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RESUMO

Os substitutos 6sseos injetaveis (IBS) constituidos por fosfatos de calcio
(CaPs) sado alvo de intensa e constante investigagdo. A injetabilidade destes
compostos permite reduzir a duragdo das intervengdes cirurgicas, minimizar os
efeitos secundarios e as dores pos-operatorias para o paciente. Desta forma, ha
uma recuperacao mais rapida do paciente e uma reducido dos custos hospitalares.
O presente trabalho teve como objetivo a preparagdo de um IBS composto por uma
mistura de duas fases, uma fase sélida na forma de granulos esféricos de CaPs de
hidroxiapatita (HA) e beta fosfato tricalcico (3-TCP), e uma fase liquida na forma de
um hidrogel composto por quitosana (CHI) e polietilenoglicol (PEG). Dos resultados
obtidos, verificou-se que é possivel obter granulos na forma de esferas de CaPs,
através de um atomizador, compostos por 26,9% de HA e 73,1% de B-TCP, de
diametros meédios abaixo de 600 um com superficie rugosa e microporosa. O
hidrogel produzido pela mistura de CHI/PEG é miscivel e a viscosidade da mistura
polimérica é dependente da taxa de cisalhamento com um comportamento nao
newtoniano pseudoplastico. A conformacgao do IBS originou um biomaterial na forma
de um aglomerado de consisténcia pastosa e sem perda de continuidade, o que
favorece a sua aplicabilidade de forma injetavel. Testes mecanicos e de
injetibilidade revelaram que as forgas necessarias para a remocao completa do
interior de uma seringa comercial, tanto do hidrogel como do IBS 1-1 250-500 pum,
sao constantes e estdo numa faixa que né&o irdo atrapalhar a precisdo de inje¢cao do
produto no interior de um defeito 6sseo no momento de seu uso. Os testes
biolégicos in vitro e in vivo ndo apresentaram efeitos citotoxicos e demonstraram
resultados promissores no preenchimento de defeitos ésseos criados em tibias de
coelhos, no que diz respeito a osseointegragdo e neoformacao éssea aos 30 e 60
dias de pos-operatério. Conclui-se que a partir dos resultados obtidos, é possivel

desenvolver um IBS com potencial aplicagdo na area de ortopedia e odontologia.

Palavras-Chave: Substituto Osseo Injetavel. Biomateriais. Fosfatos de Calcio.

Regeneracéo Ossea.



ABSTRACT

Injectable bone substitutes (IBS) consisting of calcium phosphates (CaPs)
are the subject of intense and constant investigation. Injection of these compounds
can reduce the duration of surgical interventions, minimize side effects and
postoperative pain for the patient. Therefore, there is a faster recovery of the patient
and reduction of hospital costs. The objective of the present work was to prepare an
IBS composed of a mixture of two phases, a solid phase in the form of spherical
granules of hydroxyapatite (HA) and beta-tricalcium phosphate (B-TCP), and a liquid
phase in the form of a hydrogel composed of chitosan (CHI) and polyethylene glycol
(PEG). From the obtained results, it was possible to obtain granules in the form of
CaPs beads through an atomizer, composed of 26,9% HA and 73,1% B-TCP, with
average diameters below 600 ym having rough and microporous surface. The
hydrogel produced by CHI/PEG blend is miscible and the viscosity of the polymer
blend is shear rate dependent with a non-Newtonian shear thinning behavior. The
conformation of the IBS gave rise to a biomaterial in the form of an agglomerate of
pasty consistency and without loss of continuity, which favors its applicability in an
injectable form. Mechanical and injectability tests have shown that the forces
required for the complete removal of the interior of a commercial syringe from both
the hydrogel and the IBS 1-1 250-500 pm are constant and are in a range that will
not disrupt the injection precision of the product within a bone defect at the time of its
use. Biological tests in vitro and in vivo did not presente citotoxic effetcs and showed
promising results in filling bone defects created in rabbit tibias, regarding
osseointegration and bone neoformation at 30 and 60 postoperative days. It is
concluded that from the obtained results, it is possible to develop an IBS with

potential application in the area of orthopedics and dentistry.

Keywords: Injectable Bone Substitutes. Biomaterial. Calcium Phosphates. Bone

Regeneration.
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1 INTRODUGAO

Nas ultimas décadas tem havido um crescente interesse nas aplicagdes de
materiais direcionados para as areas biomédicas — Biomateriais. Os biomateriais
estao revolucionando muitos aspectos da saude preventiva e terapéutica e tém sido
influenciados, consideravelmente, pelos avangos em muitas areas da biotecnologia
e da ciéncia. Estes materiais fazem interface com entidades biologicas e
desempenham um papel importante no desenvolvimento de novos dispositivos
meédicos, proteses, reparacao tecidual, sistemas de distribuicdo de medicamentos e
técnicas de diagndstico (Park e Bronzino, 2003; Ratner et al., 2004; Ratner e Bryant,
2004; Shi, 2006; Larsson et al., 2007; Bartolo e Bidanda, 2008; Baino e Vitale-
Brovarone, 2014).

Os biomateriais sao materiais com propriedades que o0s tornam
especialmente adequados para serem utilizados em contato com os tecidos vivos. O
sucesso destes materiais no corpo humano depende de fatores, tais como as
propriedades do material, o design e biocompatibilidade do material utilizado, além
de outros fatores, incluindo a técnica cirurgica utilizada para a implantagéo, a saude
e as atividades diarias do paciente (Park e Bronzino, 2003; Larsson et al., 2007).

A diferenca distintiva entre um biomaterial sobre outros materiais € a sua
convivéncia benigna com o sistema biolégico com o qual ele interage, ndo devendo
causar irritagdbes a estruturas vizinhas, resposta inflamatéria anormal, reacao
alérgica ou imunoldgica. Devera haver uma relagdo equilibrada na interface tecido e
biomaterial, que ndo deve tornar-se patolédgica. (Park e Bronzino, 2003; Bordenave,
2005; Sharma, 2005; Wong e Bronzino, 2007; Bartolo e Bidanda, 2008). Este
fendbmeno é chamado de biocompatibilidade e é definido como “a capacidade de um
material em realizar a sua aplicacdo especifica com uma resposta do hospedeiro
apropriada” (Williams, 1986; Wise, 2000).

Desta forma, a resisténcia mecénica e a natureza quimica do material,
propriedades elétricas e fisico-quimicas da superficie do material, e atividades
fisicas em torno do material, bem como a auséncia de mudangas na composi¢ao

com potencial liberagado de substancias de degradacgao ou citotoxicas, influenciam a
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resposta celular e condicdo de biocompatibilidade (Wise, 2000; Bordenave, 2005;
Shackelford, 2005).

Um biomaterial é especificamente escolhido com base na sua
compatibilidade com o tecido hospedeiro, integridade estrutural, processo de
fabricagao, efeito do ambiente sobre o organismo, assim como o efeito do material
no organismo durante o seu tempo de vida (Ramsden et al., 2007; Wong e
Bronzino, 2007; Bartolo e Bidanda, 2008).

No que tange a regeneragao 0ssea, 0 sucesso e a vida util desses materiais
dependem do tipo e regido 6ssea, do método de fixagdo, estresse mecanico, das
relagbes geométricas entre osso e implante, rugosidade, tamanho de granulos,
porosidade e a composi¢cao quimica dos biomateriais, que sdo muito importantes
para a inducdo Ossea e sucesso clinico. Deve-se salientar que a atividade de
regeneragao ossea pode diferir entre diferentes substitutos ésseos, mesmo quando
eles sao feitos do mesmo tipo de biomaterial, além do que a formag¢do de uma
camada intermediaria de tecido fibroso, apds o implante, rompe a integracdo do
material com o osso local levando ao insucesso (Wise, 2000; Park e Bronzino, 2003;
Condie et al., 2007; Wong e Bronzino, 2007; Ledn e Jansen, 2009; Damlar et al.,
2015).

Quando defeitos ésseos congénitos ou adquiridos ndo podem ser curados
durante o processo de regeneragdo natural, devido a uma dimensao critica do
defeito, a aplicagdo de materiais de substituicdo 6ssea torna-se necessario. Estes
materiais substituem o 0sso ausente no tecido hospedeiro e estimulam o processo
de cicatrizagao, suporte mecanico e estrutural. Devido a disponibilidade limitada de
osso autdélogo e aldégeno, combinado com o efeito colateral relacionado apoés a
colheita, pesquisas intensas sao realizadas para a obtengcdo de alternativas
sintéticas (Heinemann et al., 2013).

Como uma dessas alternativas sintéticas em forma de biomaterial, os
fosfatos de calcio (CaPs) ceramicos sdo as principais matérias-primas utilizadas
para a elaboragdao de blocos ou granulos de substitutos 6sseos. Essas ceramicas
estdo sendo utilizadas cada vez mais como substitutos désseos em cirurgias
ortopédicas, cirurgias bucomaxilofaciais e em aplicagées dentarias devido as suas

propriedades bioativas. As ceramicas de fosfatos de calcio estdo disponiveis como
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pos, granulos ou blocos. No entanto, estas formas sdo limitadas quando as
cavidades cirurgicas nao sao facilmente acessiveis ou quando seria preferivel a
realizacdo de uma cirurgia percutdnea micro invasiva, para além do que algumas
conformacbes destas ceramicas de fosfatos de calcio serem muito densas nao
permitindo uma eficiente adesido e proliferagdo celular em toda a extensdo do
implante (Suchanek e Yoshimura, 1998; Schmitt et al., 2002).

De forma a melhorar a eficiéncia de adesido e proliferagao celular no
biomaterial, sdo utilizados granulos de fosfato de calcio injetaveis. Estes granulos
funcionam como cerdmicas macroporosas interconectadas, onde os espacgos entre
0s granulos permitem a migragdo de fluidos corporais, células e tecidos,
possibilitando a vascularizagdo do local e a formagéao de novo osso (Trojani et al.,
2006; Chen et al., 2014; Ebrahimi et al., 2017). A incorporacéo de biopolimeros,
como veiculo para o transporte dos granulos, torna estes substitutos de facil
aplicacdo, proporcionando estabilidade ao substituto 6sseo, impedindo assim, a
migragdo de particulas ceramicas para os tecidos circundantes durante e apds o
implante (Gauthier et al., 2005).

Portanto, este trabalho objetiva desenvolver um biomaterial que atenda no
aspecto a racionalizagdo da técnica de aplicagao por ser de apenas um estagio e,
no aspecto de composi¢cédo com propriedade bioativas e de injetabilidade. O produto
desenvolvido tem potencial de constituir-se no elemento diferencial e de potencial
cientifico/tecnolégico para fortalecimento do Complexo Industrial da Saude no
seguimento médico/odontoldgico da industria nacional em consonancia com as

politicas do Ministério da Saude.
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2 REVISAO BIBLIOGRAFICA

2.1 Tecidos 6sseos e os biomateriais

Alguns tipos de biomateriais sao utilizados especificamente na reposi¢céo de
ossos e dentes. Dependendo das suas propriedades e fungdes no corpo humano,
0s materiais variam entre metais, cerédmicas e polimeros (Leon e Jansen, 2009).

O sucesso e a vida util desses materiais dependem do tipo e regido éssea,
do método de fixagdo, do estresse mecénico, das relagdes geométricas entre osso e
implante, a rugosidade, tamanho de granulos, a porosidade e a composigao quimica
dos biomateriais. Deve-se salientar que a formacdo de uma camada intermediaria
de tecido fibroso, rompe a integragcdo do material com o osso local, levando ao
insucesso (Wise, 2000; Park e Bronzino, 2003; Condie et al., 2007; Wong e
Bronzino, 2007; Ledn e Jansen, 2009).

Durante os primeiros minutos apdés o implante, apenas agua, ions
dissolvidos e biomoléculas livres (mas ndo as células locais) estdo na proximidade
da superficie do biomaterial. Ao longo das primeiras horas, dias e semanas, a
composigcdo deste bioliquido muda continuamente, assim como o0 processo
inflamatoério e de cicatrizagdo. Além do que, a regeneragdo do tecido désseo é
orquestrado por varios tipos de células que estado presentes no tecido 6sseo. Uma
interacdo complexa entre os osteoblastos, ostedcitos e osteoclastos resulta na
homeostase de tecido 6sseo e € fundamental para os processos de remodelagao
que respondem a condi¢des fisiologicas e estimulos ambientais (Wise, 2000;
Kleinhans et al., 2015).

O implante pode ser considerado fonte de irritagdo ou um estimulo para o
tecido, em termos da resposta provocada por traumas ou infecgdes. Na verdade, a
maioria das caracteristicas da resposta dos tecidos a um implante tem uma estreita
semelhanca com as caracteristicas classicas de cicatrizagao ou da resposta celular
e humoral a bactérias invasoras. Por conseguinte, a interagdo da superficie com as
células e tecidos €, portanto, uma série de eventos acoplados, em desenvolvimento
no espaco e no tempo, que de forma crucial € influenciada pelas propriedades da
superficie do biomaterial (Wise, 2000).
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2.2 Composicao da matriz 6ssea

A matriz 6ssea € um compdsito biolégico formado na sua maioria por uma
hidroxiapatita (HA) inorganica (ceramica) responsavel pela rigidez e colageno
organico tipo | (polimero) natural responsavel pela flexibilidade (Mano et al., 2004;
Chen et al., 2008; Xu et al., 2011). E o Unico tecido capaz de sofrer regeneragéo
espontanea para remodelar a sua macro e micro estrutura, podendo forcas
mecanicas e o ambiente bioquimico afetar o seu desenvolvimento. A regeneracéo é
conseguida através de um delicado equilibrio proporcionado entre o processo
osteogénico (osteoblastos — formacédo de o0sso) e osteoclastico (osteoclastos —
reabsorcdo de osso) (Patrick Jr. et al., 1998; Park e Bronzino, 2003; Wong e
Bronzino, 2007).

Os principais constituintes da parte mineral dos ossos e dentes sdo os
CaPs, maioritariamente a HA. Esta porgcdo inorganica é responsavel pelas
propriedades mecanicas do tecido 6sseo, como a rigidez e a resisténcia a
compressao (Mano et al., 2004; Chen et al., 2008; Kokubo, 2008; Ledn e Jansen,
2009).

Os CaPs, como HA e o beta fosfato tricalcio (3-TCP), quando utilizados
sinteticamente como substituto 6sseo, interagem com fluidos corporais, células e
tecidos. Tém grande importancia no campo dos biomateriais, em especial no tecido
0sseo, devido as suas propriedades biolégicas favoraveis apresentadas quando em
contato direto com o osso, sendo considerados como materiais bioativos (Hench,
1998; Hench et al., 2002; Heness e Ben-Nissan, 2004; Le6n e Jansen, 2009).

2.3 Bioatividade

Em geral, um biomaterial quando usado clinicamente, pode ser descrito ou
classificado de acordo com a resposta dos tecidos em trés categorias: bioinerte,
bioativo ou reabsorvivel (Hench, 1998; Hench et al., 2002; Heness e Ben-Nissan,
2004; Shackelford, 2005).

Um material € considerado bioinerte quando a interface material e tecido é

estavel, ou seja, ndo induz qualquer reagcéo imunolégica por parte do hospedeiro. O
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material mantém a sua estrutura no organismo apds o implante, e as propriedades
fisicas e mecanicas nao sao alteradas. Os componentes do tecido e material ndao
reagem quimicamente uns com o0s outros, ndo possuindo efeitos positivos ou
negativos sobre o crescimento 6sseo (Wise, 2000; Dee et al., 2002; Wong e
Bronzino, 2007; Ballo, 2008).

Relativamente aos materiais bioativos, ao contrario dos bioinertes, podem
permitir interacbes na interface com os tecidos circundantes, possuindo efeito
positivo sobre o crescimento 6sseo (Hickman, 1999). Sado definidos como materiais
que provocam uma resposta biolégica especifica na interface do material, levando a
formacdo de um vinculo natural entre tecido e material, e desenvolvimento de novo
tecido 6sseo mineralizado (Hench, 1998; Wise, 2000; Dee et al., 2002; Hench et al.,
2002; Ratner et al., 2004; Floroian et al., 2007). Esse vinculo natural é definido
como bioatividade, e consiste na comunicacdo espontanea de um material em um
ambiente bioldgico, resultando em uma forte adesdo entre o tecido e o material
(Ballo, 2008; Vallet-Regi e Arcos, 2008). Uma vantagem importante desta fixagao
bioativa € que a ligagdo bioativa ao osso tem uma forga igual ou maior do que o
0sso apo6s 3-6 meses (Hench, 1998; Hench et al., 2002).

A Dbioatividade dos materiais pode ser quantificada pelo indice de
bioatividade (lv) (1), que é descrito como o tempo, em dias, necessario para ocorrer
50% de ligacao interfacial entre um biomaterial e o tecido ésseo. Materiais que
apresentam indice maior que 8 sao classificados como osteoprodutores ou classe A,
promovem uma resposta intra e extracelular que permite a colonizacdo de sua
superficie por células mesenquimais. Materiais com indice entre 0 e 8 sao
classificados como osteocondutores ou classe B, propiciam o crescimento 6sseo ao
longo de sua superficie. Por fim, materiais cujo indice € 0, sdo considerados
bioinertes. Na Tabela 1 encontram-se descritos os indices de bioatividade, bem

como suas respectivas classificacbes (Guastaldi e Aparecida, 2010).

l, = 100/t 5 (1)
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Tabela 1: indice de bioatividade (I») de diferentes materiais. (Guastaldi e Aparecida, 2010).

Classe de Ligagao Ligagao com o
Biomaterial Ip
Bioatividade com O 0SSO tecido mole
Vidro bioativo (45S5) 12,5 A Sim Sim
Vidro bioativo (5254) 10,5 A Sim Sim
Ceramica bioativa (AW) 6,0 B Sim Sim
Hidroxiapatita (HA) 3.1 B Sim Nao
Alumina 0 - Nao Nao

Por fim, os materiais reabsorviveis, eventualmente, podem ser substituidos
ou incorporados pelos tecidos. E importante salientar que pequenas mudancgas na
composicdo do material afetam a resposta tecidual, consequentemente a sua
classificagao (Hickman, 1999; Ratner et al., 2004). Alguns exemplos de biomateriais

quanto a sua classificagdo estédo representados na Figura 1.
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Figura 1: Classificagdo de biomateriais de acordo com sua bioatividade: (a) implante dental
bioinerte de alumina, (b) implante dental metalico revestido de hidroxiapatita bioativa
[Ca10(PO4)s(OH),], (c) superficie de biovidro ativa, e (d) implante bioreabsorvivel de fosfato
tricalcio [Ca3(POs),] (Heness e Ben-Nissan, 2004).

