósseo na sua superfície, requerendo a presença de tecido 

ósseo pré-existente como fonte de células osteoprogenitoras. Os 

osteoindutores são aqueles capazes de induzir a diferenciação de células 

mesenquimais indiferenciadas em osteoblastos ou condroblastos, aumentando 

a formação óssea no local ou mesmo est imulando a formação de osso em um 

sítio heterotópico (SICCA et al. , 2000). 

As técnicas util izadas para regeneração óssea incluem tanto a util ização 

de enxertos de origem animal ou humano, como de materiais sintéticos 

(polímeros e cerâmicas principalmente) na forma de cimentos, grânulos ou 

estruturas tr idimensionais para engenhar ia de tecidos (TORO, 2005). zyxwvutsrqponmlkjihgfedcbaZYXWVUTSRQPONMLKJIHGFEDCBA
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2.5. E nge nha ria de T e c idos zyxwvutsrqponmlkjihgfedcbaZYXWVUTSRQPONMLKJIHGFEDCBA

A técnica, conhecida comozyxwvutsrqponmlkjihgfedcbaZYXWVUTSRQPONMLKJIHGFEDCBA Engenharia de Tecidos, área científica em 

contínua expansão, consiste na regeneração de órgãos e tecidos vivos, através 

do recrutamento de tecido do próprio paciente, que são dissociados em células 

e estas cult ivadas sobre suportes biológicos ou sintéticos, conhecidos como 

scaffolds (suportes, matrizes tr idimensionais, arcabouços, estruturas, e t c ) , 

para então serem reinseridos no paciente (BARBANTI et al, 2005). 

De uma forma geral, a preparação dos produtos da engenharia de 

tecidos segue as seguintes etapas (Figura 2.7): zyxwvutsrqponmlkjihgfedcbaZYXWVUTSRQPONMLKJIHGFEDCBA

Cultura dc Células zyxwvutsrqponmlkjihgfedcbaZYXWVUTSRQPONMLKJIHGFEDCBA
uizyxwvutsrqponmlkjihgfedcbaZYXWVUTSRQPONMLKJIHGFEDCBA vttro 

Figura 2.7 - Técnica da Engenharia de Tecidos. 

Fonte: BARBANTI et al, 2005. 
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(I) Seleção e processamento do suporte 

(II) Inoculação da população celular sobre o suporte 

(III) Crescimento do tecido prematuro 

(IV) Crescimento do tecido maturado em sistema fisiológico (bioreator) 

(V) Re-lmplante cirúrgico 

(VI) Assimi lação do produto. 

A estratégia de reparo e substituição de partes danif icadas do corpo 

humano util izada pela engenharia de tecido é claramente diferente dos 

implantes biomédicos tradicionais em uso, onde, a f im de efetuar uma 

substituição óssea, a util ização de tecido doador é a tendência predominante, 

seja alógeno ou autógeno (VALLET-REGÍ e GONZÁLEZ-CALBET, 2004). 

A enxert ia óssea é um dos assuntos mais pesquisados na ortopedia e 

traumatologia, pois sempre se buscou explorar novas possibi l idades de enxerto 

que superem limitações ou satisfaçam condições específ icas de seu emprego 

(CALAPODOPULOS e V O L P O N , 1994). 

O enxerto autógeno é a técnica util izada normalmente e com melhores 

resultados do ponto de vista da osteogênese. Nesse tipo de tratamento, obtém-

se tecido ósseo do próprio paciente, tendo como área doadora, 

f requentemente, a região da crista ilíaca e, em alguns casos de cirurgias orais, 

as regiões do túber da maxila, retromolar e mentoniana. Apresenta a grande 

vantagem de não transmitir doenças infectocontagiosas além da possibi l idade 

de se levar células osteoprogenitoras, juntamente com fragmentos ósseo que 

atuam como condutores das células de reparo para o tecido lesado. Entretanto, 

a lgumas vezes apresenta l imitações de uso, como, por exemplo, quant idade 

insuficiente e qual idade de tecido a ser removida, a necessidade de um 

segundo sítio cirúrgico, o pós-operatório desagradável , a morbidade, o custo da 

internação e a possibi l idade da ocorrência de sequelas (CALAPODOPULOS e 

VOLPON, 1994; OREFFO e TRIFFIT, 1999). A util ização de enxertos zyxwvutsrqponmlkjihgfedcbaZYXWVUTSRQPONMLKJIHGFEDCBA
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autógenos exige, ainda, a existência de um banco de ossos, cuja manutenção 

demanda um grande custo (WINN et al. , 2000). 

Como alternativa ao enxerto com osso autógeno, têm-se utilizado os 

enxertos alógenos e os xenógenos. Os enxertos alógenos são obtidos de 

doadores da mesma espécie, enquanto que os xenógenos são transplantados 

entre animais de espécies diferentes. Os autógenos são histocompatíveis e 

não induzem à rejeição, diferente do observado com os alógenos e xenógenos. 

Esses últ imos, para serem util izados, devem ter a antigenicidade diminuída por 

irradiação, congelamento, preservação química ou autoclavagem, entre outros 

tratamentos (JOHNSON, 1995). 

O elevado número de pessoas em todo o mundo que é afetado por estes 

problemas, bem como, os consequentes custos sócio-econômicos, são razões 

acrescidas para a necessidade de desenvolvimento de terapias alternativas 

para tratar a perda ou mau funcionamento ósseo. zyxwvutsrqponmlkjihgfedcbaZYXWVUTSRQPONMLKJIHGFEDCBA

2.5.1 - P roprie da de s e c o m p o s iç ã o d o s sca ffo lds 

Um scaffold ideal deve possuir as seguintes características para 

provocar a resposta biológica adequada: (i) ser tr idimensional e al tamente 

poroso com uma rede de poros interconectados para crescimento 

celular/tecidual e transporte de nutrientes e resíduos metaból icos, (ii) ser 

biodegradável ou bioabsorvível com uma controlada taxa de degradação e 

reabsorção, que pode ser determinada com base na taxa de formação do novo 

tecido e o período normal para remodelagem do tecido no local do implante, (iii) 

possuir uma composição química adequada para a adesão, prol i feração e 

diferenciação celular, (iv) possuir propr iedades mecânicas semelhantes aos 

tecidos locais onde será realizado o implante, uma vez que proporcionam um 

suporte temporário a apl icação de cargas in vivo durante o processo de 

regeneração e (v) ser processado faci lmente com var iedades de formas e 

tamanhos (BUCKLEY e 0 'KELLY, 2004; SPECTOR, 2006). 
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A porosidade aumenta a área superficial disponível para a justaposição 

osso-implante e a osseointegração, consequentemente, o período de ligação 

interfacial entre o implante e o osso é reduzido (VERCIK et al . , 2003; CAMPOS 

et al. , 2005). 

A Figura 2.8 apresenta de forma geral as etapas principais da 

regeneração óssea util izando scaffolds com micro e macroporosidades. A 

etapa inicial consiste na colocação do scaffold poroso no local a ser reparado 

(1). Em seguida, ocorre a penetração de vasos sanguíneos através das 

porosidades e migração dos osteoblastos (células-mãe do tecido ósseo). Após 

o reconhecimento da estrutura propícia para o desenvolv imento dos 

osteoblastos, o organismo imediatamente começa a reproduzir e reconstituir a 

ossatura naquele ponto (2). No decorrer do processo de neo-formação óssea 

essa estrutura vai se t ransformando em novo tecido ósseo até a sua 

regeneração completa (3) (OSTEOHEALTH, 2006). 

1 2 3 

Figura 2.8 - Etapas da regeneração óssea utilizando scaffolds. 

Fonte: OSTEOHEALTH, 2006 

Segundo Karageorgiou e Kaplan (2005), o tamanho mínimo necessário 

para o crescimento de células ósseas é de 100 - 200 pm. Poros menores entre 

75 - 100 pm resultam no crescimento de tecido osteóide não mineral izado. 

Poros menores ainda, entre 1 0 - 7 5 pm, permitem a penetração apenas de 

tecido f ibroso, o que ajuda na f ixação mecânica da peça. zyxwvutsrqponmlkjihgfedcbaZYXWVUTSRQPONMLKJIHGFEDCBA
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Klawiter et al. em 1971 e Whang et al . em 1999, demonstraram através 

de experimentos o efeito do tamanho do poro na regeneração de tecidos. 

Poros de 5 pm permitem a neovascularização, entre 5-15 pm para crescimento 

de f ibroblastos, 40-100 pm para crescimento da matriz osteóide e 100-350 pm 

para regeneração óssea. 

Os três principais t ipos de materiais estudados para o uso no 

desenvolvimento de scaffolds incluem: (i) Polímeros naturais, tais como 

colágeno, gl icosaminogl icano, amido, quit ina e qui tosana, (ii) Polímeros 

sintéticos, a base de ácido poliláctico (PLA), ácido poliglicólico (PGA) e seus 

copolímeros (PLGA), e (iii) Cerâmicas, tais como hidroxiapatita (HA) e B-fosfato 

tricálcio (B - TCP) (BUCKLEY e 0 'KELLY, 2004). 

Os polímeros naturais oferecem grande potencial em termos de 

biocompatibi l idade, porém podem existir grandes variações em seus grupos 

como também um inadequado desempenho mecânico. Algumas famíl ias de 

polímeros sintéticos l iberam produtos acidíferos como também sofrem 

degradação via hidrólise quando expostos em ambientes aquosos. Apesar dos 

produtos dessa degradação estarem presentes naturalmente no corpo humano 

e serem removidos via metabol ismo natural, o pH local do micro ambiente pode 

ser reduzido abaixo do pH fisiológico natural e deste modo induzir uma 

resposta imunológica. O efeito desse ambiente acidífero pode causar necrose 

celular tanto quanto pode agir como um autocatal isador promovendo 

aceleração da degradação do polímero (BUCKLEY e 0 'KELLY, 2004). 

As cerâmicas também têm sido intensamente usadas, devido a sua alta 

biocompatibi l idade e semelhança com o componente inorgânico natural dos 

ossos e dentes. As cerâmicas são inerentemente frágeis e essa propriedade 

limita sua aplicabil idade nos estudos em engenharia de tecido/mecanobiologia 

para apl icações que suportem carga, uma vez que as cerâmicas são mais 

resistentes à compressão do que a tração (BUCKLEY e 0 'KELLY, 2004). 

Perez et al (2005) realizaram um estudo experimental da resposta óssea 

dos implantes de espuma de hidroxiapatita (HA-09) de elevada porosidade (72-

90%) e poros esféricos de 50 pm de tamanho, obtida pelo método gel-casting, 

em coelhos. Durante o exper imento foi observado crescimento ósseo no zyxwvutsrqponmlkjihgfedcbaZYXWVUTSRQPONMLKJIHGFEDCBA
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interior dos poros e em torno dos implantes. O material provocou uma reação 

inflamatória precoce e pouco relevante. Durante o tempo de implantação foi 

observada uma reabsorção parcial do material. Portanto, a espuma de 

hidroxiapatita (HA-09) pode ser considerada como um novo material 

biocompatível, bioreabsorvível e osteocondutor, e, portanto possível substituto 

ósseo. zyxwvutsrqponmlkjihgfedcbaZYXWVUTSRQPONMLKJIHGFEDCBA

2.5.2 - T é cnica s de fa brica çã o de sca ffo lds 

Diversas técnicas são uti l izadas na produção de scaffolds, dentre elas o 

método de incorporação de partículas orgânicas voláteis no pó de HA, gel-

casting de espumas e a técnica de replicação de esponjas pol iméricas. Em 

todas as técnicas, o produto a verde passa por um processo de calcinação 

para volati l ização dos aditivos orgânicos (SANTOS et al . , 2006). O método de 

incorporação de partículas orgânicas com pó cerâmico resulta em uma 

estrutura porosa fechada, interconectividade pobre e poros não-uniformes. O 

gel-casting de espumas é uma técnica comum para fabricação de scaffolds 

cerâmicos com alta resistência mecânica, mas usualmente resulta em uma 

estrutura com interconectividade de poros pobre e uma distribuição de tamanho 

de poros não-uniformes. O método da esponja pol imérica produz scaffolds 

cerâmicos porosos de célula aberta, tamanho de poro controlável, poros 

interconectados e geometr ia desejada, porém apresenta baixa resistência 

mecânica para apl icações em regiões que requerem sustentação (RAMAY e 

ZHANG, 2003). 

Recentemente, o processo freeze drying (ou freeze casting) tem atraído 

uma grande parte da atenção como um bom candidato como método 

preferencial visto que este pode produzir estruturas de poros bem definidas em 

uma escala precisa. Nesse método, canais de poros interconectados 

tr idimensionalmente são produzidos pela remoção do meio congelado via 

subl imação. Até o presente, água e camfeno têm sido adotados como os 

materiais veiculares. Desses dois materiais o camfeno pode ser congelado e 
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faci lmente subl imado próximo da temperatura ambiente, oferecendo maior 

flexibil idade no processo (LEE et al . 2006). 