2.4 Biomateriais para substituicao 6ssea

O implante cirurgico ideal deveria ser feito a partir de um material com
caracteristicas semelhantes do tecido 6sseo, além de ser bioativo. Matrizes de CaPs

sao fracas e quebradicas, mas sdao uma forma atraente para preenchimento 6sseo
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ou entrega de biosinais como sistemas injetaveis. Apesar de serem bioativos,
apresentam limitagdes biomecanicas que os tornam improprios para a substituicao
O0ssea em certas partes do corpo, como a regido dos dentes ou articulagdes, que
sofrem grande carga de compressao (Ledn e Jansen, 2009; Nam et al., 2011).

Os CaPs sao escolhidos como material de implante pela sua
compatibilidade inigualavel com o osso humano. Por serem bioativos, tém
demonstrado induzirem uma apropriada diferenciagdo osteoblastica de células
estaminais in vifro e formagado Ossea in vivo, ou seja, dao inicio a uma rapida
resposta biolégica, melhoram a adesao entre osso e implante, e fornecem uma
estrutura para o crescimento 6sseo (Ledn e Jansen, 2009; Nam et al., 2011).

De forma a eliminar o problema da resisténcia mecanica, foi sugerido que os
implantes de CaPs poderiam ser reforcados com titdnio, combinando as
propriedades bioldgicas anteriormente referidas do CaPs com a resisténcia
mecanica do titdnio. O titdnio e as suas ligas s&o usados principalmente pela sua
forca, sendo que a fina camada de 6xido que, naturalmente, se forma a superficie
atue como uma barreira protetora passivante, conferindo a este metal a sua
resisténcia a corrosdo conhecido em condig¢des fisioldgicas (Floroian et al., 2007,
Ledn e Jansen, 2009).

Os metais como o ago inoxidavel, as ligas de titdnio e de cromo-cobalto s&o
utilizados na fabricagao de implantes dentarios (raizes artificiais), proteses de quadril
e joelho, dispositivos de fixacdo de fraturas 6sseas e coluna vertebral na forma de
placas e parafusos. Mesmo assim, o titanio e ligas metalicas tém preferéncia sobre
outros metais, devido as suas propriedades mecanicas e de resisténcia a corrosao
no organismo (Wong e Bronzino, 2007; Le6n e Jansen, 2009).

Entre as cerdmicas, a alumina (Al20s), a zirconia (ZrO2), e o carbono
pirolitico sdo empregados como coroas dentarias artificiais, cabegas e insergdes de
proteses da articulagado de quadril devido ao elevado grau de dureza e resisténcia a
abrasao (Dee et al., 2002; Ledn e Jansen, 2009). Além dos materiais citados, existe
ainda os polimeros polietilieno de ultra alto peso molecular (UHMW PE) e
polimetilmetacrilato (PMMA) que sao aplicados em copos acetabular, préteses
patelar, como cimentos para a fixagao de proteses de quadril e articulacbes, e

enchimentos em odontologia ou vertebroplastia (Leon e Jansen, 2009).
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Dentre os inumeros materiais e componentes disponiveis atualmente,
biomateriais com 6timo desempenho para a substituicdo dssea sdo os dispositivos
de titdnio e CaPs, que podem ser utilizados de forma isolada ou associados, unindo
as excelentes propriedades mecéanicas dos metais com as propriedades bioldgicas
dos CaPs.

Portanto, com o desenvolvimento e avango dos biomateriais, e
consequentemente da engenharia dos tecidos, que segundo a National Science
Foundation (Viola et al., 2003) define como “a aplicagdo dos principios e métodos
das ciéncias da vida e engenharia para a compreensao fundamental de relagdes
estrutura/funcdo em tecidos normais e patolégicos de mamiferos, e o
desenvolvimento de substitutos biolégicos para restaurar, manter ou melhorar a
funcao do tecido" ou segundo Langer e Vacanti (Langer e Vacanti, 1993) como “um
campo interdisciplinar que aplica os principios de engenharia e as ciéncias da vida
para o desenvolvimento de substitutos biolégicos para restaurar, manter ou melhorar
a funcéo do tecido”, os biomateriais podem fornecer uma estratégia promissora para
a engenharia de tecidos ao serem combinados com células estaminais
mesenquimais e moléculas de sinais osseoindutivos, mantendo a estabilidade
fisiolégica e favorecendo a melhora do desempenho dos papéis biolégicos na
entrega de células, e no processo de regeneragao e substituicdo 0ssea (Bajada et
al., 2008; Willerth e Sakiyama-Elbert, 2008; Nam et al., 2011).

2.5 Fosfatos de Calcio (CaPs)

2.5.1 A importancia dos fosfatos de calcio como biomateriais

Os CaPs enquadram-se na categoria de materiais biocompativeis para
aplicagdes Ossea e dentaria, sendo utilizados sob a forma de osso artificial. Uma
forma conveniente de classificar os CaPs é através da razdo molar entre os atomos
de calcio e foésforo (Ca/P), a qual varia de 0,5 a 2,0 (Tabela 2). Esta razdo é
bastante explorada nas diversas aplicacbes dos CaPs e pode predizer o seu

comportamento in vivo, quanto a sua solubilidade em agua, que de forma geral,
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quanto maior a razdo Ca/P, menor sera a sua solubilidade (Filho et al., 2007,
Guastaldi e Aparecida, 2010).

Sao produzidos em diversas formas como pos e granulos densos ou
porosos, e utilizados para a fabricagao e revestimento de varias formas de implantes
e scaffolds. As propriedades mecanicas podem variar consideravelmente, devido ao
processo de fabricagao e variagbes na estrutura do produto final (Wong e Bronzino,
2007; Leon e Jansen, 2009; Ebrahimi et al., 2017).

Tabela 2: Razado Ca/P dos fosfatos de calcio. Classificacao através da razdo molar entre os
atomos de calcio e fésforo, a qual varia de 0,5 a 2,0 (Filho et al.,, 2007; Guastaldi e
Aparecida, 2010).

Fosfato de calcio Férmula quimica Ca/P
Fosfato tetracalcio (TeCP) CasO(POa4)2 2,0
Hidroxiapatita (HA) Ca10(POa4)s(OH)2 1,67
Fosfato de calcio amorfo (ACP) Ca3(POa4)2. nH20 1,5
Fosfato tricalcio (a, a’, B, y) (TCP) Casz(POa4):2 1,5
Fosfato octacélcio (OCP) CasH2z(PO4)s.5H20 1,33
Hidrogénio fosfato de calcio di-hidratado (DCPD) CaHPO4.2H20 1,0
Hidrogénio fosfato de calcio (DCP) CaHPOq4 1,0
Pirofosfato de calcio (CPP) CazP207 1,0
Pirofosfato de célcio di-hidratado (CPPD) CazP207.2H20 1,0
Fosfato heptacalcio (HCP) Ca7(P5016)2 0,7
Di-hidrogénio fosfato tetracalcico (TDHP) CasH2Ps020 0,67
Fosfato monocalcico mono-hidratado (MCPM) Ca(H2P04)2.H20 0,5
Metafosfato de calcio (a, B, y) (CMP) Ca(POs)2 0,5

Os CaPs apresentam-se como o0s principais materiais estudados e
empregados como biomaterial para a reposi¢ao e regeneragéo do tecido ésseo, com
foco principal para a HA e fosfato tricalcio (TCP) na forma de B-TCP, pois possuem
como principais caracteristicas: estrutura e composicdo semelhante a fase mineral
do osso, dentes e tecidos calcificados; biocompatibilidade; bioatividade; nao
induzem reagao imunoldgica ou toxica; taxas de degradagao variaveis; podem ser
processados para ter propriedades osteocondutividade (permite o crescimento
0sseo na superficie ou através dos poros do biomaterial); alta afinidade pela

adsorcao de proteinas e fatores de crescimento que por sua vez, influenciam a
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osseoindutividade (capacidade de estimular as células mesenquimais para se
diferenciarem em osteoblastos e produzir tecido 6sseo ); além de nao apresentarem
riscos de transmissdo de patologias infectocontagiosas, nem de degradagao
proteica, devido as suas caracteristicas sintéticas (Giannoudis et al., 2005;
Aparecida et al., 2007; Filho et al., 2007; Guastaldi e Aparecida, 2010; Ebrahimi et
al., 2017).

No entanto, as bioceramicas de CaPs, sdo materiais de solubilidade variada
em fluidos corporais que dependendo da sua composi¢cdo quimica, fase cristalina e
microestrutura, podem dissolver-se ligeiramente promovendo a formagao de apatita
bioldgica, antes de se unir através de ligagdo quimica diretamente ao tecido 6sseo
ao nivel atdmico (Wong e Bronzino, 2007; Vallet-Regi e Arcos, 2008; Zhang et al.,
2008; Ledn e Jansen, 2009; Ebrahimi et al., 2017). A taxa de dissolugao dos CaPs
monofasicos a um pH 7,3 decresce na seguinte ordem: TeCP > a-TCP > B-TCP >
OHA (oxihidroxiapatita) > CDHA (hidroxiapatita deficiente em calcio) > HA. Porém,
no caso dos CaPs bifasicos, trifasicos e multifasico, a biodegradagcao depende das
proporgdes das fases (Ducheyne et al., 1993; Canillas et al., 2017).

O processo de biodegradagdo dos CaPS ocorre por dois mecanismos
diferentes: reabsorgdo ativa, mediada pela atividade celular de macréfagos e
osteoclastos ou por fagocitose; e reabsorgdo passiva, devido a dissolugdo ou a
hidrdélise quimica. No caso da biodegradagao por reabsorgéo ativa, os osteoclastos
sdo 0s principais responsaveis por este mecanismo e dissolvem os CaPs
secretando a enzima anidrase carbdnica ou acido latico, que decrescem o pH local
para 4 e 5, enquanto os osteoblastos que estdo diretamente envolvidos no
processos de formacao dssea, promovem um pH superior a 8,5 devido a excrecao
de amoénia. Além isso, particulas nanodimensionais de CaP podem ser fagocitadas
e, uma vez que elas sao incorporadas no citoplasma, podem ser dissolvidas por
ataque acido e/ou processos enzimaticos. Esses acontecimentos ocorrem
simultaneamente e em competigdo uns com os outros durante a biodegradacgao do
CaPs (Dorozhkin, S. V., 2013; Dorozhkin, Sergey V, 2013; Canillas et al., 2017).
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2.5.2 Hidroxiapatita (HA)

Na area dos biomateriais, dentre as biocerdmicas de CaPs atualmente
disponiveis comercialmente, a HA determinada pela sua formula quimica
Ca10(PO4)s(OH)2 e uma razdo molar Ca/P de 1,67 apresentou-se como o material de
referéncia durante as ultimas décadas para a engenharia de tecido 6sseo devido a
sua estrutura quimica ser semelhante a parte mineral do osso e poder promover a
formacdo de osso, como apatita, sobre a sua superficie (Aparecida et al., 2007;
Filho et al., 2007; Zhang et al., 2008; Guastaldi e Aparecida, 2010; Tanase et al.,
2011; Ramesh et al., 2012). Presente em ossos e dentes dos vertebrados,
representa 55% da composigdo de o0ssos, 96% da composigdo do esmalte dentario
e 70% da dentina. Apesar do componente mineral do tecido 6sseo nédo apresentar
composigcdo definida e mostrar variagdes entre os estagios de maturagdo e
envelhecimento, a sua estrutura cristalina e razdo Ca/P assemelham-se as da HA
(Guastaldi e Aparecida, 2010).

A HA tem sido um material clinicamente aplicado em varias areas da
odontologia e ortopedia devido a sua biocompatibilidade, propriedades mecéanicas e
sua excelente propriedade bioativa e osseocondutora, adequadas para a aplicagao
no recobrimento de materiais, substituicdo ou reparacdo Ossea (Aparecida et al.,
2007; Filho et al., 2007; Wong e Bronzino, 2007; Zhang et al., 2008; Guastaldi e
Aparecida, 2010; Tanase et al., 2011; Ramesh et al., 2012). Trata-se de um material
que apresenta auséncia de toxicidade e respostas inflamatdrias, possuindo ainda
habilidade de se ligar ao tecido hospedeiro, desta forma permitindo a proliferagéo de
células como fibroblastos e osteoblastos. Alguns estudos demonstram que a HA
induz a diferenciagdo osteogénica dos osteoblastos (Wang, 2004; Zhang et al.,
2008; Tsuchida et al., 2009; Zhang et al., 2009; Guastaldi e Aparecida, 2010).

Apesar de todas as vantagens exibidas pela HA, o seu uso clinico € limitado
devido a sua lenta biodegradagao, pois € uma bioceramica muito estavel em meio
fluido. Além de que, o seu sucesso em aplicagdes biomeédicas é largamente
dependente da disponibilidade de uma HA de alta qualidade, que é caracterizada
por uma microestrutura refinada e propriedades mecanicas otimizadas (Zhang et al.,
2008; Tanase et al., 2011; Ramesh et al., 2012).
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2.5.3 Fosfato Tricalcio (TCP)

O TCP, determinado pela férmula quimica Cas(POa4)2 e uma raz&o molar de
Ca/P de 1,5, faz parte da familia das bioceramicas de CaPs e é classificado como
um arcaboucgo temporario ideal usado para a reparagao ossea/dental substituindo
osso autdégeno, por causa de sua semelhanga quimica com a apatita bioldgica
presente em tecidos duros humanos (Xie et al., 2016).

Possui trés polimorfos: B-TCP, a-TCP e a'-TCP, embora a literatura
mencione um quarto polimorfo o y-TCP. O B-TCP é estavel a temperatura ambiente
e abaixo de 1125°C, podendo ser transformado em a-TCP entre 1125 °C e 1430 °C,
e a'-TCP acima de 1430 °C. De acordo com o diagrama de fases CaO-P20s (Figura
2), pode-se observar os polimorfos do TCP e suas transformagdes (Kreidler e
Hummel, 1967; Ryu et al., 2004; Carrodeguas e De Aza, 2011; Xie et al., 2016).

Dentre as formas polimoérficas do TCP, o B-TCP e o a-TCP sao utilizados
em varias aplicagdes clinicas em odontologia, ortopedia e cirurgia maxilo-facial, e
apesar de terem a mesma composi¢cao quimica, diferem consideravelmente na sua
estrutura, densidade e solubilidade, que por sua vez determina as suas
propriedades bioldgicas e aplicagdes clinicas. Entretanto, o B-TCP é preferido como
uma bioceramica devido a sua resisténcia mecanica, estabilidade quimica e taxa de
bioreabsor¢cao adequada (Ryu et al., 2002; Ryu et al., 2004; Carrodeguas e De Aza,
2011).
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Figura 2: Diagrama de fases CaO-P.0s (C = CaO e P = P»0s) (Kreidler e Hummel, 1967).

O B-TCP € usado principalmente para a preparacdo de bioceramicas
biodegradaveis em forma de blocos e granulos densos e macro-poroso, enquanto o
a-TCP €& usado principalmente como um poé fino na preparagdo de cimentos de
fosfato de calcio, tendo suas aplicagdes biomédicas limitadas devido a sua alta
reatividade e reabsorgéo. Relata-se que a taxa de solubilidade e/ou degradag¢ao do
a-TCP sdo muito mais elevados do que os dos B-TCP (Carrodeguas e De Aza,
2011; Xie et al., 2016).

Bioceramicas de B-TCP sdo comumente utilizadas na regeneragédo 0ssea,
devido a sua excelente biocompatibilidade, bioreabsorcdo e efeitos de
osteoconducdo; para além de apresentarem vantagens como a facilidade de

disponibilidade do biomaterial, risco zero de transmissédo de doencas infecciosas e a
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nao necessidade de uma segunda intervengado cirurgica em comparagdo com
enxertos autdégenos (Robert e Bucholz, 2002; Goel et al., 2013; Damlar et al., 2015).

Portanto, demonstra ser um biomaterial vantajoso, pois sua biodegradagao
ocorre em microambiente acido, mediado por células como osteoclastos e
macrofagos, e procede a mesma taxa da geragao de um novo tecido duro, ou seja,
permite a formacao de osso e reducéo do risco de fratura (Wiesmann et al., 2004,
Hong et al., 2014), sendo totalmente reabsorvido e substituido por tecido 6sseo
recém-formado dentro de 6 a 12 meses (Palti e Hoch, 2002; Damlar et al., 2015; Xie
et al., 2016).

2.5.4 Substitutos Osseos Injetaveis (IBS) a base de fosfatos de calcio

Os substitutos ésseos injetaveis (IBS) sédo alvos de intensa investigagao e
caracterizam-se por serem um material ceramico de preferéncia osseocondutor,
combinados com um meio condutor composto por um hidrogel. A injetabilidade
destes compostos permite reduzir a duragdo das intervengdes cirurgicas, minimizar
os efeitos secundarios e as dores poés-operatérias, o que possibilita uma
recuperacdo mais rapida do paciente e uma redugdo dos custos hospitalares (Liu et
al., 2006; Larsson e Hannink, 2011; D’este e Eglin, 2013). Ademais, IBS compostos
de biopolimeros combinados com aditivos e outras moléculas, sao utilizados para
melhorar as suas caracteristicas e desempenho, tais como farmacos e fatores de
crescimento que podem fornecer aumento da regeneragédo 0ssea e suprimir reagdes
inflamatorias ou infecgdes bacterianas (Chang et al., 2017; Mueller et al., 2017).

As indicagdes para a sua aplicagao clinica incluem defeitos irregulares no
tecido Osseo, devido a fraturas, reabsor¢do Ossea degenerativa ou suporte de
fixacdo de dispositivos Osseos sintéticos. Além de aplicagbes minimamente
invasivas, como as da coluna vertebral, como a vertebroplastia, preenchimento de
cavidades 6sseas em fraturas fechada e o reforgo de ossos com osteoporose (Block
e Thorn, 2000; Bohner e Baroud, 2005; Bohner et al., 2005; Heinemann et al.,
2013).

Os CaPs, como a HA e o B-TCP, quando utilizados sinteticamente como

substituto 0sseo, interagem com fluidos corporais, células e tecidos. Tém grande
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importadncia no campo dos biomateriais, em especial no tecido ésseo, devido as
suas propriedades biolégicas favoraveis apresentadas quando em contato direto
com o 0sso, sendo considerados como materiais bioativos (Hench, 1998; Hench et
al., 2002; Heness e Ben-Nissan, 2004; Leon e Jansen, 2009; D’este e Eglin, 2013).

Os cimentos 0sseos, a base de CaPs, constituem um dos mais importantes
grupos de substitutos Osseos injetaveis. Estes compostos sao totalmente
biocompativeis, apresentam uma razoavel resisténcia mecanica e permitem uma
facil aplicagao, com o adequado periodo de secagem (Liu et al., 2006; Song et al.,
2009). No entanto, por serem totalmente densos, ndo permitem uma eficiente
adeséo e proliferacdo celular em toda a extensdo do implante. Estes compostos ndo
permitem as trocas de nutrientes no seu interior, condicdo “sine qua non” para a
formacdo de tecidos. A fraca resposta biolégica e de ligagdo ao tecido destes
materiais, influencia assim, de forma negativa a taxa de crescimento do tecido 6sseo
(Weiss et al., 2007). Por isso, um substituto Osseo injetavel ideal requer
propriedades reoldgicas adequadas para assegurar a ligagado da fase mineral in situ
com boa permeabilidade celular, o que proporciona uma melhor formagao éssea
rapida e profunda. Contrariamente a utilizacdo de materiais densos que nao tém
qualquer porosidade intrinseca (Schmitt et al., 2002; Low et al., 2010).

Para além dos fatores apresentados, geralmente os cimentos 6sseos nao
sao produtos prontos ao uso, ou seja, terdo que ser preparados durante a cirurgia
podendo contribuir para aumentar a duracdo da mesma e, consequentemente, ter
efeitos secundarios para o paciente. Sao normalmente aplicados como formulagdes
de pd/liquido misturados durante a cirurgia para a produgcdo de uma pasta de
cimento (Low et al., 2010). A pasta é modelada em um defeito aberto por meio de
instrumentos cirurgicos ou é (apds a transferéncia para uma seringa) injetada
utilizando técnicas minimamente invasivas de operacdo. O ultimo procedimento
apresenta problemas de manuseamento intrinsecos, desde o tempo de presa do
cimento que comega imediatamente apds a mistura do péd/liquido, o que resulta
numa mudanga continua nas propriedades dos materiais, deixando apenas um
pequeno periodo de tempo para a aplicagdo do cimento pelo cirurgido (Low et al.,
2010; Vorndran et al., 2013).
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De forma a melhorar a eficiéncia de adesido e proliferagdo celular no
biomaterial, sdo utilizados granulos de CaPs combinados com polimeros. Os
granulos funcionam como cerédmicas macroporosas interconectadas, onde os
espagos entre os granulos permitem a migragdo de fluidos corporais, células e
tecidos, possibilitando a vascularizagdo do local e a neoformagéo 6ssea (Trojani et
al., 2006; Low et al., 2010; Chen et al., 2014). A incorporagdo de biopolimeros,
como veiculo para o transporte dos granulos, torna estes substitutos 6sseos de facil
aplicagao, proporcionando estabilidade ao biomaterial, impedindo assim, a migragao
de particulas ceramicas para os tecidos circundantes durante e apos o implante
(Gauthier et al., 2005). Esta adicdo de polimeros aos CaPs melhora a forga
mecanica do material e os granulos de CaPs misturados com polimeros melhoram a
sua resisténcia a compressdao e o modulo, para além de aumentar as suas
propriedades osteocondutoras (Low et al., 2010).

Na patente PT104595 “Substituto Osseo Injectavel e Biocompativel” (Lisboa
et al., 2011), a producdo do biomaterial envolve o desenvolvimento de duas fases,
uma solida e outra liquida, tendo o material em sua constituigédo final as duas fases
misturadas, procurando apresentar o6timas caracteristicas de injetabilidade e
moldabilidade adequada. A fase soélida € constituida por granulos com composigao
bifasica de CaPs a partir de uma mistura de 25% de HA e 75% B-TCP possuindo um
diametro entre 38um e 500um, enquanto que a fase liquida é composta por um
hidrogel, feito a partir de uma mistura homogénea de dois polimeros hidrofilicos a
quitosana (CHI) e o polietilenoglicol (PEG). A fase so6lida € a principal responsavel
pela osseointegracdo e a fase liquida é necessaria para conferir a fase sélida as
caracteristicas de transporte e manuseabilidade.

No trabalho de Vo et al. (2015), os autores estudaram a capacidade de
mineralizagao e de formacgao 6ssea usando um hidrogel injetavel de poli (N-isopropil
acrilamida) (PNiPAAm) em defeitos cranianos de ratos, tendo ao final de 12
semanas obtido resultados minimos de formacdo de osso, mas aceitaveis em
termos mineralizagdo do hidrogel. Considera-se que presencga de fosfatos de calcio,
como se pretende investigar no presente trabalho, podera ser mais vantajosa para

neoformagéo 6ssea em menor tempo.
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Morais et al. (2013) produziram hidrogéis de alginato de sodio (ALG)
combinados com HA, tendo estudado a injetabilidade conjuntamente com a reologia
e taxa de intumescimento. Os autores concluiram que as formulacbes usadas
seriam adequadas para o transporte de granulos. Considera-se que seria mais
interessante do ponto de vista biolégico a utilizacdo de CHI por conta da
biocompatibilidade comprovada, ou um outro polissacarideo como a
hidroxipropilcelulose (HPC), por ser um produto ndo proveniente de animais e
biocompativel com o corpo humano.

Ma et al. (2010) desenvolveram um IBS fotopolimerizavel com o objetivo de
fixar o material na cavidade 6ssea a ser restaurada. Os autores realizaram ainda
ensaios de citotoxicidade in vitro obtendo resultados de nao toxicidade para o
material. Considera-se que a fotopolimerizagdo produz materiais com menor
capacidade de inchamento devido a reticulacdo provocada durante o processo de
cura, o que resulta na redugao da capacidade de substituicdo 6ssea. Para além, do
gue os materiais possuem certo grau de toxicidade que ira influenciar negativamente

o tratamento.

2.6 Hidrogéis

Os hidrogéis sado sistemas tridimensionais de cadeias poliméricas
reticuladas, hidrofilicas, naturais ou sintéticas, aptos a absorver grandes
quantidades de agua com consequente intumescimento sem dissolugdo, podendo
ser classificados em varias categorias dependendo do método de preparagao, carga
ibnica e das caracteristicas fisicas (Marconi e Piozzi, 2002; Peppas, 2004).

Séao formados por ligagdes fisicas cruzadas, geralmente por uma transigéao
sol-gel, usualmente através de pontes de hidrogénios, interagdes eletrostaticas e
hidrofébicas, ou por ligagdes quimicas cruzadas (ligagdes covalentes) entre as
cadeias poliméricas, produzidas por uma simples reacdo de um ou mais
mondémeros. Geralmente intumescem em meio aquoso com preenchimento de até
95% de volume livre, podendo aumentar ou diminuir de volume em resposta a

estimulos externos, como mudancas de temperatura, pH, presenca de solventes,
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corrente elétrica, campo magnético sendo chamados de “smart” hidrogéis (Peppas,
2004; Misra et al., 2009).

Enquanto a maioria dos polimeros eventualmente sado degradados em
condicdes ambientais extremas (temperaturas altas e solugdes acidas), a
degradagao dos hidrogéis biodegradaveis € clinicamente observada numa escala de
tempo e sob condigcbes mais brandas (solugbes aquosas, temperatura e pH
fisiologico). Essa degradagéo elimina a necessidade da permanéncia dos materiais
por longos periodos no corpo humano, ja que os hidrogéis biodegradaveis irdo ser
quebrados em fragmentos de baixo peso molecular, podendo ser reabsorvidos e
excretados, uma vez que a fungado do hidrogel seja cumprida, eliminando possiveis
intervencgdes cirurgicas (Metters e Lin, 2007).

Especificamente no caso de hidrogéis injetaveis, que podem ser definidos
como uma rede tridimensional intumescida por um solvente com propriedades de
diluicdo por cisalhamento e facilmente injetavel através de uma agulha de pequeno
calibre (Gutowska et al., 2001), espera-se que um gel espesso seja formado in situ
ao término da forgca de cisalhamento e seja um material pronto para uso em
procedimentos cirurgicos (Bencherif et al., 2012).

Na engenharia de tecidos, utilizar géis injetaveis pode ser mais vantajoso do
que scaffolds tipicos, pois um material fluido pode preencher qualquer forma de um
defeito e transportar outros constituintes como ceramica ou fatores de crescimento
por um simples passo de mistura, ndo contém solventes residuais que possam estar
presentes em um scaffold pré-formado, e geralmente n&o requer procedimentos
cirargicos complexos para a sua implantagao (Bencherif et al., 2012).

Para a conformagédo de hidrogéis injetaveis, a mistura de polimeros € um
método comumente utilizado para proporcionar materiais poliméricos desejaveis
com propriedades combinadas para aplicagées particulares (Taravel e Domard,
1996). A modificagdo de polimeros misturando dois ou mais polimeros para obter
misturas com propriedades melhoradas tem recebido interesse crescente devido ao
seu forte potencial na substituicdo de polimeros sintéticos em muitas aplicagoes,
além de serem recursos renovaveis, nao toxicos, baratos e deixar residuos
biodegradaveis (Wood, 2001; Neto et al., 2005). Na engenharia de tecidos, as

misturas de biopolimeros s&o geralmente utilizadas para aumentar a
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biocompatibilidade ou para aumentar as propriedades mecanicas, proporcionar um
componente estrutural mais forte e para reduzir a hidrofobicidade (Zhang et al.,
2002).

2.6.1 Quitosana (CHI)

A quitosana (CHI) € um polimero catiénico linear semi-cristalino de base
natural, obtido pela desacetilacdo alcalina da quitina que é um polissacarideo de
origem natural, sendo o segundo polimero mais abundante na natureza depois da
celulose. A quitina pode ser encontrada no exoesqueleto de animais, especialmente
em crustaceos, moluscos e insetos, ou na parede celular de alguns fungos e
leveduras. A CHI tem sido amplamente utilizada em diversas areas, que vao desde
a gestao de residuos ao processamento de alimentos, medicina e biotecnologia (Mi
et al., 2001; Khan et al., 2002; Qin et al., 2006; Alves e Mano, 2008; Anitha et al.,
2009; Aranaz et al., 2009; Duarte et al., 2009; Jayakumar et al., 2010; Dash et al.,
2011; Tanase et al., 2011; Rabiskova et al., 2012) (Figura 3).

CH,OH CH,OH CH,Q

0 0
OH ol { oH ol OH

OH

Figura 3: Formula estrutural da quitosana (CHI) (Technology, 2012).

Ha importantes variaveis experimentais que se devem levar em conta ao
trabalhar com solu¢des de CHI, tais como o grau de desacetilagdo, peso molecular e
hidrofilicidade da CHI, bem como a natureza do solvente utilizado, o pH, e a forca
ionica da solugao (Berger et al., 2004; Wasikiewicz et al., 2005; Aranaz et al., 2009;
Dash et al., 2011; Tanase et al., 2011). O grau de desacetilagdo, peso molecular,
polidispersdo e a cristalinidade constituem os principais parametros que

condicionam o uso da CHI em diversas aplicagbes. Também a sua alta viscosidade
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e baixa solubilidade a pH neutro limitam o seu uso (Berger et al., 2004; Qin et al.,
2006; Aranaz et al., 2009; Jayakumar et al., 2010; Dash et al., 2011).

A CHI é insoluvel na maioria dos solventes e em solugdes aquosas acima do
seu pKa. A protonagao dos grupos amina abaixo do seu pKa faz o quitosana soluvel
em solugbes aquosas de acidos organicos diluidos como: acido acético, acido
férmico, acido succinico, acido lactico e acido malico (Qin et al., 2006; Jayakumar et
al., 2007; Alves e Mano, 2008; Boddohi et al., 2008; Anitha et al., 2009; Jayakumar
et al., 2010; Dash et al., 2011).

Com o objetivo de melhorar a sua solubilidade e ampliar as suas aplicagdes,
a CHI tem sido processado de varias formas e havido um crescente interesse na
sua modificagado quimica (Qin et al., 2006; Alves e Mano, 2008; Anitha et al., 2009;
Dash et al., 2011). As propriedades biolégicas apresentadas pela CHI sdo bastante
interessantes, tais como, a biocompatibilidade; a nao toxicidade; a
biodegradabilidade com produtos de degradagdo ndo cancerigenos; a sensibilidade
ao pH; a adesdo a mucosas; a acao antibacteriana, analgésica, hemostatica,
antimicrobiana, antioxidante e imunologica (Mi et al., 2001; Khan et al., 2002; Park et
al., 2005; Qin et al., 2006; Alves e Mano, 2008; Anitha et al., 2009; Aranaz et al.,
2009; Sonaje et al., 2009; Jayakumar et al., 2010; Dash et al., 2011; Tanase et al.,
2011; Rabiskova et al., 2012). Tais propriedades o tornam um excelente material, o
que faz com que venha sendo processado por varias técnicas em forma de gel,
membranas, suportes, fibras, nanofibras, esferas, filmes e esponjas, tendo
aplicacdes concretas e perspectivas futuras de uso (Jayakumar et al., 2010).

Devido a sua alta biocompatibilidade, a CHI tem sido empregado em
aplicagdes biomédicas como sistemas de distribuicido de medicamentos, fibras e
malhas 3D, cosméticos, fios cirurgicos, biosensores, membranas, sistemas
implantaveis e injetaveis na forma de compdsitos ortopédicos e periodontais,
entrega de genes e biomoléculas, cicatrizagdo de feridas e suportes para a
regeneracgao tecidual (Mi et al., 2001; Ma et al., 2003; Park et al., 2005; Qin et al.,
2006; Jayakumar et al., 2007; Alves e Mano, 2008; Anitha et al., 2009; Aranaz et al.,
2009; Duarte et al., 2009; Sonaje et al., 2009; Jayakumar et al., 2010; Jayakumar et
al., 2011; Tanase et al., 2011; Rabiskova et al., 2012).
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Além de aplicagcbes médicas, a CHI pode ser utilizado na industria
alimenticia na preservagao de alimentos por deterioracdo microbiana, como aditivo
ou fibra dietética, na formacéo de filmes biodegradaveis e recuperagdao de materiais
apos o descarte (Wasikiewicz et al., 2005; Qin et al., 2006; Jayakumar et al., 2007,
Aranaz et al., 2009; Sonaje et al., 2009; Jayakumar et al., 2010; Jayakumar et al.,
2011). Outras aplicagdes sado na biocatalise através da imobilizagédo de enzimas e
células por adsorgéo, ligagdes covalentes ou reticulagao, e no tratamento de aguas
residuais, remogcao de corantes, adsorcdo de ions metalicos, floculagdo, como
estimulante de crescimento de plantas e na industria téxtil (Ma et al., 2003;
Wasikiewicz et al., 2005; Jayakumar et al., 2007; Alves e Mano, 2008; Aranaz et al.,
2009; Jayakumar et al., 2010; Jayakumar et al., 2011).

2.6.2 Polietilenoglicol (PEG)

O polietilenoglicol (PEG) € um polimero sintético com formula quimica HO-
(CH2CH20)-H (n = numero médio de grupos de oOxido de etileno) de multiplas
utilizacdes industriais, composto por subunidades idénticas de 6xido de etileno, com
pesos moleculares variando entre 200g/mol e acima de 10.000 g/mol (Figura 4)
(Fruijtier-Polloth, 2005; Pellegrini et al., 2013; Kobayashi et al., 2014).

O _H
H O

n

Figura 4: Férmula estrutural do polietilenoglicol (PEG) (Commons, 2016).

Os PEGs podem ser produzidos com uma variedade de pesos moleculares,
tendo como resultado a sua disposicdo em diferentes estados fisicos, e
consequentemente a variacdo de suas propriedades e aplicagdes. Os PEGs de
peso molecular entre 200 e 600 g/mol s&o encontrados normalmente na forma de

um liquido claro incolor, aqueles de 1000 g/mol e acima na forma de sélidos
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semicristalinos a temperatura ambiente, e PEGs com graus de peso molecular mais
elevado do que 20.000 g/mols sdo muitas vezes referidos como éxidos de polietileno
(PEOs) (Gullapalli e Mazzitelli, 2015).

PEGs sdo compostos hidrofilicos, ndo volateis, estaveis e nido sofrem
hidrolise ou, na auséncia de oxigénio, se deterioram durante a armazenagem. Uma
propriedade dos PEGs que deve-se destacar é a sua solubilidade em agua e a sua
capacidade de solubilizar outras substancias em preparagcdo. S&o misciveis em
agua e podem solubilizar muitos compostos fracamente soluveis em agua. Estas
caracteristicas sdo atribuidas aos grupos hidroxila terminais e a preponderéancia dos
grupos éter na cadeia do polimero (Fruijtier-Polloth, 2005; Pellegrini et al., 2013;
Gullapalli e Mazzitelli, 2015).

Além das caracteristicas ja mencionadas, os PEGs sao conhecidos por sua
versatii gama de aplicagdes industriais, incluindo as areas biomédicas e de
biomateriais, e sdo candidatos ideais para o desenvolvimento solventes, veiculos e
agentes emulsionantes nas industrias farmacéuticas e de cosméticos (Fruijtier-
Polloth, 2005; Pellegrini et al., 2013). Outro fator importante a ser mencionado, é a
peguilacdo (conjugacdo quimica com o PEG) de produtos terapéuticos que tornou-
se uma ferramenta atraente e eficaz para modular as propriedades farmacoldgicas
dos farmacos, tais como solubilidade, estabilidade e imunogenicidade, e para
melhorar os seus perfis metabdlicos e toxicolégicos (Pasut e Veronese, 2012;
Pellegrini et al., 2013).

Devido a sua ampla utilizacdo e do potencial de exposicao cronica dos seres
humanos através de diferentes rotas, a toxicidade dos PEGs e de produtos
peguilados tém sido amplamente investigados e demonstram, e em geral,
excelentes perfis de seguranga, com uma toxicidade ocorrendo apenas com altas
doses parenterais que excedem em muito as concentragdes normalmente utilizadas
na pratica (Fruijtier-Polloth, 2005).

2.6.3 Alginato de Saodio (ALG)

O alginato de sodio (ALG) € um sal de sddio do acido alginico, um

polissacarideo anidnico natural versatil presente em grande quantidade na natureza,
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extraido principalmente a partir de algas castanhas. Tem sido usado na industria de
biotecnologia como um agente espessante e gelificante, e um estabilizador coloidal.
O ALG também tem uma capacidade unica para ser utilizada como uma matriz para
o aprisionamento e/ou a entrega de uma variedade de moléculas ou particulas.
Embora o ALG seja biocompativel, € conhecido por ser resistente a biodegradagao
(Pérez e Matos, 2001; Belalia e Djelali, 2014).

Considerado um copolimero linear, é formado pela repeticdo de dois
mondmeros distintos, o (1,4)-a-L-gulurato (unidade G) e o (1,4)-B-D-manurato
(unidade M) arrumados de maneira alternada ou sequenciados em blocos ao longo
da cadeia (Figura 5). As propriedades fisicas e quimicas do ALG s&o influenciadas
pela massa molar, composicdo, extensdo e sequéncia dos monémeros (George e
Abraham, 2006; Masuelli e lllanes, 2014).
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Figura 5: Férmula estrutural do alginato (ALG). (G) (1,4)-a-L-gulurato e (M) (1,4)-B-D-

manurato (Hamman, 2010).