Alguns dos métodos ac ima mencionados têm sido combinados para 

produzir hidroxiapatita porosa com melhores propriedades. Ramay e Zhang 

prepararam scaffolds porosos de hidroxiapatita através da combinação da 

técnica gel-casting com o método da esponja polimérica. Essa nova técnica 

resultou em hidroxiapatita porosa com melhor resistência mecânica e estrutura 

de poro controlável. Os scaffolds preparados apresentaram uma microestrutura 

homogénea, e uma estrutura porosa aberta, uniforme e interconectada com um 

tamanho de poro de 200- 400pm (RAMAY e ZHANG, 2003). 

Em geral os processos de fabricação de cerâmicas porosas 

proporcionam compactos com baixa resistência a verde, microestruturas com 

grande quant idade de tr incas ou ainda poros com geometr ias complexas que 

proporcionam regiões de concentração de tensão. Tais características 

d iminuem a resistência mecânica do produto final impondo sérias restrições à 

sua util ização em apl icações estruturais (CARLOS et al , 2006). zyxwvutsrqponmlkjihgfedcbaZYXWVUTSRQPONMLKJIHGFEDCBA

29 



3 - MÉTODOS EXPERIMENTAIS 

3.1 - P roce sso de O bte nçã o da P a sta C e râ mica zyxwvutsrqponmlkjihgfedcbaZYXWVUTSRQPONMLKJIHGFEDCBA

Para a obtenção de uma pasta cerâmica foi util izado o processo de 

reação de neutral ização util izando como reagentes o hidróxido de cálcio 

[Ca(OH) 2 ] e ácido fosfóricozyxwvutsrqponmlkjihgfedcbaZYXWVUTSRQPONMLKJIHGFEDCBA ( H 3 P O 4 ) . As concentrações e o aparato 

experimental foram desenvolvidos e adaptados pelo Grupo de Biomateriais da 

UAEMa/UFCG. As quant idades das soluções foram estequiometr icamente 

determinadas de acordo com os valores das relações atómicas ou razões entre 

os átomos de cálcio e fósforo - Ca/P. Na primeira etapa do estudo foram 

util izadas as razões 1,0 (Pirofosfato de cálcio), 1,67 (Hidroxiapatita) e 2,0 

(Fosfato Tetracálcio), para confirmar a eficiência do processo de obtenção da 

pasta cerâmica, de acordo com as seguintes reações: 

2Ca(OH) 2 ( a q ) + 2 H 3 P O 4  (aq) • C a 2 P 2 0 7 ( a q ) + 5 H 2 0 ( i ) (Ca/P = 1,0) 

10Ca(OH) 2 ( a q ) + 6H3PO4 (aq) • Ca io(P0 4 ) 6 (OH) 2 ( a q ) + 18H 2 0 ( i ) (Ca/P= 1,67) 

4 C a ( O H ) 2 ( a q) +2H 3 P0 4 (a q) • Ca 4 0(P0 4 ) 2 ( a q) + 7 H 2 0 ( i ) (Ca/P = 2,0) 

Para evitar ao máximo as contaminações, foi uti l izada água deionizada 

para o preparo das soluções de Ca (OH) 2 e H 3 P 0 4 . A solução de Ca (OH) 2 com 

concentração 2 M foi colocada em um béquer de vidro sob agitação constante 

e aquecida até 80 9 C. Em seguida, a solução de H 3 P0 4 , também com a 

concentração de 2 M, à temperatura ambiente, foi adicionada lentamente, 

controlando-se o gotejamento. Após a completa adição o produto obtido 

permaneceu por um período de +/- 50 minutos sob agitação à temperatura de 

100°C, para atingir a consistência desejada. A pasta cerâmica permaneceu em 

repouso até atingir a temperatura de 30 Q C e logo após feita a leitura do pH . 
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Em comparação com outros métodos sugeridos na literatura, este 

método foi escolhido em virtude da simplicidade da reação, do baixo custo dos 

reagentes, da faci l idade de sua compra e do grau de pureza adequado. Além 

disto, o subproduto da reação é a água, não causando maiores problemas 

quanto à utilização do produto da reação como biomateriais. zyxwvutsrqponmlkjihgfedcbaZYXWVUTSRQPONMLKJIHGFEDCBA

3.2 - S e le çã o da e sponja polimé rica 

A fim de obter estruturas porosas de fosfato de cálcio com 

macroporosidades de célula aberta baseado na réplica de um substrato poroso, 

foram adotadas como substratos esponjas pol iméricas de poliuretano com 

densidades variadas e cortadas em formato retangular com dimensões de 30 x 

20 x 20 m m 3 . As esponjas de poliuretano foram adquir idas no comércio local e 

apresentaram uma eficiente habil idade de preenchimento. Durante o processo 

de sinterização a esponja de poliuretano foi completamente el iminada em uma 

temperatura de aproximadamente 550 Q C (RAMAY E ZANG, 2003). 

Figura 3.1 - Imagem das esponjas de poliuretano selecionadas. 

Na determinação da densidade das esponjas util izou-se o cálculo da 

densidade geométr ica. A densidade geométr ica (p) foi medida através da 

equação (A). 
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p (g/cm' 3 ) = m/V, (A) 

onde m é a massa do corpo e V o volume externo (MOREIRA et al. , 2002) 

As densidades das espumas util izadas estão apresentadas na Tabela 

3 . 1 . 

Tabela 3.1 - Valores de densidade geométrica (g.cm"3) das esponjas selecionadas. zyxwvutsrqponmlkjihgfedcbaZYXWVUTSRQPONMLKJIHGFEDCBA

Esponjas Densidade Geométrica 

( g. cm 3 ) 

PU-20 0,0196 ± 7,69 x 10"4 

PU-25 0,0255 ± 9,98 x 10^ 

PU-28 0,0288 ± 1,32 x 10 3 

3.3 - T é cnica R é plica da E sponja P olimé rica - T R E P 

Para a fabricação de blocos porosos foi uti l izada a técnica da réplica da 

esponja pol imérica, desenvolvida e realizada no Laboratório de Engenharia de 

Materiais do UAEMa/ CCT/UFCG. 

Esse método consiste em inicialmente selecionar uma esponja 

pol imérica de acordo com a densidade e distribuição dos poros, uma vez que 

esses fatores apresentam relação direta com a estrutura final dos blocos 

porosos. 

Essas esponjas foram impregnadas com a pasta cerâmica submergindo 

as esponjas na pasta cerâmica (T= 30 Q C e pH = 10,35) e em seguida 

comprimindo-as manualmente em duas placas de vidro para eliminar o ar e 

promover a adsorção. Em seguida foi removido o excesso da pasta nas 

esponjas por meio de compressão. 