O ALG é biocompativel, biodegradavel, hidrofilico, tem alta bioadesividade,
baixa toxicidade, baixo custo e possui diversas aplicagbes podendo ser utilizado na
medicina, agricultura, industria téxtil, alimenticia, farmacéutica, cosmética, e na
engenharia de tecidos (George e Abraham, 2006).

A propriedade dos ALG de maior utilidade é a sua capacidade para reagir
com cations metalicos polivalentes, especificamente, os ions de calcio, para produzir
géis fortes ou polimeros insoluveis. A estrutura quimica, tamanho molecular, cinética
da formacao do gel e os cations desempenham um papel significativo em diversas
propriedades incluindo porosidade, intumescéncia, estabilidade, biodegradabilidade,
solidez do gel, caracteristicas imunoldgicas e biocompatibilidade. As propriedades

estruturais e mecanicas da solugdo de ALG podem ser reguladas, ajustando a forga
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ibnica do meio de gelificagdo ou da fonte de calcio (George e Abraham, 2006;
Belalia e Djelali, 2014; Masuelli e lllanes, 2014).

O ALG forma hidrogéis na presengca de calcio ou outros cations
multivalentes, e pode ser obtido através de um processo simples em condigcdes
ambientais amenas sem uso de reagentes toxicos. Tipicamente, € usado na forma
fisica de um hidrogel de pequenos poros (nm), o que se torna um problema
dependendo do seu uso, pois ndo permite a movimentacao de células para o interior
ou exterior do material (Eiselt et al., 2000). Os hidrogéis de ALG tém provado sua
extensa utilidade como biomaterial, sendo usados como suporte na engenharia
tecidual, transportadores de farmacos, células e fatores de crescimento (por permitir
o encapsulamento de substancias) e modelo de matriz extracelular em estudos
bioldgicos (Augst et al., 2006).
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3 MATERIAIS E METODOS

A pesquisa para obtencdo e caracterizacdo do biomaterial proposto foi
realizada no Laboratério de Desenvolvimento e Avaliacdo de Biomateriais do
Nordeste — CERTBIO, Laboratério de Tecnologia dos Materiais — LTM e Laboratério
de Engenharia de Alimentos — LEA, localizados na Universidade Federal de
Campina Grande — UFCG (Campina Grande — PB), no Instituto de Ceramica y Vidrio
— ICV (Madrid — Espanha), enquanto que os ensaios bioldgicos in vivo realizados no
Hospital Veterinario (HV) do Centro de Saude e Tecnologia Rural (CSTR) da
Universidade Federal de Campina Grande — UFCG (Patos — PB).

3.1 Materiais

Os materiais utilizados no presente trabalho estdo na Tabela 3.

Tabela 3: Materiais utilizados na composi¢ao da fase sdlida e fase liquida do biomaterial.

Caracteristicas

Material Marca Comercial Pureza e
Acido Fosférico SYNTH P.A. -
Fosfato de Calcio Tribasico SYNTH - -
Alginato de Sédio VETEC Grau Farma 300-400 cps
Hidroxiapatita SIGMA - 290% Cas(POa):2
Beta Fosfato Tricalcico CERTBIO - 100% Cristalinidade
Poliacrilato de Aménio MIRACEMA- - Medio Peso
NUODEX Molecular
Cloreto de Calcio VETEC P.A. -
Quitosana CERTBIO Grau Médico DA=85%; 260 kDa
Acido Acético DINAMICA 99,8% P.A. -
Polietilenoglicol NEON Grau Farma 400
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3.2 Metodologia

A metodologia a seguir corresponde a fase exploratéria do estudo proposto,
para a producdo de um substituto o&sseo injetavel (IBS), que envolve o
desenvolvimento de duas fases, uma solida e uma liquida, com o posterior
processamento dessas fases. A fase sdélida € composta por granulos na forma de
esferas de fosfatos de calcio abaixo de 1000y, a partir de uma mistura de HA e -
TCP, e a fase liquida composta por um hidrogel de CHI e PEG. A geometria dos
granulos de CaPs deve ser esférica e microporosa, para que unidos ao hidrogel

formem uma estrutura porosa entre os granulos (Figura 6).

12 ETAPA . 22 ETAPA |

[ Composigao da Fase Sélida ] : Composigado da Fase Liquida

(Granulos de CaPs) (Hidrogel)

!

+ Fase Experimental * DRX * Viscosimetria
Fase Produto Final + TGA + Perfil Texturométrico
+ MO * Injetabilidade

MEV » Ensaio Bioldgico in vitro

L 3% ETAPA . DIL Citotoxicidade

* Granulometria + Ensaio Biolégicoin vivo

Processamento das Fases
(IBS)

Figura 6: Fluxograma da produgéao e estudo do substituto ésseo injetavel (IBS).

3.2.1 Obtencédo do B-TCP

O B-TCP (Ca3(PO4)2) utilizado para a produgéo dos granulos de CaPs foi
obtido a partir da transformagéo do fosfato de calcio tribasico (Cas(PO4)sOH) P.A.
(SYNTH) por meio de reagdo quimica e tratamento térmico. A estequiometria da

reacao para obtencao do B-TCP.

3Cas(P04)30H + H3PO4 -> 5Ca3(POa4)2 +3H20
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Inicialmente, 100g de fosfato de calcio tribasico foram adicionados em
200mL de &gua destilada e homogeneizados em agitador mecanico. Apds a
homogeneizagdo foram adicionados 5,3mL de acido fosférico (H3POs) 85%,
lentamente sob agitagcdo mecanica durante 20 min. Posteriormente, a mistura foi
vertida em um refratario de vidro e secada em estufa a 80°C durante 24hs. Apds o
periodo de 24hs, o material ceramico foi triturado com o auxilio de um almofariz,
peneirado, colocado em uma capsula de alumina e levado ao forno a 1000°C
durante 2hs. Apds a sinterizagao, o material foi caracterizado por difracdo de raios X
(DRX) com objetivo de identificar o perfil da fase cristalina do fosfato de calcio
obtido.

3.2.2 Producdo da Fase Sdlida (Granulos de Fosfatos de Calcio) — FASE
EXPERIMENTAL

Inicialmente os pds dos fosfatos de calcio HA (SIGMA) e B-TCP (CERTBIO)
utilizados na preparacao da fase solida passaram por uma peneira de abertura de
44 pm e foram caracterizados por DRX.

Apos a etapa de caracterizacdo dos pos de HA e B-TCP por DRX, deu-se
continuidade aos trabalhos de desenvolvimento da fase sélida do biomaterial, que
sera composto por granulos de CaPs com composi¢cédo bifasica, a partir de uma
mistura de 25% de HA e 75% de B-TCP (Tabela 4). Nesta fase do estudo, foram
preparadas amostras em forma de granulos esféricos com o objetivo de caracterizar
o biomaterial e aperfeigoar a técnica empregada na preparagado das amostras, para
posteriormente produzir amostras em forma de granulos esféricos ideais para a

producao do IBS.

Tabela 4: Composi¢cao da mistura dos fosfatos de calcio (3-TCP e HA).

Fosfatos de Calcio Massa (g) Massa (%)
B-TCP 9,375¢g 75 %
HA 3,125¢g 25 %

TOTAL 12,59 100 %
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Para este fim, foi feita uma pasta aquosa sob agitagdo mecanica de solugao
final de 63,5 g contendo ALG, HA, B-TCP e poliacrilato de aménio (LIOSPERSE®
511) um dispersante (Tabela 5). A pasta foi introduzida em uma seringa com 12mm
de diametro e agulha 22G que através da regulagao do fluxo e do caudal da pasta
em 40 mL/h, foi possivel controlar o diametro das esferas, pois a saida da unidade
de encapsulamento foi colocada acima de uma solugdo aquosa sob agitagcao de
cloreto de calcio 0,1M, de forma a coagular as esferas através de gotejamento
(Figura 7). Posteriormente as esferas foram filtradas e secas em temperatura
ambiente durante 24hs, separadas em grupos para serem sinterizadas por um
periodo de 2hs a 300°C, 600°C e 900°C de forma a degradar e remover o ALG e 0
dispersante, e avaliar o comportamento dos mesmos nas amostras, para além de

formar uma estrutura estavel, porosa e constituida apenas por fosfatos de calcio.

Tabela 5: Composicdo da pasta aquosa de polimeros e fosfatos de calcio — FASE
EXPERIMENTAL.

Composicao Massas (g) Massas (%)
Agua 50 g (50 mL) 78,74 %
ALG - Baixa Viscosidade 0,875¢g 1,378 %
B-TCP 9,375¢g 14,763 %
HA 3,125¢g 4,921 %
(Liosperse® 511) 0,125 g (0,337 pL) 0,196 %

TOTAL 63,59 100 %
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| (%) CerTEIO]

Figura 7: Sistema bomba de seringa para infusdo uUnica contendo pasta aquosa de
polimeros e fosfatos de calcio — FASE EXPERIMENTAL.

A composicado da pasta aquosa partiu de uma base que essa solugao teria
inicialmente uma composicao final de 100 g, sendo 80 g de solugdo aquosa de ALG
a 1,75% (m/v) e 20 g de fosfatos de calcio, porém por limitagdo da quantidade dos
componentes ceramicos e por serem estudos iniciais, a composi¢ao da solugao
aquosa final foi de 63,5 g, sendo 50,875 g de solugédo aquosa de ALG a 1,75% (m/v)
e 12,5 g de fosfatos de calcio, com a adicdo de 0,125 g de dispersante. A
quantidade de dispersante utilizado € de acordo com a quantidade de massa
ceramica presente na solugao, que é de 1% da massa ceramica total. O dispersante
Liosperse® 511 apresenta uma concentragdo de solido entre 36% a 38%, entao
levou-se em consideragdo uma concentracdo de 37% (37 g) em 100 mL de
dispersante.

Portanto, aproximadamente 20% da massa total € formada por fosfatos de
calcio e o restante da massa composta por polimeros e agua, que serdo removidos

e degradados apds o processo de sinterizagao.

3.2.3 Producédo da Fase Sdlida (Granulos de Fosfatos de Calcio) — PRODUTO
FINAL

Nesta etapa, foram utilizados os mesmos pds dos fosfatos de calcio HA

(SIGMA) e B-TCP (CERTBIO) utilizados na etapa experimental, e a propor¢céo da
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composigao bifasica dos fosfatos de calcio utilizada foi mantida, 25% de HA e 75%
de B-TCP, para a preparagao das amostras em formas de granulos esféricos. Porém
houve mudancas na composi¢cdo da pasta aquosa utilizada e na técnica de
preparacao das amostras utilizada.

Para este fim, foi feita uma pasta aquosa sob agitacdo mecénica de solugao
final de 343,125 g contendo ALG, HA, B-TCP e LIOSPERSE® 511 (Tabela 6). A
pasta foi introduzida em uma seringa com 18,8 mm de didmetro interno conectada a
uma mangueira de 3 mm de didmetro e 20 cm de comprimento, possuindo no final
um bico atomizador duplo fluido. O fluxo e o caudal da pasta foi regulando em 3
variagdes (50 mL/h, 70 mL/h e 90 mL/h), com o objetivo de avaliar a variagdo do
diametro das amostras produzidas. A pasta aquosa foi atomizada por um bico com
diametro de 0,6 mm e presséao fixa de 0,4 bar, colocado acima de um recipiente
contendo uma solugéo de cloreto de calcio 0,1M, de forma a coagular as esferas
(Figura 8). Posteriormente as amostras foram filtradas, secas em temperatura
ambiente durante 24hs e separadas em 3 grupos para serem sinterizadas e

caracterizadas.

Tabela 6: Composicdo da pasta aquosa de polimeros e fosfatos de calcio — PRODUTO
FINAL.

Composicao Massas (g) Massas (%)
Agua 300 g (300 mL) 87,43 %
ALG - Baixa Viscosidade 525¢ 1,53 %
B-TCP 28,125 ¢ 8,19 %
HA 9,375 g 2,73 %
(Liosperse® 511) 0,375g (1,011 L) 0,11 %

TOTAL 343,125 ¢ 100 %
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Figura 8: Esquema do sistema bomba de seringa para infuséo Unica e atomizador duplo
fluido — PRODUTO FINAL.

A composicado da pasta aquosa, nesta fase do experimento, ficou mais fluida
com o aumento da quantidade de agua empregada devido a mudanga da técnica
para a producao das amostras, mantendo a propor¢cdo de ALG na solugdo aquosa
de 1,75% (m/v) e a quantidade de LIOSPERSE® 511 empregada de 1% da massa
ceramica total.

Portanto, ocorreu uma queda de aproximadamente de 20% para 11% da
massa total formada por fosfatos de calcio e o restante da massa composta por
polimeros e agua, tornando-a mais fluida, que serdo removidos e degradados apés

0 processo de sinterizagao.
3.2.4 Producéo da Fase Liquida (Hidrogel)
As amostras de CHI/PEG foram preparadas com variagdes de concentragcio

(m/v) em solugéo aquosa de acido acético de concentragdo molar variada, seguindo

um fatorial 2*2 com um ponto central apresentado na Figura 9. Inicialmente
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dissolveu-se a CHI em solugdo aquosa de acido acético sob agitagdo magnética.
Em seguida uma determinada quantidade de PEG foi adicionada a solugédo de CHI e
deixou-se em agitagcdo durante 1h a temperatura ambiente para completar a
homogeneizagao. Através do procedimento referido, sera obtida uma fase liquida
homogénea determinante para o transporte da fase sdlida (granulos de fosfato de

célcio).

CHI (%) PEG 400 (%) Ac. Acético(mol/L)

9 Amostra1 1.0 5.0 0,051
g Amostra2 1.0 10.0 0,051
< Amostra 3 2.0 5.0 0,102
E Amostra 4 20 10.0 0,102

Amostra 5 15 7.5 0,076

CHI (%)

Figura 9: Grafico e tabela das amostras em fatorial 2*2 com um ponto central.

3.2.5 Producéao do IBS

A mistura das fases sélida e liquida foi efetuada de acordo com a razao de
0,8 a 1 g/g. Isto €&, por 1 grama de fase solida, foi adicionado entre 0,89 a 1g de fase
liquida. Existe uma quantidade maxima de fase sodlida transportavel pela fase liquida
sem perdas de propriedades de injetabilidade e consisténcia do material final. A
mistura foi colocada em uma seringa para facilitar a sua aplicagdo, podendo

permanecer no interior desta sem perder as caracteristicas referidas anteriormente.
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3.3 Técnicas de Caracterizagao

Foram realizadas 3 etapas de caracterizagdo. A primeira etapa consistiu na
caracterizagdo dos materiais de partida e granulos de CaPs (Fase Sodlida), a
segunda etapa a caracterizagdo do hidrogel de CHI e PEG (Fase Liquida), e na
terceira etapa foi realizada a caracterizagéo do produto final (IBS).

Neste trabalho foram utilizadas as seguintes técnicas de caracterizagao:
Difracdo de Raios X (DRX), Termogravimetria (TGA), Dilatometria (DIL),
Granulometria, Microscopia Optica de Reflexdo (MO), Microscopia Eletrénica de
Varredura (MEV), Viscosimetria, Perfil Texturométrico, Injetabilidade, Ensaios

Bioldgicos in vitro (Citotoxicidade) e Ensaios Biologicos in vivo.

3.3.1 Difragao por raios X (DRX)

A difracao por raios X (DRX) € uma técnica simples, rapida e nao destrutiva
indicada para a identificagdo e caracterizacdo do biomaterial com base no seu
padrao de difragdo. Ao incidir um feixe de raios X na superficie da amostra, o
mesmo interage com os atomos presentes originando o fendmeno de difragdo que,
segundo a lei de Bragg, estabelece a relagdo entre o angulo de difracdo e a
distancia entre os planos que a originam. As analises de difracdo de raios X foram
conduzidas a temperatura ambiente utilizando um difratdmetro de raios X XRD 7000
Shimadzu, utilizando radiacdo Ka do cobre (1,5418 A), tensdo de 40kV e corrente
30mA, examinados com um intervalo de 206 entre 10,0 e 80,0 graus a uma

velocidade de 26/min.

3.3.2 Termogravimetria (TGA)

A termogravimetria baseia-se no estudo da variagdo de massa de uma
determinada amostra, resultante de uma transformacao quimica (decomposicao,
degradagao, oxidagao) ou fisica (evaporac¢ao, condensagao, sublimagédo) em fungéo
da temperatura ou tempo. Para a obten¢ao da curva de TGA a amostra foi colocada

em um suporte de aluminio no equipamento TGA PYRIS 1, em atmosfera dindmica
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de nitrogénio com uma vazado de 20mL/min-!, a uma razdo de aquecimento de
10°C/min', partindo da temperatura de 30°C até 900°C.

3.3.3 Dilatometria (DIL)

A dilatometria (DIL) é uma técnica termoanalitica para a medigdo de
expansao ou contracdo de um material quando submetida a um programa de
temperatura e tempo controlado, onde a quantidade de expans&do ou contracao
depende das caracteristicas do préprio material. Para a obtengao da curva de DIL, o
biomaterial foi prensado a 1000Kg/cm? e submetido a um aquecimento sob uma
taxa de 5°C/min, partindo da temperatura de 0°C até 1500°C, utilizando o
equipamento SETARAM SETSYS 16/18.

3.3.4 Granulometria

Granulometria € uma técnica para avaliar a distribuicdo percentual dos
diversos tamanhos de grdos de uma amostra, considerando a quantidade de
material, em massa, retido em peneiras. Para a analise granulométrica do material,
foi utilizado um agitador eletromagnético com peneiras para separar os granulos de
fosfatos de calcio, nas faixas granulométricas desejadas. A abertura das peneiras
utilizadas foram 150, 250, 500, 710 e 1000 pm.

Seguem, na Tabela 7, as faixas de distribuicdo granulométrica obtidas pelo

agitador eletromagnético.

Tabela 7: Faixas de distribuicdo granulométrica em pm.

Faixas de Distribuicado Granulométrica (um)
0-150
150 — 250
250 — 500
500 - 710
710 — 1000
11000
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3.3.5 Microscopia optica de reflexdo (MO)

A técnica de microscopia optica (MO) foi utilizada para ampliar as imagens e
permitir a diferenciacdo das amostras produzidas nas diferentes etapas de producéao
do biomaterial. O biomaterial foi caracterizado por meio de MO, com o auxilio do
Microscépio Advanced 3D Digital, Hirox — KH 1300, que permite reflexdo e
transmissao, e possui profundidade de campo extendida com medi¢des 2D e 3D.
Este microscopio, além de ampliar as estruturas, pode fazé-lo capturando imagens
tridimensionais de estrutura interna do material, estando acoplado a uma estacao de

analise de imagens.

3.3.6 Microscopia eletrbnica de varredura (MEV)

A microscopia eletrbnica de varredura (MEV) permite obter imagens com
grandes ampliagdes, originadas pelo mapeamento das interagbes que ocorrem entre
o feixe colimado de elétrons produzido pelo microscopio e a superficie da amostra.
O biomaterial foi caracterizado morfologicamente por MEV, utilizando dois tipos de
equipamentos, o modelo Phenom Prox para caracterizar os granulos de CaPs
produzidos durante a pesquisa, enquanto que o FE-SEM S-4700 HITACHI, um MEV

com emissao de campo para caracterizar as amostras dos testes bioldgicos in vivo.

3.3.7 Viscosimetria

A viscosimetria € um método simples, util e apropriado para fornecer
informacdes sobre o tamanho e a forma das cadeias macromoleculares em solugéo,
e esta associada a resisténcia que um fluido oferece para deformar-se por
cisalhamento. As medidas reoldgicas foram realizadas utilizando o equipamento
Brookfield DV-Il + Pro com um recipiente cilindrico revestido para todas as solugdes
em 3 diferentes temperaturas (5°C, 25°C e 37°C). Os “spindles” foram utilizados de
acordo com as amostras e as medicdes a velocidades de corte compreendidas entre
50 e 200 rpm.
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3.3.8 Perfil texturométrico

O Texturébmetro € um instrumento cientifico imitativo que mede com
absoluta precisdo a resposta de uma amostra as forgcas de tensdo, compresséo,
penetracdo, flexdo e extrusdo. As medicbes de textura instrumentais foram pré-
formadas utilizando um penetrdbmetro (TA-TX plus, Stable Micro Systems, UK)
equipado com uma célula de carga de 50 N. Uma sonda A/BE-d35 foi comprimida
duas vezes contra cada mistura polimérica até uma profundidade definida (20 mm) a
uma taxa de 2,0 mm/s. Com o resultado destas experiéncias foram construidas e
analisadas curvas de tempo-forgca para determinar alguns paradmetros mecanicos

(dureza, adesividade, coeséo e elasticidade).

3.3.9 Injetabilidade

Através de ensaios de injetabilidade € avaliada a forga necessaria para
remover o biomaterial injetavel do interior de uma seringa, com velocidade e
intervalo de inje¢des predeterminadas. O equipamento utilizado foi uma maquina de
ensaio mecanico universal Instron 3366, ajustada no modo de compressao com
uma velocidade de 20mm/min da cruzeta, o conjunto de percurso da cruzeta para 20
mm e uma célula de carga de 500 N. A garra de compresséao pressiona o émbolo da
seringa, com o material no seu interior. O tempo e a carga necessaria para esvaziar
a seringa foram registrados e analisados de acordo com a composi¢gdo do material.

As amostras foram testadas em triplicada.

3.3.10 Citotoxicidade (Viabilidade Celular)

O ensaio de avaliagao da viabilidade celular do IBS foi realizado de acordo
com a norma BS EN ISO 10993-5: 2009 (Biological evaluation of medical devices —
Parts: Tests for cytotoxicity: in vitro methods) (BS EN ISOlso, 2009), através da
determinacdo da porcentagem da viabilidade celular, utilizando o método de
reducdo do MTT [brometo de 3-(4,5-dimetiliazol-2-il)-2,5-difeniltetrazdlio], que

estabelece uma correlagcao entre a atividade metabdlica celular e o numero de
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células viaveis em cultura in vitro. Este teste baseia-se na reduc¢do de sal amarelo
de Tetrazolio, o MTT, por desidrogenases celulares para cristais azul/violeta de

Formazan (Figura 10);

03—

Figura 10: Redug¢do do MTT em Formazan.

Para avaliagdo da citotoxicidade do hidrogel e do IBS, foi utilizada a
linhagem celular de fibroblastos L929 (ATCC NCTC clone 929) obtidas do Banco de
Células do Rio de Janeiro - BCRJ cultivadas em meio de cultura RPMI (RPMI 1640
Medium, Gibco® - Invitrogen Corporation, Grad Island, USA) suplementado com
10% de Soro Fetal Bovino (Gibco®, by Life Technologies) e 1% de Antibidtico -
Antimicético (Gibco®, by Life Technologies), mantidas em estufas de CO2, em
atmosfera de 5%, a 37°C. As células utilizadas neste experimento seguiram as
recomendacoes de utilizagdo para o teste de citoxicidade in vitro que constam na
norma BS EN ISO 10993-5: 2009.

Foi utilizada uma concentragdo celular de 5 x 10° células/mL em meio de
cultura RPMI, e adicionados 100 uL por pogco em uma placa de cultura celular de 96
pocos. A placa foi transferida para a estufa de CO2 (5%) a 37°C e incubada por
24hs. Apds este periodo, o meio de cultura é aspirado de todos os pogos, e
posteriormente sdo adicionados 170 yL de meio de cultura RPMI e 30 uL da
amostra (extrato) em cada pogo. A obtencdo dos extratos utilizados no ensaio foi de
acordo com a norma ISO 10993-12: 2012 (Biological evaluation of medical devices —
Part 12: Sample preparation and reference materials) (ISOlso, 2012). A placa foi
incubada novamente em estufa de CO2 (5%) a 37°C por 24hs. Apds as 24hs, o meio
de cultura é aspirado de todos os pocos e foram adicionados 100 pL de solugao de

MTT (1mg/mL) em PBS (Tampdo fosfato-salino). Novamente, as placas foram
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incubadas em estufa de CO2 (5%) a 37°C por 3 horas. Posteriormente, o
sobrenadante foi descartado e adicionado 100 uyL de alcool isopropilico por poco. A
leitura da densidade otica foi determinada em um leitor de microplacas (VictorX3 —
PerkinElmer), a 570 nm com filtro de referéncia de 650 nm. A viabilidade celular foi
calculada em porcentagem pelo método estatistico teste z-Score modificado para a
detecgdo de outliers. Como controle negativo foi utilizado o polietileno de alta

densidade (PEAD) e o como controle positivo o latex natural.

3.3.11 Ensaio biolégico in vivo

O experimento foi realizado no Hospital Veterinario (HV) do Centro de
Saude e Tecnologia Rural (CSTR) da Universidade Federal de Campina Grande
(UFCG), no setor de Cirurgia de Pequenos Animais e no Laboratério de
Histopatologia Animal, com o numero de protocolo CEP — Protocolo N° 16/2016
junto ao Comité de Etica em Pesquisa desta instituicéo.

Foram utilizados 12 coelhos adultos Nova Zelandia, pesando em média 2,5
Kg, divididos de forma aleat6ria em 2 grupos experimentais de 6 animais cada, e
submetidos a cirurgia de implantacdo do biomaterial. Os animais foram
anestesiados com o uso de xilazina a 2% na dose de 5 mg/Kg e cetamina a 10% na
dose de 30 mg/Kg, ambos pela via intramuscular (IM), apés 15 min realizou-se a
anestesia epidural com lidocaina a 2% na dose de 0,3 mL/Kg. Apds a assepsia da
pele com clorexidina e protecdo da area com campo cirurgico estéril, foram
realizadas duas incisdes de 2 cm na parte medial da tibia, sendo uma na diafase
proximal e outra na distal, e divulsdo dos tecidos subcutaneo e muscular.
Posteriormente, defeitos 0sseos ndo criticos de 3 mm de didmetros foram criados
com o auxilio de uma broca cirurgica esférica conectada a uma motor de baixa
rotacdo, sob irrigagdo salina continua para evitar danos térmicos ao 0sso.

Em seguida, os defeitos ésseos produzidos foram preenchidos com o
biomaterial (IBS), com uma diferenga que no membro esquerdo dos animais, além
do biomaterial preparado para o estudo, foi utilizado uma membrana de colageno de
origem bovina sob os defeitos 6sseos preenchidos com o intuito de impedir o inicial

crescimento de tecido fibroso sobre o biomaterial, para agir como um grupo controle
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em relagdo aos implantes do membro direito. Em seguida, as incisées foram
fechadas com fio vycril 3.0 em ponto X, na regido do musculo, € na pele com fio
nylon 2.0 em ponto Wolff.

Os animais foram eutanasiados aos 30 e 60 dias de pds-operatério com
administracao de xilazina na dose de 5 mg/Kg e cetamina na dose de 40 mg/Kg via
IM, seguidos 15 min por propofol 1% na dose de 5 mg/Kg e logo apds a perda dos
reflexos cloreto de potassio a 19,1% na dose de 1 mL/Kg via endovenosa (EV).
Posteriormente, os fragmentos 6sseos do implante foram coletados para avaliagao
histolégica e por MEV.
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4 RESULTADOS E DISCUSSAO
4.1 Fase Sdlida (Granulos de Fosfatos de Calcio) - FASE EXPERIMENTAL
4.1.1 Caracterizagado dos pos de fosfatos de calcio por DRX

A caracterizagdo por DRX foi realizado com objetivo de identificar o perfil e
as fases cristalinas presente nos fosfatos de calcio utilizados na preparacao das
amostras. A partir dos dados fornecidos pela analise de DRX, € possivel extrair
informacdes com base nos picos presentes no padrao de difragcdo, que sao
caracteristicos de cada material. A Figura 11 e Figura 12 ilustram os difratogramas
dos fosfatos de calcio HA (SIGMA) e B-TCP (CERTBIO).
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Figura 11: Difratograma da HA (SIGMA) apds refinamento pelo método de Rietveld.
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Beta- TCP
B-TCP: (Ca308P2) - 100,00%
Rwp: 9,69%

——|nstens.Observada
Instens. Calculada
—— Diferenga

26 (°)
Figura 12: Difratograma do 3-TCP (CERTBIO) por refinamento pelo método de Rietveld.

De acordo com o refinamento e o banco de dados do programa X Pert High

Score Plus, para a identificagdo do material através da sobreposi¢ao de picos, foram
obtidas duas fases no pé da HA (SIGMA) (Figura 11), a fase monetita (43,013%) e a
fase HA (56,987%), e ndo uma fase 100% de HA como desejado, porém na propria

descricdo do material consta uma composi¢do de 290% de TCP, ou seja, uma HA

deficiente em calcio por isso o aparecimento de 2 fases cristalinas. Também foi

possivel identificar, a partir do arquivo de saida apds o refinamento, as respectivas

estruturas cristalinas, além das informacdes sobre os parametros refinados e o fator

de confianga do refinamento que foi de Rwp = 11,97%, conforme apresentado na
Tabela 8 (Palache et al., 1951; Maclennan e Beevers, 1955; De Wolff, 1957).



Tabela 8: Dados da HA (SIGMA) obtidos por refinamento de Rietveld.
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Monetita Hidroxiapatita
Sistema Cristalino Triclinico Hexagonal
Grupo Espacial P-1 P63
a[A] 6.91105 9.40247
b [A] 6.61373 9.40247
c[A] 6.98700 6.87471
a ] 96.230 90.000
BI°] 104.046 90.000
v [°] 88.341 120.000
Volume [A%] 307.981 526.343
Percentual de Fase Cristalina 43,013% 56,987%

O mesmo estudo foi realizado para o pé do B-TCP e de acordo com o

refinamento e o banco de dados do programa X Pert High Score Plus foi obtido

apenas uma fase no p6 de B-TCP como desejado, a fase B-TCP (100%) (Figura 12).

Este resultado obtido demostra que o processo de obtencdo do B-TCP pela

transformacédo do fosfato de calcio tribasico (Cas(PO4)3sOH) por meio de reagéo

quimica e tratamento térmico foi realizado com éxito. Também foi possivel

identificar, a partir do arquivo de saida apds o refinamento, a respectiva estrutura

cristalina, além das informacbes sobre os parametros refinados e o fator de

confianga do refinamento que foi de Rwp = 9,69%, conforme apresentado na Tabela

9 (De Wolff, 1957; Calvo e Gopal, 1975).

Tabela 9: Dados do B-TCP (CERTBIO) obtidos por refinamento de Rietveld.

B-TCP
Sistema Cristalino Trigonal
Grupo Espacial R3C
a[A] 10.42195
b [A] 10.42195
c[A] 37.36558
o [°] 90.000
B[] 90.000
v [°] 120.000
Volume [A%] 3514.799

Percentual de Fase Cristalina

100,0%
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4.1.2 Caracterizagao das amostras de fosfatos de calcio por DRX

Apds o processo de conformacgao dos granulos em forma de esferas (Figura
13), as amostras foram separadas em 3 grupos, secas em temperatura ambiente
durante 24hs, pesadas e submetidas ao processo de sinterizacdo por um periodo de
2hs a 300°C, 600°C e 900°C de forma a queimar os polimeros e avaliar o
comportamento dos mesmos nas amostras, para além de remover a agua residual
no interior das amostras e formar uma estrutura estavel, porosa e constituida

apenas por fosfatos de célcio (Figura 14).

Figura 13: Granulos esféricos de fosfatos de calcio apds conformacéo.

Figura 14: Amostras pés-sinterizacao. Amostra 1 - 300°C; amostra 2 - 600°C e amostra 3 -
900°C.

Apds o processo de sinterizagao, observa-se uma diferenca visual entre as

amostras quanto a sua coloragao, variando de uma coloracdo castanha escura na
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amostra 1 (300°C), o que demonstra a presenga de material polimérico e a sua nao
degradacgao completa a esta temperatura, a uma coloragao branco claro na amostra
3 (900°C), devido a total degradagdo dos polimeros tendo apenas os fosfatos de
calcio presentes na amostra.

Cada grupo de amostra corresponde a cerca de 10 mL da pasta aquosa
composta por polimeros e fosfatos de calcio. O numero de amostras e a perda de
massa de cada grupo apos a sinterizagdo encontram-se na Tabela 10. Observa-se
que a maior perda de massa ocorreu no 3° grupo de amostras que foram
submetidas a uma sinterizacdo a 900°C com perda de 8,902 % de massa. Esse
resultado demonstra uma coeréncia com o resultado apresentado na Figura 14, ja
que quanto maior for a temperatura que as amostras sdo submetidas maior a
tendéncia da degradacdo do material polimérico, permanecendo apenas a fase
ceramica da amostra. Deve-se salientar que, anteriormente ao processo de
sinterizagdo, ja ocorreu uma pequena perda de massa durante o processo de

secagem em estufa a 50°C durante 24hs.

Tabela 10: Perda de massa das amostras apds sinterizacdo (n = numero de granulos

produzidos).
Amostra n Temperatura Massas (g) Perda de Massa (%)
Inicial = 2,4800 g
o] 0,
1 550 300°C Final = 2.3648 g 4,605 %
Inicial = 2,7467 g
o] 0,
2 482 600°C Final = 2, 5184 g 8,311 %
3 478 900°C Inicial = 2,7755 g 8,902 %

Final = 2, 5284 g

Posteriormente ao processo de sinterizagao, foi realizado a caracterizagao
por DRX dos granulos do grupo 3 (grupo de amostras com maior perda de massa)
com objetivo de identificar o perfil das fases cristalinas dos fosfatos de calcio
submetidas a uma sinterizagcdo de 900°C.

De acordo com o refinamento e o banco de dados do programa X Pert High
Score Plus, para a identificagdo do material através da sobreposi¢ao de picos, foram
obtidas as duas fases ceramicas propostas no estudo, a fase HA (22,891%) e a fase
B-TCP (77,109%), porém n&o na proporcdo de 25% HA e 75% B-TCP como

desejado (Figura 15), mas proximo do objetivo, o que pode ser considerado um éxito
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por se ter obtido as fases cristalinas desejadas com apenas uma pequena diferenga

nas proporgdes. Essa diferenga pode ser atribuida a presenca de fase amorfa nos

CaPs, além dos ajustes matematicos do refinamento pelo método Rietveld. Também

foi possivel identificar, a partir do arquivo de saida apdés o refinamento, as

respectivas estruturas cristalinas, além das informacbdes sobre os parametros

refinados e o fator de confianga do refinamento que foi de Rwp = 10,85%, conforme
apresentado na Tabela 11 (Palache et al., 1951; De Wolff, 1957; Calvo e Gopal,
1975; Ebrahimi e Botelho, 2017; Ebrahimi et al., 2017).
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Figura 15: Difratograma da amostra pés-sinterizagdo a 900°C apds refinamento pelo

método de Rietveld.

Tabela 11: Dados da amostra pos-sinterizagdo a 900°C obtidos por refinamento de Rietveld.

Beta— TCP Hidroxiapatita
Sistema Cristalino Trigonal Hexagonal
Grupo Espacial P-1 P63/m
a[A] 10.41779 9.42634
b [A] 10.41779 9.42634
c [A] 37.36557 6.87868
a[°] 90.000 90.000
B[] 90.000 90.000
v [°] 120.000 120.000
Volume [A%] 3511.990 529.324
Percentual de Fase Cristalina 77,109% 22,891%
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4.1.3 Analise termogravimeétrica (TGA)

A Figura 16 apresenta a curva termogravimétrica da amostra composta por

agua, polimeros e fosfatos de calcio antes do processo de sinterizagao.
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Figura 16: Curvas de analise termogravimétrica e sua derivada (TG e DTG) para a amostra
de polimeros e fosfatos de calcio.

A analise termogravimétrica (TGA) da amostra teve como resultado uma
perda de massa total de 11,0520%, que corresponde primeiramente a uma perda
inicial de agua residual aprisionada no interior da amostra, ou seja, uma
desidratacao do material, e posteriormente a perda da massa polimérica da amostra
tanto o ALG como o poliacrilato de aménio, sendo o remanescente apenas a fase
ceramica da amostra que corresponde a 88,948%. Segundo a base de dados da
World of Chemicals (Worldofchemicals, 2016b) a temperatura de fusdo do ALG é
acima de 300°C, semelhante ao resultado apresentado pela amostra, ja que a
mesma apresentou uma perda de massa mais significativa entre 300°C e 490°C, e
apds os 490°C observa-se a diminuicdo da massa polimérica até a sua completa
degradagao em torno de 680°C e 700°C.
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Este resultado corrobora com o apresentado por Belalia e Djelali (2014) e
Ostrowska-Czubenko e Gierszewska-Druzynska (2009), onde mostram em seus
estudos que a perda de massa do ALG ocorre primeiramente devido a desidratagao,
seguido de decomposigado que esta associada a degradagdo do ALG em carbonato
de sédio (Na2COs), e posteriormente pela decomposi¢cdo do carbonato de sddio
(Na2CO3) em 6xido de sédio (Na20) com liberagdo de didxido de carbono (COz), ou
seja, o ALG é decomposto por desidratagéo, seguido por degradagao e um material
carbonizado que se decompde lentamente a partir dos 500°C até sua total

eliminagcdo em atmosfera de N2.