A secagem dos corpos de prova foi realizada em estufa a 110°C por 24 

horas, seguida pelo processo de sinterização a 700 Q C e 1100 S C a uma taxa de 

aquecimento de 10 Q C/min. As diferentes temperaturas de sinterização 
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empregadas visam avaliar a influência da temperatura na densif icação dos 

blocos porosos e a escolha dessas temperaturas se baseia nas transformações 

térmicas sofridas pelos fosfatos de cálcio estudados. zyxwvutsrqponmlkjihgfedcbaZYXWVUTSRQPONMLKJIHGFEDCBA

3.4. O timiz a çã o 

A partir da aval iação das condições experimentais uti l izadas na fase 

investigativa, constatamos a necessidade de um maior controle da viscosidade 

da pasta cerâmica na etapa de impregnação das esponjas e da taxa de 

aquecimento durante a sinterização dos suportes, objet ivando uma maior 

efetividade da fixação do recobrimento cerâmico no substrato pol imérico, 

evitando assim, o colapso da estrutura porosa, ot imizando o tamanho de poros 

e aumentando a resistência mecânica dos suportes. 

A viscosidade da pasta cerâmica foi a mais alta possível para recobrir os 

f i lamentos da esponja sem causar o entupimento dos poros da estrutura 

celular. A viscosidade da pasta cerâmica medida foi de 364cP realizada em 

viscosímetro de marca Brookfield, modelo RVT, spindle 2, sob taxa de 

cisalhamento de 50rpm, em temperatura ambiente e pressão atmosférica. 

Taxas de aquecimento mais lentas durante o processo de sinterização 

foram necessárias para remoção do esqueleto da esponja pol imérica a f im de 

reduzir o impacto causado pelo volume de gás produzido durante sua 

decomposição, evitando assim a ocorrência de defeitos e rupturas dos 

f i lamentos. Dessa forma, após o processo de secagem em estufa a 110 9 C, as 

amostras foram aquecidas a uma taxa de 5 9 C/min até atingir 600 Q C. As 

amostras foram aquecidas nessa temperatura por 1 hora para remover a 

espuma de poliuretano, e então sinterizadas a uma taxa de 10 9 C/min até 

1100 Q C com tempo permanência de 2 horas. 
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3.5 - T é cnica s de ca ra cte riz a çã o da s b ioce râ mica s zyxwvutsrqponmlkjihgfedcbaZYXWVUTSRQPONMLKJIHGFEDCBA

As análises dos suportes porosos foram realizadas após o tratamento 

térmico uti l izando-se as técnicas: difração de raios-X (DRX), microscopia óptica 

(MO), microscopia eletrônica de varredura (MEV), espectroscopia por energia 

dispersiva de raios-X (EDX), espectroscopia na região do infravermelho com 

transformada de Fourier (FTIR) e porosimetr ia de mercúrio. 

Prel iminarmente a análise por DRX foi uti l izada para confirmar a 

eficiência do processo de reação de neutralização para obtenção da pasta 

cerâmica identif icando as fases presentes de acordo com as relações Ca/P 

estudadas. 

A morfologia, a composição química, o tamanho e a distribuição de 

tamanho dos poros dos scaffolds foram caracterizadas usando microscopia 

óptica, microscopia eletrônica de varredura e porosimetr ia de mercúrio. A 

composição química dos elementos presentes, principalmente a relação Ca/P, 

foi obtida por espectroscopia por energia dispersiva de raios-X. 

A análise por espectroscopia no Infravermelho com Transformada de 

Fourier foi uti l izada para identificar as bandas característ icas dos grupos 

presentes no fosfato de cálcio. 

A retração volumétr ica foi calculada apenas para a fase intermediária 

(Ca/P=1,67), pois não houve condições experimentais para a medição das 

demais amostras. 

3.5.1 - D ifra çã o de R a ios X 

Neste trabalho, util izou-se um difratômetro de raios X S IEMENS D5000 

com varredura angular entre 10 e 70°, na montagem de Bragg-Brentano, 

uti l izando-se radiação de Cu(ka1) com passo de 0,05° (29), sendo que o tempo 

de passo foi de 1,0 segundos para cada amostra. A identif icação das fases 

presentes foi realizada comparando-se os dados obtidos com as f ichas padrões 
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da base de dados mantida pelo JCPDS - International Center for Diffraction 

Data (JOINT, 2003). A análise foi realizada no Instituto de Química - Unesp -

Araraquara. 

3.5.2zyxwvutsrqponmlkjihgfedcbaZYXWVUTSRQPONMLKJIHGFEDCBA - M icroscopia Ó ptica 

Para materiais que são opacos a luz visível, como é o caso dos metais, 

da maioria dos cerâmicos e polímeros, somente a superfície pode ser 

observada e deve ser cr i ter iosamente preparada de maneira a propiciar 

condições de revelar a microestrutura. A caracterização por microscopia ótica 

dos suportes porosos foi realizada em um microscópio óptico Leica DMR, 

acoplado a uma estação de captura e análise de imagens comzyxwvutsrqponmlkjihgfedcbaZYXWVUTSRQPONMLKJIHGFEDCBA Software Leica 

Qwin, instalado no Instituto de Química-Unesp-Araraquara. 

3.5.3 - M icroscopia E le trônica de V a rre dura 

O microscópio eletrônico de varredura (MEV) é um equipamento capaz 

de produzir imagens de alta ampl iação (até 300.000 x) e resolução. A 

microscopia eletrônica fornece informação morfológica e topográf ica sobre 

superfícies de sólidos, necessária para se entender o comportamento das 

superfícies. 

A caracterização por microscopia eletrônica de varredura (MEV) dos 

suportes porosos foi realizada no equipamento fabricado pela JEOL-JSM, 

modelo T-330 A, localizado no Instituto de Química-Unesp-Araraquara. 

3.5.4 - E spe ctroscopia por E ne rgia D ispe rsiva de ra ios X 

O EDX é um acessório essencial no estudo de caracterização 

microscópica de materiais, no qual os elementos químicos presentes numa 
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amostra podem ser identif icados através do espectro de raios-X emitido pela 

amostra. O diâmetro reduzido do feixe permite a determinação da composição 

química em amostras de tamanhos muito reduzidos (< 5 pm), permit indo uma 

análise quase que pontual. 

Neste trabalho a análise química foi realizada no equipamento fabricado 

pela JEOL-JSM, modelo T-330A, acoplado com sistema para micro análise 

química por Espectroscopia de Energia Dispersiva - EDS, instalado no Instituto 

de Química - Unesp, Araraquara. zyxwvutsrqponmlkjihgfedcbaZYXWVUTSRQPONMLKJIHGFEDCBA

3.5.5 - E spe ctroscopia no I nfra ve rme lho c o m T ra nsform a da de F ourie r 

A análise de espectroscopia no infravermelho com transformada de 

Fourier (FTIR) do material constituinte dos suportes foi realizada em um 

espectrômetro AVATAR TM 360 ESP Nicolet (DEMa/ CCT/UFCG) e com 

varredura de 4000 a 400 cm . A amostra foi caracterizada na forma de pasti lha 

feita a partir de 0,007g da amostra e 0,1g de KBr prensada a 5 toneladas 

durante 30 segundos. 