4.1.4 Microscopia optica de reflexdo (MO)

As imagens obtidas através da técnica de MO foram empregadas para a
avaliagcado morfolégica dos granulos de CaPs pds-sinterizacdo a 300°C, 600°C e
900°C. A Figura 17, mostra resquicios da presenga de material polimérico a 300°C,
especificamente manchas e uma coloracdo castanha escura proveniente da
degradagdo dos polimeros ainda presentes na amostra a esta temperatura,
especificamente do ALG e nao do dispersante LIOSPERSE®511 ja que o seu ponto
de ebulicdo é de 141°C, segundo a base de dados da World of Chemicals
(Worldofchemicals, 2016a). Porém as imagens das Figura 19 e Figura 19, mostram
uma pequena variagcdo de coloracdo entre as amostras sinterizadas a 600°C e
900°C. Ambas demonstram uma coloragao branca, porém mais claras nas amostras
sinterizadas a 900°C, provavelmente devido a total degradacdo dos polimeros
presentes nas amostras a esta temperatura, restando apenas a fase ceramica nas
amostras.

Além da diferenga de coloragdo apresentada nas imagens, pode-se
observar uma geometria esférica das amostras, uma superficie rugosa e alguns
pontos escuros a 600°C e 900°C (provavelmente impurezas na superficie da
amostra) com um aumento de 20X. A Figura 20 mostra o didmetro da amostra apos
sinterizacao de 900°C, porém o didmetro meédio ficou em torno dos 1900um para
todos os grupos de amostras e muito acima do proposto pelo estudo. Para a

obtencdo desta média foram selecionados 12 grénulos aleatorios de cada grupo de
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amostra e mensurados. Este numero de amostras mensuradas € considerado muito
baixo para se obter uma média concreta, porém satisfatéria para esta etapa do
estudo. Nao ocorreu diminuigéao significativa deste didmetro médio, com o aumento
da temperatura aplicada nas amostras nesta fase do estudo experimental.

Os resultados apresentados pela técnica de MO corroboram com os
resultados obtidos pela andlise de TGA e perdas de massas apresentados
anteriormente. A analise de MO mostra na superficie das amostras a 300°C
resquicios de massa polimérica a serem degradados devido a coloragao castanha
escura, enquanto que na técnica de TGA foi observado uma perda de massa
polimérica mais significativa entre 300°C e 490°C, o que demonstra que a esta
temperatura ha polimero a ser degradado. Este fato é confirmado ao confrontar as
imagens de MO das amostras a 900°C com a TGA na mesma faixa de temperatura,
que mostra a completa degradagdo da massa polimérica a 900°C, e esta
degradacgao evidenciada pela coloragédo branca muito clara das amostras, o que

isenta a presenca de material polimérico e sim, apenas, material ceramico.

Figura 17: Microscopia Optica das amostras sinterizadas a 300°C. (A) Aumento de 20X; (B)
Aumento de 100X.
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Figura 18: Microscopia Optica das amostras sinterizadas a 600°C. (A) Aumento de 20X; (B)
Aumento de 100X.

Figura 19: Microscopia 6ptica das amostras sinterizadas a 900°C. (A) Aumento de 20X; (B)
Aumento de 100X.

Figura 20: Microscopia optica da amostra sinterizada a 900°C com aumento de 100X.
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4.1.5 Microscopia eletrénica de varredura (MEV)

A técnica de microscopia eletrénica de varredura (MEV) também foi
empregada para avaliacao dos granulos de fosfatos de calcio, obtendo imagens
com maiores ampliagdes e definicdes da superficie das amostras. A Figura 21
mostra as imagens obtidas através da técnica de MEV da superficie das amostras
pré e pos-sinterizacdo a 900°C com um aumento de 2000X. Observa-se em ambas
as imagens uma superficie compacta e rugosa, com microporosidades e a presenga
de 2 tipos de granulos de fosfatos de calcio de morfologia e didmetros diferentes
antes e apos a sinterizagao. Nao se identificam grandes diferengas na morfologia da
superficie de ambas as imagens, quanto menos a presenga de polimeros na

superficie da area da amostra da imagem A, porém esta possibilidade ndo pode ser

descartada.
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Figura 21: Microscopia eletrénica das amostras pré (A) e pos-sinterizagéo (B) com aumento
de 2000X.

4.2 Fase Sodlida (Granulos de Fosfatos de Calcio) - PRODUTO FINAL

Finalizada a parte experimental quanto a produ¢ao dos granulos de CaPs
que teve como propdsito caracterizar e aperfeigoar a técnica de conformagao do
biomaterial, a técnica empregada na produgado dos granulos foi modificada com a

finalidade de diminuir o tamanho das amostras, mantendo a sua forma esférica, e
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realizar as devidas caracterizagdes para comprovar a sua eficacia, ja que na fase
experimental obteve-se um didmetro médio de 1900um bem acima do proposto.
Apos o processo de conformagdo das amostras, através de um bico
atomizador duplo fluido, foram gerados 3 grupos de amostras a serem avaliados
devido ao fluxo e o caudal da pasta ter sido regulado em 3 variagdes (50 mL/h, 70
mL/h e 90 mL/h) com a pressdo do ar fixada em 0,4 bar. Posteriormente, as
amostras foram separadas, secas em temperatura ambiente durante 24hs, pesadas,
preparadas a serem submetidas ao processo de sinterizacdo e caracterizadas.
Porém, uma fracdo de amostra formada por uma parte de cada um dos 3 grupos, foi

submetida a uma analise dilatométrica antes do processo de sinterizacao.

4.2.1 Dilatometria (DIL)

A Figura 22 apresenta a curva dilatométrica da amostra composta por agua,

polimeros e fosfatos de calcio antes do processo de sinterizagao.
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Figura 22: Analise dilatométrica da amostra contendo polimeros e fosfatos de calcio.
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A DIL foi empregada com o objetivo de avaliar os fenbmenos que ocorrem
na amostra, submetida a um programa de temperatura e tempo controlado, mas
principalmente avaliar com seguranga a que temperatura a amostra devera ser
sinterizada sem que haja mudanga de fase do material, por se tratar de uma
amostra que contem fosfatos de calcio.

A analise dilatométrica da amostra teve como resultado uma série de
comportamentos, na faixa de temperatura de 0°C até 1500°C. Observando a
derivada (dLog%/°C), primeiramente ocorre uma contracdo devido a secagem da
amostra em torno dos 100°C, tendo o efeito completo entre 220°C e 400°C devido a
eliminagcdo dos polimeros. Entre 900°C e 950°C da-se o inicio do processo de
densificagao, observa-se uma mudanca brusca na inclinagao da curva dilatométrica,
com um pico negativo correspondente a maxima velocidade de sinterizagdo aos
1260°C. Este resultado € também observado por Ghosh e Sarkar (2016) ao avaliar o
comportamento da densificagdo do B-TCP. Entre 1300°C e 1350°C ocorre uma
parada aparente da sinterizagdo, provavelmente devido a decomposicdo da HA,
porém o processo de densificacdo retorna aos 1380°C. Aos 1500°C observa-se uma
contragdo de 17% da amostra, proximo de finalizar a completa densificagao.

Ao término da analise por DIL, concluiu-se que para o processo de
sinterizagdo do produto final, as amostras seriam submetidas a uma temperatura de
900°C durante 2hs com uma taxa de aquecimento de 5°C/min, a mesma
temperatura utilizada na fase experimental. A esta temperatura de 900°C, as
amostras estao no inicio da temperatura do processo de densificacdo que se inicia
entre 900°C e 950°C, e abaixo dos 1125°C quando ocorre a transformacao de fase
de B-TCP para a-TCP, ou seja, uma faixa de temperatura de trabalho segura, o que
permite a produgdo de um material rigido, poroso, mantendo as fases cerémicas

desejadas no produto final.

4.2.2 Difragao por raios X (DRX)

As amostras, apds serem submetidas ao processo de sinterizagao 900°C,

foram caracterizadas por DRX com objetivo de identificar o perfil das fases

cristalinas dos fosfatos de calcio do produto final.
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De acordo com o refinamento e o banco de dados do programa X Pert High
Score Plus, foram obtidas as duas fases ceramicas propostas no estudo, a fase HA
(26,878%) e a fase B-TCP (73,122%), préximo a proporgédo desejada de 25% HA e
75% B-TCP (Figura 23). Observa-se que as amostras do produto final, em
comparagdo com as amostras da fase experimental, tiveram uma diminuigdo da
fase B-TCP e consequentemente um aumento da fase HA. Também foi possivel
identificar, a partir do arquivo de saida apos o refinamento, as respectivas estruturas
cristalinas, as informacgdes sobre os parametros refinados e o fator de confianga do
refinamento que foi de Rwp = 15,10%, conforme apresentado na Tabela 12
(Palache et al., 1951; Calvo e Gopal, 1975; Ebrahimi e Botelho, 2017; Ebrahimi et
al., 2017).
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Figura 23: Difratograma da amostra pds sinterizagao a 900°C apds refinamento pelo método
de Rietveld.
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Tabela 12: Dados da amostra pos sinterizagao a 900°C obtidos por refinamento de Rietveld.

Beta— TCP Hidroxiapatita
Sistema Cristalino Trigonal Hexagonal
Grupo Espacial R3C P63/m
a[A] 10.41323 9.45871
b [A] 10.41323 9.45871
c [A] 37.33889 6.86625
a[°] 90.000 90.000
B[] 90.000 90.000
v [°] 120.000 120.000
Volume [A%] 3506.410 532.004
Percentual de Fase Cristalina 73,122% 26,878%

4.2.3 Granulometria

Os grénulos de CaPs dos 3 grupos, apds o processo de sinterizagao, foram

separados em um agitador eletromagnético de peneiras nas faixas de 0-150, 150-
250, 250-500, 500-710, 710-1000 e 1000 pm. A distribuicdo do tamanho dos

granulos, massa e o acumulado, produzidos de acordo com as variagdes do fluxo e

caudal da pasta, estdo apresentadas nas Figura 24, Figura 25 e Figura 26.
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Figura 24: Distribuigcdo granulométrica (50 mL/h) apos etapa de sinterizagao a 900°C. Massa

(g) e o acumulado (%) correspondente por faixas (um).
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Figura 25: Distribuigdo granulométrica (70 mL/h) apds etapa de sinterizagao a 900°C. Massa

(g) e o acumulado (%) correspondente por faixas (um).
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Figura 26: Distribuicdo granulométrica (90 mL/h) apos etapa de sinterizagao a 900°C. Massa

(g) e o acumulado (%) correspondente por faixas (um).

O comportamento da distribuicdo granulométrica variou de acordo com o
fluxo e o caudal da pasta empregado para a produgdo dos gréanulos de CaPs.
Observa-se que utilizando um fluxo e caudal de 50 mL/h, houve uma maior
distribuicdo dos granulos de CaPS e massa na faixa de 500-710 ym, porém com o
aumento desse fluxo para 70 mL/h e 90 mL/h, ocorreu uma migragédo gradativa de

maior distribuicdo granulométrica da faixa 500-710 ym para a faixa 250-500 ym, o
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mesmo ocorrendo para a massa, sendo a faixa 250-500 um um pouco maior do que
a da faixa 500-170 ym aos 90 mL/h. Consequentemente, 0 mesmo ocorreu para o
acumulado, ja que pode-se constatar uma tendéncia na diminuicdo do tamanho
médio dos granulos de CaPs (50%) ao analisar os 3 graficos.

Estes resultados mostram que, quanto maior o fluxo e caudal usado na
producdo dos granulos de CaPS, ocorre uma propensdo para a produgao de
granulos de menor didmetro. Deve-se salientar que n&o houve variagado da presséo
utilizada neste estudo, fato este relevante, pois havendo uma variagcdo neste

parametro havera mudancgas na distribuicdo granulométrica.

4.2.4 Microscopia optica de reflexdo (MO)

As imagens obtidas através da técnica de MO foram empregadas para a
avaliacdo morfolégica dos granulos de CaPs pos sinterizacdo a 900°C. Foram
analisados 2 grupos de amostras consoante a faixa granulométrica, 250-500 ym e
500-710 uym. A escolha desses grupos foi devido a dois fatores principais, a maior
producdo de granulos dentro dessas faixas granulométricas através da técnica
empregada e, amostras nessas dimensdes proporcionam poros entre granulos
favoraveis ao crescimento celular especialmente osteoblastos.

A Figura 27 e Figura 28 apresentam amostras com uma coloragdo branca
clara, devido a total degradagao dos polimeros presentes nas amostras a 900°C,
restando apenas a fase ceramica nos granulos. Além da coloragdo das amostras
apresentada nas imagens, pode-se observar uma superficie rugosa com alguns
pontos escuros (provavelmente impurezas na superficie da amostra) e uma
geometria esférica. O padrdo do tamanho e formato das amostras € mais
homogéneo nas amostras da faixa de 500-710 ym, do que nas amostras da faixa
250-500 um, o que leva a crer que quanto menor o tamanho do granulo, maior a
dificuldade no controle do padrao das amostras, quanto a sua forma, para o sistema

de produgao das amostras empregado neste estudo.



Figura 28: Microscopia Optica das amostras 500-710 um sinterizadas a 900°C (120X).
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Estas evidéncias vao de encontro com os estudos de Dorozhkin (2010) e
Ebrahimi et al. (2017), que embora as biocerdmicas de CaPs tenham inumeras
vantagens, elas podem apresentar presenca de impurezas, dificil controle de
porosidade e, tamanho e forma de granulos ndo homogéneos. Além disso, 0s
tamanhos dos poros estdo diretamente relacionados com a formagao 6ssea, uma
vez que proporcionam superficie e espaco para a adesao celular e crescimento
0sseo.

Para além da analise morfolégica, foram mensurados os didmetros dos
granulos (Figura 27 e Figura 28), tendo as amostras do grupo correspondende a
faixa de 250-500 ym um didmetro médio de 472,5 ym, enquanto que as amostras
compreendidas na faixa de 500-710 uym um diametro médio de 583,8 ym. Para a
obtencao destas médias foram selecionados 7 granulos aleatérios de cada grupo de
amostra e mensurados. Este numero de amostras mensuradas é considerado baixo
para se obter uma média concreta, porém satisfatéria para esta etapa do estudo.

Com o auxilio da analise de MO, foram obtidos o diametro médio das
amostras, e consequentemente, foi possivel calcular o tamanho médio dos poros
entre os granulos, considerado um sistema tedrico de empacotamento compacto,
regular e de esferas idénticas ndo sobrepostas, no qual ha um minimo desperdicio
de espaco.

Por geometria, é possivel determinar o raio da esfera contida no espacgo
vazio com relagdo ao raio da esfera principal, uma representacdo do raio dos poros
e do raio do granulo de CaPs, respectivamente. Conforme a Figura 29,
considerando um plano cartesiano, onde o centro do poro € o centro do plano (0,0),

e os trés centros das esferas tém a mesma distancia (D) ao centro do poro, tem-se:

D=R+r-=r =D-R
(2)

Onde: D é a distancia do centro da esfera 01 ao centro da esfera 02, R é o raio da

esfera 01 e r é o raio da esfera 02.
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Unindo os centros das esferas 01 pela menor distancia entre eles, tem-se
um triangulo equilatero com lado (L) igual a duas vezes o raio da esfera 01 (2R).
Circunscrito a esse tridangulo tem-se um circulo de raio igual a D. Por geometria, &

sabido que:

.'r3 ."3

W W
D = —L; Logo: D = — 2R
3 3

Substituindo (3) em (2):

r =2R— —R
(4)

ESFERA 01

{Granulo CaP)

ESFERA 02

{Poro)

Distancia do centro das
esferas ao centro do poro

Circulo circunscrito F
ao triangulo equilatero,
de raio D

Figura 29: Esquema geométrico da relagdo entre o raio do poro e o raio das esferas,

considerando o centro do poro como centro do plano cartesiano (0,0) (Sampaio, 2016).
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Desta forma, a partir da equagao (4) foram estimados os diametros médios
das duas amostras utilizadas, sendo 72,765 uym para a faixa de granulos entre 250-
500 ym e 89,90 um para a faixa de 500-710 ym.

Os estudos de Dorozhkin (2010), Lu et al. (1999), Okii et al. (2001), Hong et
al. (2013) e dentre outros, mostram que o tamanho minimo de poro requerido € de
aproximadamente 100 ym devido ao tamanho e migracédo de células. Além disso, o
tamanho de poro necessario para aumentar a taxa de crescimento Ossea e a
formacao de capilares é considerado superior a 300 um, e os tamanhos de poros na
faixa de 300-500 pm promove o transporte em massa de nutrientes e
vascularizacao.

Baseado nestes estudos, os poros obtidos em ambas as amostras estdo
abaixo dos 100 pym, porém um tamanho bem acima e suficiente para a acomodagao
dos osteoblastos que estdo na faixa de 20-30 ym de diametro. Foi considerado para
a determinagcdao do didmetro médio dos poros um sistema tedrico de
empacotamento compacto, regular e de esferas idénticas ndo sobrepostas, porém
deve-se lembrar que o biomaterial produzido em questdo € um IBS e ndo um
scaffold, e que os granulos de CaPS estdo envolvidos por um hidrogel, o que pode
proporcionar um aumento do didmetro médio do poro (aumento do espago entre os

granulos de CaPs) pela presenca do polimero.

4.2.5 Microscopia eletrénica de varredura (MEV)

A técnica de MEV também foi empregada para avaliagao dos granulos de
CaPs, obtendo imagens com maiores ampliagdes e definicdes da superficie das
amostras. A Figura 30 e Figura 32 apresentam imagens da superficie das amostras
de 250-500 pym e 500-710 um pods sinterizacao a 900°C. Observa-se em todas as
imagens uma superficie compacta e rugosa, com microporosidades e a presenga de
2 tipos de CaPs de morfologia e diametros diferentes. Nao se identificam grandes
diferencas na morfologia da superficie de ambas as amostras. As mesmas
caracteristicas sdo evidenciadas nas analises de sec¢des transversais das amostras
250-500 pm e 500-710 pm, Figura 31 e Figura 33.
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Importante salientar que as rugosidades serdo importantes para a adeséo
celular inicial ao implantar o biomaterial em defeitos 6sseos, bem como as
microporosidades para penetracao de fluidos extracelulares contribuindo para a sua
bioreabsor¢do. Hing et al. (2005) e Dorozhkin (2010) afirmam que a
microporosidade em bioceramicas, que é definida pela sua capacidade de ser
impregnada por fluidos bioldgicos, resulta do processo de sinterizagdo, enquanto
que as dimensdes dos poros dependem principalmente da composi¢ao do material,

do ciclo térmico e do tempo de sinterizagao.

Figura 30: Microscopia eletrbnica das amostras de 250-500 pm pés sinterizagdo com
aumento de 1000X (A) e 2000X (B).
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Figura 31: Microscopia eletrénica da amostra 250-500 pym pés-sinterizagao com um corte

transversal aumento de 1000X.