Para a interpretação das bandas de absorção obtidas para os grupos 

presentes no fosfato de cálcio, uti l izaram-se dados da literatura (APARECIDA, 

2006), os quais são apresentados na Tabela 3.2. 

Tabela 3.2 - Frequências de absorção no IV características dos fosfatos de cálcio. 

- 1 

G rupos Número de Onda ( cm 1 ) 

P 0 4 zyxwvutsrqponmlkjihgfedcbaZYXWVUTSRQPONMLKJIHGFEDCBA
3- 474, 562, 580, 640 e 960-1200. 

P-OH 527, 870 e 910-1040. 

C 0 3
2 (substituição do tipo A) 880, 1450 e 1514. 

C0 3
2 " (substituição do tipo B) 870, 1412 e 1465. 

OH" (livre) 630 e 3569. 

OH (HzO) 1600-1650 e 3000-3700. 
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3.5.6 - P orosime tria de M e rcúrio zyxwvutsrqponmlkjihgfedcbaZYXWVUTSRQPONMLKJIHGFEDCBA

Entre os métodos que envolvem a intrusão e ou extrusão forçada dos 

poros por um liquido, o mais popular e o mais importante é a da porosimetria 

de mercúrio, pois em uma única medida é possível determinar dados como a 

distribuição de tamanho de poros e porosidade total do material poroso. 

A aval iação da porosidade quanto à distribuição e tamanho de poros foi 

realizada util izando a técnica de porosimetr ia de intrusão de mercúrio no 

equipamento Micrimetrics - Autopore III 9410, instalado no Instituto de Química 

- Unesp - Araraquara. 

37 



Métodos 'Experimentais zyxwvutsrqponmlkjihgfedcbaZYXWVUTSRQPONMLKJIHGFEDCBA

3.5.7. F luxogra ma da M e todologia zyxwvutsrqponmlkjihgfedcbaZYXWVUTSRQPONMLKJIHGFEDCBA

O f luxograma contido na Figura 3.2 apresenta a metodologia e descreve 

as etapas e a sequência de desenvolvimento da pesquisa. 

Preparação da pasta cerâmica 

Confecção dos Corpos de Prova -
Técnica Réplica da Esponja Polimérica 

Secagem em estufa a 150 °C por 24h 

Sinterização dos blocos porosos 

Caracterização 

Fase Investigativa 

• DRX; 
• MO; 
• MEV; 
• EDX. 

Fase Exploratória 

• DRX; 
• MEV; 
• EDX; 
• FTIR; 
• Porosimetria de 

Mercúrio 

FIGURA 3.2 - Fluxograma da metodologia do trabalho. 
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4 - RESULTADOS E DISCUSSÃO zyxwvutsrqponmlkjihgfedcbaZYXWVUTSRQPONMLKJIHGFEDCBA

A técnica réplica da esponja pol imérica é uma das alternativas mais 

acessíveis do ponto de vista da reprodutibi l idade operacional e da relação 

custo/benefício. (TIAN e T IAN, 2001). 

Neste estudo, suportes porosos de fosfato de cálcio foram preparados a 

partir desta técnica uti l izando como substratos esponjas de poliuretano. 

Durante a etapa de sinterização o esqueleto polimérico é el iminado e uma 

réplica da esponja é obtida. Estruturas porosas com diferentes tamanhos de 

poros e geometr ias podem ser obtidas util izando esponjas pol iméricas com 

estruturas desejadas. A Figura 4.1 mostra suportes porosos de fosfato de 

cálcio em formatos e tamanhos variados. 

Figura 4.1 - Imagens dos suportes porosos de fosfato de cálcio razão Ca/P = 1,67 

4 . 1 . F ase inve stiga tiva 

Na fase investigativa as amostras dos suportes porosos confeccionados 

com esponja PU-25 em diferentes relações Ca/P foram caracterizados por 

difração de raios-X, microscopia óptica, microscopia eletrônica de varredura e 

energia dispersiva de raios-X. zyxwvutsrqponmlkjihgfedcbaZYXWVUTSRQPONMLKJIHGFEDCBA
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4 . 1 . 1 . D ifra çã ozyxwvutsrqponmlkjihgfedcbaZYXWVUTSRQPONMLKJIHGFEDCBA de R a ios-X 

Os difratogramas de raios X das amostras obtidas com valores de razão 

Ca/P iguais a 1,0, 1,67 e 2,0 tratadas termicamente a 700 Q C estão 

apresentadas nas Figuras 4.2 a 4.4. 

A Figura 4.2 apresenta o DRX do suporte poroso obtido com razão Ca/P 

=1,0 e tratamento térmico a 700 Q C. Comprovou-se que os picos eram 

referentes ao fosfato de cálcio de razão Ca/P=1.0, denominado pirofosfato de 

cálcio, cuja fórmula química é C a 2 P 2 0 7 . 

Por análise da Figura 4.3, também pode ser comprovado que o fosfato 

de cálcio obtido era composto unicamente por hidroxiapatita (HA). O mesmo 

não foi comprovado para os suportes obtidos com razão Ca/P = 2,0, Figura 4.4, 

pois a fase esperada, o fosfato tetracálcio (TeCP), não foi encontrada, porém o 

que obteve-se foi uma combinação das fases TCP (fosfato tricálcio) e HA 

(hidroxiapatita). O tratamento térmico empregado (700 Q C) não foi suficiente 

para obtenção do TeCP. Segundo Kanazawa (1989) a temperatura de 

transformação térmica para a obtenção do fosfato tetracálcio é acima de 

1200 9 C. 

De acordo com a literatura as fases de apatita dependem da 

estequiometr ia da reação e do tratamento térmico (ELLIOTT, 1994; AOKI , 

2 0 0 1 ; KANAZAWA, 1989). 

200-

1 6 0 4 6 A d a ta - l i 

16046A p€ 

9-346 beta-Cs 

1 5 0 -

1 0 0 -

5 0 -

20 40 60 30 100 

Figura 4.2 - DRX do suporte poroso com razão 

Ca/P = 1,0 e tratamento térmico a 700SC. 
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-16047Bdata-backg 
-86-740 Hydroxylaf 

4 0 . 0 -

1 6 0 4 8 C da ta -ba ckgr 

| 16048Cpeí 

74-565 Hydroxylap 

48-488 FosfatozyxwvutsrqponmlkjihgfedcbaZYXWVUTSRQPONMLKJIHGFEDCBA trica zyxwvutsrqponmlkjihgfedcbaZYXWVUTSRQPONMLKJIHGFEDCBA

r..,i.L f lilJ,LlÍii|liLtlJÍj<..  ̂

Figura 4.3 - DRX do suporte poroso com razão Figura 4.4 - DRX do suporte poroso com razão 

Ca/P = 1.67 e tratamento térmico a 700SC. Ca/P = 2,00 e tratamento térmico a 700eC. 

Com o tratamento térmico a 1100 Q C os suportes porosos com razão 

Ca/P = 1,67, Figura 4.5, apresentaram a fase hidroxiapatita (HA) e traços de 

fosfato tricálcio (TCP). Segundo Aoki (1991), o fosfato de cálcio com razão 

Ca/P= 1,67 sofre transformação térmica ac ima de 1100 Q C resultando em uma 

mistura de TCP e HA. 

A fase TeCP não foi encontrada nos suportes porosos de razão Ca/P = 

2,0 tratados termicamente a 1100 Q C, Figura 4.6. A fase predominante 

apresentada foi a hidroxiapatita. A temperatura empregada também foi inferior 

a temperatura de transformação térmica para obtenção do TeCP que é de 

1200 Q C, valor sugerido pela literatura (KANAZAWA, 1989). 

Figura 4.5 - DRX do suporte poroso com razão 

Ca/P = 1,67e tratamento térmico a 11002C 

-16050Edata-backgrc 
16050E pea 

-84-1996 Hydtoxytapi 

20 

Figura 4.6 - DRX do suporte poroso com razão 

Ca/P = 2,00 e tratamento térmico a 1100eC. 
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4.1.2. Microscopia Óptica zyxwvutsrqponmlkjihgfedcbaZYXWVUTSRQPONMLKJIHGFEDCBA

As imagens das análises de microscopia óptica das amostras obtidas 

com valores de razão Ca/P iguais a 1,0, 1,67 e 2,0 tratadas termicamente a 

700 e C estão apresentadas nas Figuras 4.7 a 4.9. 

Para discutir essas morfologias é importante definir dois t ipos de poros: 

micro e macroporos. Esses poros são diferenciados por seu tamanho: 

microporos tem um diâmetro entre 1-20um, enquanto que macroporos tem um 

diâmetro > 100um (BOHNER et al., 2005). Os resultados revelam a presença 

de macroporos (>150um) e microporos com dimensões variadas na superfície 

de todos os suportes tratados termicamente a 700 Q C. 

Figura 4.9 - Microscopia óptica do suporte 
poroso com razão Ca/P =2,0 e tratamento 
térmico a 700eC. 
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As imagens das análises de microscopia óptica das amostras obtidas 

com valores de razão Ca/P iguais a 1.67 e 2.0 tratadas termicamente a 1100 Q C 

estão apresentadas nas Figuras 4.10 e 4 . 1 1 . Com base nas f iguras abaixo, 

pode se observar que o tratamento térmico a 1100 Q C provocou uma 

diminuição dos microporos, porém alguns poros maiores se mant iveram. 

Figura 4.10 - Microscopia óptica do suporte Figura 4.11 -. Microscopia óptica do suporte 
poroso com razão Ca/P =1,67 e tratamento poroso com razão Ca/P =2,0 e tratamento 
térmico a 1100SC. térmico a 1100aC. 

A maior parte dos macroporos observados nas micrografias acima 

possui tamanho adequado à regeneração óssea, com valores acima de 100um, 

e presença de poros interconectados. Estas características proporcionam uma 

fixação por crescimento de tecido através dos poros por todo o implante, além 

do transporte de nutrientes e resíduos metaból icos (KARAGEORGIOU e 

KAPLAN, 2005; BUCKLEY e 0 'KELLY, 2004). Esta l igação tecido/implante 

poroso, denominada f ixação biológica, é capaz de suportar mais carga 

mecânica que a camada f ibrosa formada nos implantes inertes, os quais 

proporcionam somente uma f ixação morfológica (CAO et al. , 1995). zyxwvutsrqponmlkjihgfedcbaZYXWVUTSRQPONMLKJIHGFEDCBA

4.1.3. Microscopia Eletrônica de Varredura e E D X 
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As imagens das análises de microscopia eletrônica de varredura das 

amostras obtidas com valores de razão Ca/P iguais a 1,0, 1,67 e 2,0 tratadas 

termicamente a 700 Q C estão apresentadas nas Figuras 4.12 a 4.14. 

Pode-se observar que os suportes porosos com razão Ca/P 1,0 e 1,67 

apresentaram maior porosidade e a presença de poros interconectados quando 

comparado ao de razão Ca/P 2,0, que apresentou uma estrutura mais fechada. 

Para os suportes com razão Ca/P 1,0 e 1,67 observou-se a formação de uma 

estrutura porosa com poros de tamanhos variados. Part icularmente, a presença 

de poros menores que 30nm devem ser destacados por permit irem a 

neovascular ização e crescimento de f ibroblastos no interior dos suportes 

(KLAWITER et al. , 1 9 7 1 ; W H A N G et al . , 1999). 

As relações Ca/P determinadas pela análise de EDX são referentes ao 

valor médio calculado após três análises no mesmo ponto das amostras. Os 

resultados apresentaram um pequeno desvio de estequiometr ia atribuído a 

provável incorporação de grupos carbonato nas células unitárias dos fosfatos 

de cálcio. 

a) b) 

Figura 4.12 - Suporte poroso com razão Ca/P =1,0 e tratamento térmico a 700SC: 

a) MEV 2000X e b) EDX. 
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a) b) 
Figura 4.13 - Suporte poroso com razão Ca/P =1,67 e tratamento térmico a 7002C: 

a) MEV 2000X e b)EDX. 

As imagens das análises de microscopia eletrônica de varredura das 

amostras obtidas com valores de razão Ca/P iguais a 1,67 e 2,0 tratadas 

termicamente a 1100 Q C estão apresentadas nas Figuras 4.15 e 4.16. 

O efeito do tratamento térmico a 1100 9 C promoveu uma maior 

densif icação dos suportes com conseqüente redução da porosidade. As 

micrografias mostram claramente uma redução do tamanho de grão sofrida 

com o tratamento térmico. Este fato conf irma em nível microscópico, a 

retração volumétr ica ocorr ida e medida nas amostras dos suportes antes e 

depois do tratamento térmico. 
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A maior temperatura de sinterização resultou em um aumento das 

relações Ca/P em comparação com o tratamento térmico a 700 Q C, decorrente 

do aumento da cristalinidade das fases de apatita. 