Figura 32: Microscopia eletrénica das amostras de 500-710 pym pos-sinterizagdo com
aumento de 1000X (A) e 2500X (B).
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Figura 33: Microscopia eletrénica da amostra 500-710 pym pés-sinterizagao com um corte

transversal aumento de 1000X.

4.3 Fase Liquida (Hidrogel)

4.3.1 Preparagao das amostras

O resultado da mistura de ambos os polimeros apresentou uma solugao
limpa e transparente indicando que ambos os polimeros nas concentragdes e
temperaturas preparadas sao misciveis. Teoricamente € esperado que a CHI e o
PEG formem interacdes fortes entre cadeias por complexacgao ibnica entre a amina
CHI e o grupo hidroxila com o grupo éter PEG explicando a miscibilidade de ambas
as fases polimeéricas. Isto esta de acordo com resultados relatados por Zhang et al.
(2002) e Kolhe e Kannan (2003).
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4.3.2 Reologia

Como mencionado, os sistemas de substituicdo 6ssea injetavel tém varias
vantagens em relacdo aos implantes pré-formados. Portanto, as propriedades
reologicas das blendas polimérica CHI/PEG dissolvidas em solug&o aquosa de acido
acético sdo importantes. E desejavel um comportamento pseudoplastico, permitindo
que a blenda seja mais viscosa a baixas taxas de cisalhamento e facilmente
injetada, aplicando uma tensdo de cisalhamento constante com qualquer seringa
comercial. A Figura 34 apresenta a viscosidade em fungdo da taxa de cisalhamento
de blendas CHI/PEG a temperaturas de 5°C. 25°C e 37°C.
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Figura 34: Comportamento reolégico de blendas de CHI/PEG a 5°C, 25°C e 37°C.

A analise da Figura 34 revela que os valores de viscosidade diminuem com
0 aumento progressivo da taxa de cisalhamento, uma vez que todas as solugdes
apresentam um comportamento pseudoplastico a todas as temperaturas. Este
fendbmeno é mais evidente em concentragcdes mais elevadas de CHI e temperaturas
mais baixas. Analises adicionais mostram que a CHI é o fator principal que aumenta
a viscosidade das solugdes, enquanto que PEG tem um menor efeito nessa
propriedade. Um comportamento pseudoplastico € usualmente encontrado em
solucbes compostas por polimeros de elevado peso molecular dissolvidos em
solventes com pesos moleculares menores como é o caso do presente trabalho.
Considerando uma dada concentragdo de mistura polimérica injetavel, o

emaranhado das cadeias poliméricas ocupa grandes volumes de solugdo a baixo
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cisalhamento, resultando em grande resisténcia ao movimento ou fluxo, enquanto
que ao aumentar o cisalhamento, as cadeias poliméricas tendem a estar mais
alinhadas com a direcdo do corte resultando em menor resisténcia ao movimento.
Os resultados obtidos estdo de acordo com outros estudos sobre reologia de CHI
como os trabalhos de Mucha (1997) e Desbrieres (2002).

A diminuicao da viscosidade com o aumento da taxa de cisalhamento pode
também ser atribuida a interrupcao das interacées moleculares e dos emaranhados,
ou seja, a taxa de ruptura excede a velocidade a quais novas associagdes de
emaranhamento podem ser refeitas, aumentando assim a mobilidade das cadeias
poliméricas e diminuindo a viscosidade da solucido. As curvas de fluxo das blendas
de CHI/PEG sao apresentadas na Figura 35. A equagao de Ostwald-Waelle (lei de

poténcia) foi usada para ajustar os dados (Macosko e Larson, 1994).

T =K xv¥"

()

!.|.=K x}rl'l_i

Onde, 1 é a tensdo de cisalhamento (Pa), K o indice de consisténcia (Pa.s"), y € a
velocidade de cisalhamento (s'), n o indice de comportamento do fluxo e p a

viscosidade aparente (Pa.s).
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Figura 35: Comportamento do fluxo das blendas de CHI/PEG e ajuste com o modelo de lei
de poténcia a 5°C, 25°C e 37°C.
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As amostras apresentaram o comportamento de fluxo tipico de solugdes
nao-newtonianas pseudoplasticas com aumentos na tensdo de cisalhamento para
aumentos na taxa de cisalhamento. Esta tendéncia € mais notavel a temperaturas
mais baixas e concentracdes mais elevadas de CHI. Este fato é geralmente
atribuido ao aumento do emaranhado das cadeias que resultara em uma maior
resisténcia das cadeias do polimero ao se moverem e, portanto, exigindo maior
tensao de cisalhamento. A Tabela 13 apresenta os valores dos parametros (K) e (n).
Bem como o coeficiente de correlagcdo para a equacido 5. Os resultados mostram
que o modelo de lei de poténcia descreve o comportamento de fluxo da mistura de

polimero injetavel com preciséo.

Tabela 13: Os paradmetros do modelo de lei de poténcia determinados para cada amostra.
K (Pa.s") n R?

5°C | 25°C | 37°C | 5°C | 25°C | 37°C 5°C 25°C 37°C
CHI1% PEG5% 1.79 0.51 0.26 | 0.62 | 0.84 0.95 99.88 | 99.99 | 99.99
CHI1% PEG10% 1.82 | 0.55 043 | 0.62 | 0.82 0.86 | 99.91 99.98 | 99.98
CHIN1.5% PEG7.5% | 4.21 29 1.58 | 0.54 | 0.61 0.73 99.94 | 99.91 99.92
CHI2% PEG5% 2290 | 8.69 6.60 | 047 | 0.63 0.68 | 99.98 | 99.80 | 99.88
CHI2% PEG10% 2562 | 8.66 6.53 | 046 | 0.64 0.67 99.83 | 99.75 | 99.87

Amostras

Para qualquer concentracdo dada, quando a temperatura aumenta, o valor n
aumenta, o que significa que as solugbes se aproximam do comportamento
newtoniano. A explicacdo pode estar associada ao aumento da flexibilidade das
cadeias de CHI associado a uma maior energia cinética a temperaturas mais
elevadas. Este aumento do movimento das cadeias poliméricas resulta em
resisténcia ao fluxo semelhante, a baixa ou altas taxas de cisalhamento e, portanto,
o coeficiente n tende a 1. Resultados semelhantes foram identificados por Torres et
al. (2006). Outra explicagcdo pode ser a solubilidade aumentada de CHI em
temperaturas mais altas levando a uma solug¢do tipo mais neowtoniano (Mucha,
1997).

Além disso, com o aumento da concentracao de CHI e consequentemente

mais interagcdes entre cadeias, o valor n tende a diminuir, confirmando que a
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flexibilidade desempenha um fator importante para o comportamento do fluxo.
Embora a CHI seja o principal fator que influéncia as propriedades de fluxo, a
influéncia do PEG pode ser detectada pela redugdo do valor n com o aumento da
concentragcdo. Esta influéncia é aumentada pela temperatura, mas diminuiu para
concentragdes mais elevadas de CHI, sugerindo que as por¢cées de PEG podem
criar espacos vazios que facilitam o movimento das cadeias de CHI a concentracdes
mais baixas, mas essas porgdes tornam-se menos relevantes quando a
concentracao de CHI aumenta. Os valores do indice de consisténcia aumentam com
o aumento da concentracdo de CHI e PEG, mas diminuem com a temperatura.
Novamente, a interacdo em cadeia e a mobilidade sao fatores importantes que
afetam esse parametro, uma vez que menor interacdo entre cadeias e maior

mobilidade leva a valores mais baixos de K e, portanto, menor valor de tensao.
4.3.3 Energia de ativagao

Como o fluxo do polimero é controlado cineticamente, descobriu-se que este
€ dependente da temperatura e assim a equacao da lei de Arrhenius poderia ser
usada para estimar a viscosidade a qualquer temperatura dada desde que a energia
de ativacdo fosse determinada. A equacédo 6 é termodinamicamente derivada e
assume a teoria do volume livre, podendo esta ser explicada pela barreira de
energia para uma molécula ou um grupo de moléculas, tal como uma cadeia,

movendo-se de uma posicao antes de fluir, para outra depois de fluir.

_ Ea
Nopp = ACXP (RT)

(6)

Onde napp € a viscosidade aparente (Pa.s), A é um termo pré-exponencial, Ea é a
energia de ativacdo, R é a constante de gas perfeita (JK'.mol') e T é a
temperatura absoluta (K). Como Ea esta expressando a dificuldade de uma cadeia
se mover de uma posicao para a outra, a intensidade da interacdo entre cadeias, o
volume e a rigidez das cadeias laterais sdo parametros que realmente influenciam o
Ea.
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Tabela 14: Valores da Energia de Ativagdo para todas as amostras a diferentes taxas de

cisalhamento.

Energia de Ativagao (kJ/mol) R2 (%) R2 (%) R2 (%)
Amostra
1 (s 10 (s) 100 (s) | 1(s) 10 (s) 100 (s™')
CHI1% PEG5% 43.18 26.12 9.06 100.0 99,98 99,56
CHI1% PEG10% 33.41 20.61 7.79 96,36 96,45 96,83
CHI1.5% PEG7.5% 30,97 19.04 7.11 99,46 99,27 98,4

CHI2% PEG5% 31.45 20.18 8.92 98,05 97,73 96,03
CHI2% PEG10% 28.54 17.48 6.43 97,62 98,6 99,98

Os coeficientes de determinagao sao todos acima de 95%, o que significa
que a equagao do tipo Arrehnius fornece um bom ajuste para os dados
apresentados. Os valores de energia de ativacao determinados variaram de 43,18
kd/mol e a 28,54 kJ/mol e para uma taxa de cisalhamento de 1s™, enquanto que
para taxas de cisalhamento de 100s™' os valores de energia de ativag&o variaram de
9,06 kdJ/mol a 6,43 kJ/mol. Esses valores de energia de ativagdo sao semelhantes
aos valores relatados por Desbrieres (2002) para solugdes de CHI com taxa de
cisalhamento zero. A energia de ativagdo € a energia necessaria para formar uma
cavidade molecular onde uma determinada molécula "salta" deixando sua posi¢ao
temporaria de equilibrio. Com o aumento da taxa de cisalhamento observa-se uma
reducao na energia de ativagao, sugerindo que um maior esforgo de cisalhamento
ajuda a mover as macromoléculas de CHI na forma de energia cinética. Este
aumento de energia ajuda as moléculas a passar através da barreira energética e
alcangar um nivel de equilibrio mais facil.

Assim, para os fluidos ndo newtonianos, quanto maior a taxa de
cisalhamento aplicada, maior é a tens&do de cisalhamento observada, conduzindo a
uma barreira de energia de ativagdo mais baixa. A concentragcdo de CHI
teoricamente crescente deve resultar na formagdo de grandes estruturas por
combinagao de grupos polares formando ligagbes secundarias e assim com uma
maior viscosidade e energia de ativagcdo. Além disso, os enredos crescentes devem

requerer uma barreira de energia mais elevada para o movimento de moléculas. No
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presente sistema o que se observa é uma redugdo na energia de ativagao para
aumentar as concentragdes de CHI, significando que a barreira de energia € menor
para concentracdes mais altas. Sabe-se também que a CHI torna-se menos soluvel
a concentracbes crescentes, de modo que uma possivel explicacdo para o0s
presentes resultados poderia ser a diminuigdo dos emaranhados de CHI e assim
seria necessaria menos energia de ativagao. Estes resultados sao consistentes com
outros trabalhos onde uma redugdo da energia de ativagcdo foi observada para
concentragdes de CHI (Mucha, 1997).

A presenca de PEG também reduz a energia de ativacdo, mas €& mais
notavel em concentragdes mais baixas de CHI do que em concentracbes mais
elevadas de CHI. A participagdo de moléculas de PEG pode resultar como um
espacgador entre as cadeias de CHI resultando em menor energia de ativacéo
porque ha mais cavidades para o movimento, sugerindo que o PEG n&o oferece

muita resisténcia para o movimento das cadeias de CHI.

4.3.4 Propriedades mecanicas

A Figura 36 apresenta uma curva tipica de forga-tempo esquematizada para
ajudar a entender como os valores foram determinados. Dureza é a forga necessaria
para atingir uma determinada deformacéo e é dada pela altitude do primeiro pico.
Coesao € a razao entre a area sob a curva forca-tempo produzida na primeira e
segunda compressao. Compressibilidade € o trabalho para deformar o produto
durante a primeira penetracdo e € dada pela area sob a curva. Adesividade é o
trabalho necessario para superar as forcas de atracao entre a superficie da amostra
e a superficie da sonda, e € dada pela area na regido de forgcas negativas, o que
significa que a sonda ja ndo penetra na mistura polimérica e esta a empurra-la de

volta .



Forca (N)

0.5
Lr-

0.15

o 1

> AUC,

AUC,

L L

Tempo (s)

91

Figura 36: Representagédo esquematica da curva forga-tempo obtida por analise textural
adaptado de Senyigit et al. (2014).

O objetivo do presente ensaio foi determinar parametros associados com as

propriedades mecanicas da mistura polimérica injetavel. As misturas poliméricas

injetaveis devem ter propriedades mecéanicas apropriadas, tais como facilidade de

aplicacdo, adesividade, baixa dureza e boa retencdo no local de aplicacdo. As

medidas de textura foram determinadas para todas as amostras e os resultados

estio resumidos na

Tabela 15.

Tabela 15: Medidas de textura das misturas poliméricas de CHI/PEG.

Compressibilidade Adesividade
Amostras Dureza (N) Coesao (N.s/ N.s)
(N.s) (N.s)

CHI1% PEG5% 0.159 + 0.003 0.116 £ 0,003 2.583 £ 0,015 0.256 + 0.017
CHI1% PEG10% 0.159 + 0.006 0.116 £ 0.001 2.571+0.034 0.376 £ 0.012
CHI1.5% PEG7.5% | 0.210 +0.002 0.143 £ 0.003 1.650 + 0.016 0.694 + 0.021
CHI2% PEG5% 0.326 + 0.004 0.205 £ 0.002 4.046 + 0.091 2.084 + 0.049
CHI2% PEG10% 0.323 + 0.004 0.203 £ 0.001 4.030 +0.092 2.117 £ 0.025
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A dureza esta relacionada com a for¢ga necessaria para deformar a mistura,
e aumenta com a concentracdo de CHI, enquanto que o PEG nao apresenta
qualquer influéncia neste parametro. Um comportamento semelhante pode ser
observado para coesao e compressibilidade, uma relacionada com a capacidade da
mistura de permanecer no local de aplicagcédo e a outra relacionada com a facilidade
de aplicagdo ou remogao da seringa. Aumentos de emaranhados e diminui¢gao de
vazios entre cadeias poliméricas podem explicar os dois resultados. A adesividade
representa o trabalho necessario para remover a sonda do material e pode estar
relacionada com a adesdo do material ao local de aplicagdo. Neste caso, a
concentracao de CHI é ainda o fator principal, mas os aumentos na concentracao de

PEG resultam em aumento da adesividade.

4.3.5 Citotoxicidade (Viabilidade Celular)

Os testes de viabilidade celular sao utilizados com o intuito de medir a
proporcdo de células viaveis apdés um procedimento potencialmente traumatico. A
maioria destes testes baseia-se na disrupgao da integridade da membrana celular,
medida pela captacdo de um corante ao qual a célula € usualmente impermeavel,
ou pelo contrario, pela libertacdo de um corante normalmente retido por células
viaveis.

O teste bioldgico in vitro empregado baseia-se na redugdo de sal amarelo
de Tetrazdlio, o MTT, por desidrogenases celulares para cristais azul/violeta de
Formazan, e no principio de que a quantidade de Formazan produzido é
diretamente proporcional ao numero de células vivas durante o tempo de exposicao
da cultura celular ao MTT (Page et al., 1988). Por ser lipossoluvel, o Formazan
produzido pode posteriormente ser solubilizado em solventes organicos como o
alcool isopropilico, e estimado por espectrofotometria (Stockert et al., 2012). Desta
forma, um aumento ou diminuigdo do niumero de células viaveis pode ser detectado
medindo-se a concentracdo de Formazan pela leitura da densidade o6tica em
espectrofotdmetro em UV/visivel.

A Figura 37 apresenta os resultados para viabilidade celular das amostras
de CHI/PEG.
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Figura 37: Viabilidade celular (%) das amostras de CHI/PEG.

A partir do resultado apresentado pela Figura 37, todas as amostras
apresentam uma viabilidade acima de 70%, que de acordo com a BS EN ISO
10993-5: 2009, materiais que apresentem uma viabilidade celular acima que 70%
séo considerados néo citotoxicos.

Portanto tem-se que as amostras, apresentam viabilidade celular acima do
indice de citotoxicidade (70%), mesmo levando em conta a incerteza calculada (U),
indicando que as amostras ndo exibem um efeito citotoxico em contato com a
linhagem celular utilizada. O calculo de incerteza foi desenvolvido com base no

meétodo estatistico z-Score modificado para identificar outliers.

4.3.6 Injetabilidade

A forca necessaria para remover completamente a mistura polimérica
injetavel de uma seringa com ponta metalica, foi determinada utilizando uma
maquina de Ensaio Mecanico Universal Instron 3366. A Figura 38 apresenta o
mecanismo utilizado no teste de injetabilidade. Os testes foram realizados em
triplicata para uma amostra de mistura polimérica injetavel CHI1.5% PEG7.5% em
trés diferentes temperaturas (5°C, 25°C e 37°C). A escolha da amostra especifica,
para o teste de injetabilidade, foi devido as conclusbes obtidas apds as

caracterizagoes realizadas nas amostras de CHI/PEG.
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Figura 38: Mecanismo utilizado para o teste de injetabilidade.

Quando se utiliza um sistema injetavel, é importante determinar a forga
necessaria para extrair o material de uma seringa. A for¢ga determinada pode ser
correlacionada com a injetibilidade desse material. Na Figura 39 sao apresentadas
as forgas de compressao necessarias para mover o material da seringa da amostra
de mistura polimérica injetavel CHI1.5% PEG7.5% a 3 temperaturas diferentes.

Pode-se observar a evolugdo da forga de compressdo ao longo do
movimento do material ao longo do interior da seringa. No inicio sdo necessarias
forcas maximas para todas as 3 amostras, mas entdo as forgcas de extrusao
diminuem atingindo um valor constante para o resto do processo de inje¢&o, o que &

um resultado desejado.
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Figura 39: Forca de compressao aplicada numa seringa de 3 mL para remover o hidrogel
CHI1.5% PEG7.5% a trés temperaturas diferentes.