Figura 4.16 - Suporte poroso com razão Ca/P =2,0 e tratamento térmico a 11002C: 

a) MEV 2000X e b)EDX. 

A influência do aumento da temperatura de sinterização na densif icação 

dos suportes pode ser comprovada a partir da elevada retração volumétr ica 

sofrida a 1100°C e conseqüente diminuição da porosidade. 

A Figura 4.17 mostra a vista frontal dos suportes porosos de fosfato de 

cálcio em formatos retangulares preparados a partir da técnica réplica de 

esponja pol imérica após o processo de sinterização nas diferentes 
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temperaturas, 700 9 C e 1100 Q C. Anal isando-os macroscopicamente pode-se 

perceber a presença de poros em toda a superfície dos suportes. Esse 

comportamento foi observado para todas as razões Ca/P com exceção dos 

suportes preparados com razão Ca/P= 1,0 tratados termicamente a 1100 Q C, 

uma vez que nessa temperatura as amostras sofreram fusão, devido a sua 

pequena cristalinidade. 

Figura 4.17 - Imagem dos suportes porosos de fosfato de cálcio razão Ca/P = 1,67 tratados 

termicamente: a) tratamento térmico a 7002C e b) tratamento térmico a 1100SC. 

Em conjunto com o aumento da densif icação, uma maior resistência ao 

manuseio foi apresentada pelos suportes tratados termicamente a 1100 Q C. Não 

foram realizados testes mecânicos para medir a resistência mecânica, pois não 

era o propósito da pesquisa, porém observou-se que esses suportes 

suportavam a manipulação manual sem fragmentação. zyxwvutsrqponmlkjihgfedcbaZYXWVUTSRQPONMLKJIHGFEDCBA

4.2. F a s e Exploratória 

Com base nos resultados das caracterizações acima escolhemos o 

fosfato de cálcio de relação Ca/P= 1,67 (HA), por ser um dos materiais mais 

estudados atualmente como scaffold para regeneração óssea, e uma 

temperatura de sinterização de 1100 9 C, por proporcionar maior estabil idade 

mecânica aos suportes porosos. 
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4.2.1. E s p e c t r o s c o p i a no infravermelho c o m transformada de Fourier 

(FTIR) zyxwvutsrqponmlkjihgfedcbaZYXWVUTSRQPONMLKJIHGFEDCBA

A análise por espectroscopia no infravermelho com transformada de 

Fourier (FTIR) foi realizada para verificar a eficácia do processo de obtenção 

da HA identif icando suas bandas características. 

A Figura 4.18 mostra o espectro da amostra sinterizada a 1100 Q C. As 

bandas na região de 475, 580 e 1100 cm" 1 apresentadas no espectro de IV 

correspondem às vibrações de est iramentos e f lexões dos grupos P 0 4

3 " . As 

bandas em torno de 880 e 1435 c m ' 1 são atribuídas à incorporação de grupos 

C 0 3

2 " proveniente do ar, visto que as amostras foram produzidas em atmosfera 

aberta e em solução aquosa. As bandas em torno de 640, 3400 e 3590 cm" 1 

são atribuídas ao estiramento dos grupos hidroxila, OH", da HA. A banda na 

região 2100 cm" 1 identif icado em todas as amostras pode ser atribuído ao C 0 2 

absorvido do meio ambiente. Este resultado referente a amostra tratada a 

1100 Q C indicou que a HA obtida é muito semelhante à HA estequiométr ica. 

Figura 4.18. Espectro vibracional de IV do suporte poroso de HA. 
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4.2.2. Influência da densidade da esponja polimérica 

4.2.2.1. Análise por Difração de Ra ios -X zyxwvutsrqponmlkjihgfedcbaZYXWVUTSRQPONMLKJIHGFEDCBA

Os resultados das análises de DRX dos suportes porosos apresentados 

nas Figuras 4.19 apresentaram os picos referentes ao fosfato de cálcio com 

relação Ca/P= 1,67, de acordo com a f icha padrão de referência da HA 

(JCPDS) comprovando a presença de hidroxiapatita monofásica, independente 

da densidade da esponja util izada. A util ização de uma taxa de aquecimento 

mais baixa durante a sinterização com tempo de permanência em temperatura 

mais baixa (600 Q C) também não alterou a composição do fosfato de cálcio. 

HAPU-20 

HAPU-25 

HAPU-28 

- I •• I 
Ficha da HA (JCPDS) 

• i.i i zyxwvutsrqponmlkjihgfedcbaZYXWVUTSRQPONMLKJIHGFEDCBA
- i : 

2zyxwvutsrqponmlkjihgfedcbaZYXWVUTSRQPONMLKJIHGFEDCBA theta (graus) 

Figura 4.19 - Difratogramas de Raios-X dos suportes porosos em comparação com a ficha 

de referência da Ca 1 0(PO 4)6(OH) 2 do JCPDS. 
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4.2.2.2. Microscopia Eletrônica de Varredura e EDX zyxwvutsrqponmlkjihgfedcbaZYXWVUTSRQPONMLKJIHGFEDCBA

Observa-se nas micrografias apresentadas na Figura 4.20 a 4.22 as 

morfologias e microestruturas dos suportes porosos de hidroxiapatita. As 

imagens revelam que a técnica é reprodutível na característ ica de poros 

interconectados com tamanhos variados presentes nas estruturas. 

As micrografias revelaram que o aumento da densidade da espuma 

util izada na obtenção dos suportes de HA provocou uma diminuição na fração 

de microporos (1-20 um) e um aumento na fração de poros maiores (50-150 

um). A fração de microporos das amostras observada nas micrografias acima, 

contribui diretamente para formação de interconectividade entre os poros. 

Figura 4.20 - MEV e EDX dos suportes porosos HAPU-20: a) 500X e b) 2000X. 
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A interconectividade é a característica principal da porosidade que tem 

se conf irmado ao longo de vários estudos, como sendo responsável pela 

manutenção e crescimento do tecido ósseo, pelo transporte de nutrientes e 

drenagem de líquidos intersticiais (RATNER et al . , 1996; L IEBSCHNER et al. , 

2003; YASZEMSKI et al. , 1996). Poros com dimensões próximas de 5 um, 

ainda podem facilitar a migração iônica que ocorre inicialmente entre a 

superfície do implante e o p lasma sangüíneo, inf luenciando de maneira posit iva 

a dinâmica de adsorção celular e; na capilaridade e permeabi l idade dos fluidos 

corpóreos, que pode contribuir na dissolução desta cerâmica (RATNER et al . , 

1996; YASZEMSKI et al. , 1996). 

A presença de poros maiores que 100 um demonstra que os suportes 

de HA obtidos pela técnica réplica da esponja pol imérica são adequados à 

regeneração óssea. Visto que um osteoblasto ocupa uma área de 700 u m 2 

(THOMSON et al . 1998), consequentemente um tamanho de poro acima de 

100 um é compatível com a osteocondução (NARBAT et al. , 2006). Isso mostra 

que os poros dos suportes de HA são suficientemente extensos para acomodar 

células. 

As relações Ca/P determinadas pela análise de EDX apresentaram um 

desvio estequiométr ico, contudo não houve modif icações estruturais 

perceptíveis no padrão de difração de raios-X. Esse comportamento pode ser 

atribuído a incorporação de gruposzyxwvutsrqponmlkjihgfedcbaZYXWVUTSRQPONMLKJIHGFEDCBA C O 3 2 " nos sítios P 0 4

3 " ou OH". Como as 

amostras foram obtidas em atmosfera aberta e em solução aquosa, o grupo 

carbonato pode ter sido originado através do C 0 2 presente no ar (CHENG et al. 

1998; ARAÚJO, 2006). 

Segundo MOREIRA et al. (2008) a estrutura da hidroxiapatita, 

Ca io(P0zyxwvutsrqponmlkjihgfedcbaZYXWVUTSRQPONMLKJIHGFEDCBA4 )6 (OH) 2 por ser aberta e hospedeira permite a substituição de todos os 

seus íons, C a 2 + , P 0 4

3 " e O H , mantendo a eletroneutral idade. A substituição dos 

íons P 0 4

3 " e OH pelo íon C 0 3

2 " ocasiona a contração do eixo a ezyxwvutsrqponmlkjihgfedcbaZYXWVUTSRQPONMLKJIHGFEDCBA b e expansão 

do eixo c; diminuição da cristal inidade; aumento da solubi l idade; variação nas 

posições atômicas e mudança na morfologia dos cristalitos . 
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As Figuras 4.23 a 4.25 apresentam imagens dos suportes de HA em 

maior resolução, necessárias para melhor avaliar a diferença entre o 

comportamento das superfícies das amostras. Pode-se observar que o suporte 

que apresenta maior microporosidade é o HAPU-20. 

Figura 4.25 - MEV dos suportes porosos 

HAPU-28 (5000X) 

A literatura relata que a composição química e a topograf ia da superfície 

do implante influenciam a resposta celular osteogênica (LIEBSCHNER et al. , 

2003). Os microporos podem apresentar um papel importante no processo de 

ativação celular da superfície. Este tipo particular de porosidade é 

morfologicamente funcional por contribuir com a rugosidade da superfície. A 

característ ica rugosa induz uma formação óssea em maior volume quando 

comparadas às superfícies lisas devido a grande tendência de ancoragem de 

53 



(Resultados e (Discussão zyxwvutsrqponmlkjihgfedcbaZYXWVUTSRQPONMLKJIHGFEDCBA

células com fenótipo osteoblástico neste tipo de superfície (RATNER et al. , 

1996; L IEBSCHNER et al. , 2003). zyxwvutsrqponmlkjihgfedcbaZYXWVUTSRQPONMLKJIHGFEDCBA

4.2.2.3. Porosimetr ia de Mercúrio 

Os resultados referentes à porosidade dos suportes de hidroxiapatita 

foram determinados pelo método de intrusão de mercúrio e expressos em 

volume de mercúrio intrudido em função do diâmetro de poro, Figura 4.26. 

E 
• 

C l zyxwvutsrqponmlkjihgfedcbaZYXWVUTSRQPONMLKJIHGFEDCBA

I 

10 Cl 

Diâmetro de poros (um) 

Figura 4.26 - Curvas da freqüência de tamanho de poros 

em função do volume de mercúrio intrudido. 

Observa-se uma relação direta entre a densidade da espuma util izada e 

a dimensão dos poros nas amostras dos suportes. Os suportes obtidos com a 

espuma de maior densidade (HAPU-28) apresentaram uma freqüência maior 

de poros de maior tamanho (> 60 um). Entretanto, a maior freqüência de poros 

de tamanhos entre 1,5 - 3,0 um foi observada nas amostras dos suportes 

(HAPU-20). 
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- Com a técnica réplica da esponja polimérica foram obtidos suportes 

porosos de fosfato de cálcio apenas nas relações Ca/P 1,67 e 2,0. 

- Houve efetiva reação de neutral ização da pasta cerâmica obtida na 

formação das fases desejadas 

- As condições operacionais de obtenção da pasta cerâmica e os 

respectivos tratamentos térmicos, apesar de alterações das relações Ca/P, 

foram eficientes para a obtenção de apatitas monofásicas. 

- O uso de esponjas de poliuretano com densidades var iadas para a 

metodologia apl icada possibil i tou a obtenção de suportes porosos sem alterar a 

fase de apatita. 

- A variação da densidade das esponjas não provocou a formação de 

morfologias diferentes. Contudo, houve uma relação direta entre a distribuição 

e tamanho dos poros no suporte e a densidade da espuma. 

- As análises por microscopia eletrônica de varredura revelaram suportes 

com poros interconectados com tamanhos variados na ordem de macro 

(>100um) e microporosidade (1-20um) em menor ou maior grau dependendo 

da densidade da esponja util izada na produção das amostras, resultados estes 

que foram comprovados pela análise de porosimetr ia de mercúrio. Os suportes 

porosos HAPU-28 destacaram-se por apresentar maior porosidade total em 

comparação com os suportes produzidos com esponja de menor densidade 

(HAPU-20 e HAPU-25). 

- Os suportes porosos de HA desenvolvidos nesse estudo apresentaram 

uma combinação de fatores essenciais para a apl icação desses materiais como 

substitutos ósseos, tais como alta porosidade (>70%), composição química, 

interconectividade e tamanhos dos poros adequados à regeneração óssea. 
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A aplicação de biocerâmicas em regiões que requeiram sustentação 

ainda está distante do prat icável; sua inerente rigidez e fragil idade são as 

principais desvantagens, reduzindo seu campo de apl icação (VALLET-RÉGI e 

GONZÁLEZ-CALBET, 2004). Portanto, a produção de suportes porosos com 

resistência mecânica semelhante aos tecidos ósseos para que suportem as 

apl icações de carga durante o crescimento do novo tecido durante o processo 

de regeneração óssea é razão de interesse de pesquisa futura. Diante destes 

desafios a opção sugerida é o desenvolvimento e caracterização de suportes 

porosos de compósitos biodegradáveis de cimento de fosfato de 

cálcio/biopolímero, para reparação e regeneração óssea, que apresenta a 

vantagem de um maior controle da taxa de degradação e reabsorção com base 

no período para remodelagem do tecido no local do implante. 
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