A forga de compressao maxima exigida no inicio do movimento depende da
temperatura e € de 2,67 N para 5°C, 2,43 N para 25°C e 2,17 N para 37°C. As
forcas de compressao final sdo constantes e similares com valores aproximados de
1,5N. A forgca mais elevada no inicio do movimento € devida a forgas de atrito
estaticas entre a mistura de polimérica injetavel e a parede da seringa. A 5°C o
material requer forgas maiores para iniciar o movimento e isso pode ser associado
com maiores forcas de atrito estatico devido a maior viscosidade a essa
temperatura. A viscosidade pode ser vista como uma for¢ca de arrasto e € uma
medida das propriedades do fluido de friccdo, de modo que o fluido menos viscoso é
o mais facil de comecar a deslocar-se no interior da seringa. A forga necessaria para
mover o material depois que ele é ajustado para movimento € determinada pela
forgca de atrito dindmico que é menor do que a forga de atrito estatica levando a

valores mais baixos e estaveis. Os valores da forca de compressao sao
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semelhantes aos relatados por Morais et al. (2013) para um sistema injetavel de
ALG com forgcas maximas de 8N no inicio e forgas de compressao final em torno de
1,5N.

4.4 Processamento das Fases (IBS)

4.4.1 Preparacao das Amostras

O processamento das fases sodlida (granulos CaPs) e liquida (hidrogel
CHI/PEG) originou o produto final IBS. A mistura das fases foi efetuada de acordo
com uma razao que poderia ir dos 0,8 a 1 g/g, ou seja, 0,8 a 1 g de fase liquida foi
adicionado a 1 g de fase solida. Esta faixa estabelecida para a mistura das fases
permite que a fase sodlida seja transportada pela fase liquida, sem perdas de
propriedades de injetabilidade e consisténcia do material final.

Os tipos de granulos de CaPs, bem como a concentracdo do hidrogel
CHI/PEG utilizados para o processamento do IBS, foram escolhidos de acordo com
os resultados apresentados anteriormente. Os granulos de CaPs escolhidos foram
os das faixas granulométricas de 250-500 ym e 500-710 uym, e o hidrogel CHI1.5%
PEG7.5%.

O resultado da mistura de ambas as faixas de granulos com o hidrogel,
originou um aglomerado de consisténcia pastosa, moldavel e sem perda de

continuidade, o que favorece a sua aplicabilidade de forma injetavel (Figura 40).
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Figura 40: Aspecto do IBS apds o seu processamento.

4.4.2 Injetabilidade

A forca necessaria para remover o IBS de uma seringa, sem ponta metalica,
foi determinada utilizando uma maquina de Ensaio Mecanico Universal Instron 3366.
A Figura 38 apresentou o mecanismo utilizado no teste de injetabilidade. Os testes
foram realizados em 4 tipos de amostras (Tabela 16), com variagbes da razao de
mistura fase liquida e fase solida utilizando duas faixas granulométricas de granulos
de CaPs, com uma concentragdo fixa do hidrogel CHI1.5% PEG7.5% em

temperatura ambiente (25°C).

Tabela 16: Variagdes de IBS submetidos ao ensaio de injetabilidade.

Amostras Tipos de IBS
1 0,8-1 250-500 pm
2 1-1 250-500 ym
3 0,8-1 500-710 pm
4 1-1 500-710 pm
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Figura 41: Forca de compressao aplicada numa seringa de 3 mL em 4 tipos de amostras do

IBS a temperaturas ambiente.

A Figura 41 apresenta as forgas de compressao necessarias para mover o
IBS ao longo do interior da seringa de 4,65 mm de diédmetro a temperatura ambiente
(25°C). Pode-se observar a evolugdo da forga de compressdo ao longo do
movimento do material. No inicio sdo necessarias forcas maximas para todas as
amostras, mas entao as forgas de extrusdo diminuem atingindo um valor constante
para o resto do processo de injecdo, o que € um resultado desejado. A forga de
compressdao maxima exigida no inicio do movimento, até atingir um patamar de
forca de extrusdo constante, depende principalmente da razdo da mistura fase
liguida e fase sélida, e posteriormente do tamanho de granulos utilizados. Quanto
menor a quantidade de hidrogel utilizado na mistura, maior os valores de forga
compressiva observada para a extrusdo do IBS. Em relagdo ao didmetro dos
granulos, quanto menor o diametro, menor a forga compressiva observada.

A forca mais elevada no inicio do movimento é devida a forca necessaria
para vencer a resisténcia do material, com uma consequente compactacdo do
material, e o atrito entre o IBS e a parede da seringa. Apds a etapa inicial do

movimento, as for¢as de extrusdo diminuem atingindo um valor constante para o
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resto do processo de injecdo. Observou-se que a amostra 1-1 250-500 ym detem as
menores forgas de compressao no decorrer do processo de injetabilidade, tendo um
pico maximo de 5,5 N e estabilizando em torno de 0,5 N, com a manutengao da
coesao do material, demostrando ser um potencial candidato para ser um IBS nesta

conformacgéo.

4.4.3 Citotoxicidade (Viabilidade Celular)

A avaliacdo da citotoxicidade do IBS foi realizada, especificamente, na
amostra 1-1 250-500 ym em decorréncia das conclusdes obtidas no ensaio de
injetabilidade realizado nas 4 amostras do IBS. O teste bioldgico in vitro empregado
para a avaliacao da citotoxicidade foi descrito anteriormente na alinea 4.3.5. A

Figura 42 apresenta o resultado para viabilidade celular da amostra 1-1 250-500 pm.
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Figura 42: Viabilidade celular (%) do IBS para a amostra 1-1 250-500 pm

O resultado apresenta uma viabilidade celular da amostra de 95% * 14. De
acordo com a BS EN ISO 10993-5: 2009, materiais que apresentem uma viabilidade
celular acima que 70% ¢é considerado nao citotoxico.

Portanto tem-se que a amostra apresenta uma viabilidade celular acima do

indice de citotoxicidade (70%), mesmo descontando a incerteza calculada (U),
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indicando que a amostra ndo exibe um efeito citotoxico em contato com a linhagem
celular utilizada.

4.4.4 Ensaio biologico in vivo

O ensaio biologico in vivo foi realizado com o objetivo de avaliar o
desempenho da osseointegracédo do IBS, nos periodos de 30 e 60 dias em coelhos
da raca Nova Zelandia, pois fornecem um modelo rapido e reprodutivel para testar
materiais de bioengenharia (Sagar et al., 2013; De Aza et al., 2014). Os animais
foram submetidos a cirurgia de implantagdo do biomaterial em defeitos 6sseos n&o
criticos de 3 mm criados na regido medial da tibia (membros direito e esquerdo) que
foram preenchidos com o IBS (1-1 250-500 um) (Figura 43). Para além da
implantagdo do biomaterial, foi introduzido uma membrana de colageno de origem
bovina cobrindo o defeito 6sseo e o biomaterial, nos membros esquerdos dos

animais como controle para a avaliagao pos-cirurgica.

A TR

Figura 43: (A) Defeitos 6sseos de 3 mm criados na regiao da tibea. (B) Imagem de raio-X

dos defeitos 6sseos preenchidos com o IBS logo apds a cirurgia.
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ApoOs o periodo de 30 e 60 dias os segmentos da tibia, contendo os
implantes juntamente com os tecidos circundantes, foram coletados para avaliagao
histologica e por MEV. A metade das amostras coletadas, foram destinadas a
avaliagao histologica e fixadas em solugdo de formalina tamponada a 10% por 10
dias, sendo posteriormente descalcificados em solugbes de acido nitrico a 5% e
coradas pela técnica de hematoxilina-eosina, para o estudo por microscopia o6tica. O
restante das amostras, foram destinadas a avaliagao pela técnica de MEV, sendo
fixadas em solugdo de glutaraldeido a 2,5%, e em seguida desidratadas em uma
série graduada de alcool.

Porém, parte dessas amostras destinadas a avaliacdo por MEV foram
submetidas a uma fratura transversal na regido onde o biomaterial foi implantado e
metalizadas para melhorar a visualizagao e o contraste topografico. Enquanto que o
restante, foram embutidas em resina transparente epodxi, utilizando um dispositivo
conectado a uma bomba de vacuo antes do endurecimento da resina, para
preencher as micro porosidades e evitar o aparecimento de bolhas. Apds 24h, as

amostras foram cortadas transversalmente, polidas e metalizadas.

4.4.4.1 Histologia

A analise histolégica esta relacionada ao local do defeito 6sseo cortical
produzido (3mm) e preenchido com o IBS. A Figura 44 apresenta a avaliagao
histopatolégica aos 30 dias de pds-operatério em que verifica-se perda da
continuidade éssea na regido do implante com formagcao de delgadas trabéculas
osseas, irregularidade do enddsteo e periosteo. Observa-se também discreta
neovascularizagao, grande quantidade de osteoblastos e ostedcitos, e tecido dsseo
imaturo emergindo das bordas do defeito. Havia quantidade consideravel de
biomaterial na regidao do defeito em associagéo a osteoclastos, o que é sugestivo de
reabsorcdo. E também visualizavel um material levemente eosinofilico, irregular e

finamente granular, compativel com o IBS.
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Figura 44. Micrografia aos 30 dias de pds-operatério (10X) da interface entre biomaterial (b)

e osso neoformado (O). Seta delgada indica osso trabecular e osseointegragéo.

A Figura 45 apresenta aos 60 dias de pds-operatério os mesmos achados
que aos 30 dias, porém em maior intensidade. O defeito 6sseo encontra-se
preenchido por trabéculas 6ésseas mais compactas e tecido ésseo imaturo em maior
quantidade. Observa-se tecido 6sseo maduro na regido cortical, com 0sso
trabecular em diregao a regido medular, além da presenga da fase ceramica do IBS
aos 60 dias de pds-operatdrio em processo de reabsorgdo. Resultado semelhante
foi relatado por Costa et al. (2015) que observaram uma lenta reabsor¢gdo de um
biomaterial bifasico composto por HA/B-TCP (60/40) em tibia de ovino, porém com
uma neoformacao 6ssea de boa qualidade apds 60 dias de pds-operatério. O que
vem a corroborar com Linde et al. (1993), que relatam em seus estudos que um
periodo de 60 dias pode nao ser suficiente para completa regeneragdo Ossea.
Porém deve-se salientar que a conformacao do biomaterial tem influéncia direta no

periodo de degradagao e reabsorg¢ao apds a sua implantagao.
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Figura 45. Micrografia aos 60 dias de pds-operatério A (4X) e B (10X). Observa-se grande
quantidade de tecido neoformado (O) e neovascularizacdo intensa. Regido de medula

Ossea (m) e biomaterial (b).

Tanto aos 30 como aos 60 dias de pds-operatdrio, pode-se observar o
contato do biomaterial com o tecido 6sseo recém-formado sem a interposicao de
tecido fibroso, demonstrando osseointegracdo, semelhante aos resultados
apresentados por Aristizabal et al. (2017) ao implantarem um biomaterial a base de
fosfatos de calcio em radio de coelhos. Nao foram observadas diferencas
significativas no processo de neoformacao 6ssea entre as amostras de 30 e 60 dias

apdés a implantacdo do biomaterial, bem como nos implantes recobertos com
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membrana de colageno com o intuito de evitar a imediata penetragdo de tecido

fibroso na loja cirurgica.

4.4.4.2 Microscopia eletrénica de varredura (MEV)

As imagens obtidas através da técnica de MEV estao relacionadas ao local
do defeito ésseo cortical produzido (3mm) e preenchido com o IBS. A Figura 46
apresenta amostras submetidas a uma fratura na area de insergao do implante,
onde pode ser observado a regido em que a broca cilindrica penetrou no 0sso
cortical (a), a presenga dos grénulos de CaPs do biomaterial no interior das

amostras (b), e regido da medula éssea (c).

CERTEIO D108 201711019 1645 D28 =60 1mm CERTBIO 0054 2017/09/28 09:54 D28 x100 1 mm

Figura 46: Microscopia eletrdnica do defeito dsseo (3 mm) criado na regido da tibia de

coelhos preenchido com IBS ap6s 60 dias de pds-operatorio. (A) 60X e (B) 100X.

As micrografias obtidas a partir das amostras de 30 e 60 dias do pos-
operatorio apresentam neoformacgédo Ossea na interface dos grénulos de CaPS e
tecido 6sseo (Figura 47A e Figura 47C). A Figura 46B apresenta uma separagao do
tecido 6sseo e biomaterial, provavelmente devido a forca empregada para fraturar a
amostra, mesmo assim € possivel visualizar modificagdes na superficie do granulo
de CaPs resultante da biomineralizagdo gerada por células osteoblasticas, o que
pode-se afirmar ser o resultado de uma boa osseointegracéo. As Figura 47B e 47D
mostram proje¢cées de células osteoblasticas que realizam a biomineralizagdo e

depdsito do tecido 6sseo sob a superficie do biomaterial. Isto esta de acordo com
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resultados de estudos in vivo relatados por Dalmonico et al. (2017), Hwang et al.
(2012) e Park et al. (2010).
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Figura 47: Microscopia eletronica da interface do biomaterial e tecido ésseo 30 dias (A) e

(B), e 60 dias pos-operatorio (C) e (D).

A Figura 48 e Figura 49 apresentam as amostras que foram seccionadas
transversalmente e polidas aos 30 e 60 dias de pos-operatorio. A Figura 48
apresenta um corte transversal da area do defeito 6sseo preenchido pelo
biomaterial, aos 60 dias do pés-operatdrio, da regiao cortical a medular. Observa-se
que o material ndo esta bem compactado no defeito 6sseo, 0 que ndo vem a ser um
problema dependendo do objetivo da utilizagdo do biomaterial. Porém em principio,
caso os granulos de CaPs possuissem tamanhos de poros maiores, permitiria uma
maior colonizagdo e avanco de osteoblastos ao seu interior, consequentemente

maior biodegradacéo do biomaterial e neoformagéo 6ssea ao redor do biomaterial.
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Figura 48: Microscopia eletrénica da seccédo transversal da amostra 60 dias pds-operatorio.

A Figura 49 apresenta, com mais detalhes, as amostras seccionadas
transversalmente aos 30 e 60 dias de pods-operatério. As imagens apresentam os
granulos de CaPs integrados ao tecido hospedeiro, porém nao tdo compactados no
defeito 6sseo, com uma superficie irregular devido a sua biodegradagédo. Essa
biodegradagdo, que faz parte do processo de reabsor¢cdo do material, leva ao
aparecimento de particulas do biomaterial em meio a neoformagao dOssea, que
serao incorporadas no novo tecido 6sseo. Proje¢des de ossos recém-formados, séo
observados nas micrografias, atingindo o biomaterial que caracteriza a interface
osso neoformado e biomaterial. Em todas as amostras, a integragao 6ssea foi bem
avancada com penetracado ossea areas centrais profundas. Resultados semelhantes
foram identificados por De Aza et al. (2017) em estudos realizados em tibias de

coelhos.
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Figura 49: Microscopia eletrbnica das amostras seccionadas transversalmente 30 dias (A e
B) e 60 dias (C e D) pds-operatério (b = biomaterial, p = particulas de biomaterial
degradadas, e o = neoformacéao 6ssea).

Nao foram observadas diferengas significativas no processo de
neoformacao ossea através da técnica de MEV, entre as amostras de 30 e 60 dias
apos as cirurgias de implantagdo do biomaterial, bem como nos implantes
recobertos com a membrana de colageno bovino, tal como observado na avaliagao
histopatoldgica. Uma das causas pode ser atribuida ao tamanho dos granulos de
CaPs, como também a densidade dos granulos com pouca porosidade utilizados
nesse estudo. Granulos de CaPS menores e com maior poros interconectados
podem vir a contribuir para uma maior reabsor¢do e neoformacdo éssea nos
periodos de 30 e 60 dias.

Estudos semelhantes de De Aza et al. (2017) e Dalmonico et al. (2017)
demostraram em periodos de tempos semelhantes, uma neoformacéo 6ssea densa
ao redor e no interior do implante através dos seus poros e dissolugdo gradual da
estrutura. E importante salientar que um periodo de tempo maior para a reabsorgéo

do biomaterial possa ser interessante e necessario, dependendo do seu propésito.
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5 CONCLUSAO

De acordo com os resultados obtidos, verificou-se que o processo de
transformacao do fosfato de calcio tribasico (Cas(PO4)sOH) em B-TCP por meio de
reagao quimica e tratamento térmico foi efetivo, e que é possivel obter granulos de
CaPs compostos por 26,9% de HA e 73,1% de B-TCP em diversas faixas
granulométricas, possuindo diametros meédios abaixo dos 600 pm. Das
metodologias aplicadas para obtencédo dos granulos de CaPs a escolhida foi por
atomizagao.

O hidrogel produzido pela mistura de CHI/PEG ¢é miscivel nas
concentragdes e temperaturas utilizadas e a viscosidade da mistura polimérica é
dependente da taxa de cisalhamento com um comportamento pseudoplatico n&o
newtoniano conforme desejado, além de n&o ser citotdxico.

A conformacgao do IBS originou um aglomerado de consisténcia pastosa,
moldavel e sem perda de continuidade, o que favorece a sua aplicabilidade de
forma injetavel. Testes mecéanicos de injetabilidade apresentaram que a forga
necessaria para a remogao completa do interior de uma seringa, esta numa faixa
que nao ira atrapalhar a precisao de injecado no defeito 6sseo no momento de seu
uso. Além do que, o IBS 1-1 250-500 um mostrou-se nao ter efeitos citotdxicos e
apresentou resultados promissores em testes in vivo em defeitos 6sseos criados e
preenchidos com o biomaterial em tibias de coelhos, no que diz respeito a
osseointegracido e neoformacao 6ssea, aos 30 e 60 dias de pds-operatorio.

Conclui-se que a partir dos resultados do estudo, é possivel desenvolver, do
ponto de vista de processamento, um substituto 6sseo injetavel de apenas um
estagio com potencial aplicagdo em reconstrugcao de tecidos ésseos no seguimento

meédico/odontoldgico.
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6 SUGESTOES PARA TRABALHOS FUTUROS

No presente trabalho foi desenvolvido um substituto 6sseo injetavel, que a
partir das discussdes e conclusdes obtidas nessa pesquisa faz-se necessario outros
procedimentos experimentais, afim de alcangar melhores resultados. Logo, sugere-

se como objetos de estudo para trabalhos futuros:

e Producdo de microporos interconectados nos granulos de CaPs;

e Correlacionar os microporos nos granulos de CaPs e a porosidade
intergranulos com a osseointegracao e neoformacéao éssea;

e Realizar estudos in vivo com animais de maior porte como ovinos ou
caprinos;

e Avaliar o comportamento in vivo do biomaterial pds-cirurgico, com a
preparacao de laminas delgadas polidas, entre osso neoformado e regiao
cortical utilizando microscopia 6ptica de luz polarizada;

e Realizar estudos adicionando ao biomaterial biomoléculas envolvidas na

regeneragao 0ssea ou farmacos.
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