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RESUMO

Os cimentos de fosfato de célcio apresentam uma série de vantagens de utilizagdo
em ortopedia e traumatologia, sendo as mais destacadas a sua biocompatibilidade e
bioatividade, as quais permitem a osteoconducao dos tecidos 6sseos e o endurecimento “in
situ”, permitindo maior facilidade de manipulacdo. Entretanto; através dos métodos
convencionais de reacdo no estado sélido h4 uma grande dificuldade em se obter a fase a-
fosfato tricdlcico pura. Com o desenvolvimento deste trabalho foi possivel sintetizar a fase
a-fosfato tricalcico nanoestruturado com elevado grau de pureza, utilizando-se o método
de sintese de combustdo em solucéo. Apds os estudos da influéncia do pH, da natureza do
combustivel (uréia ou glicina) e dos teores estequiométricos de combustivel (0,75; 1,0; 1,5
e 2,0) foi possivel definir os melhores pardmetros de sintese (pH 1,5 e combustivel uréia
em teor duas vezes maior do que o estequiométrico). Com a definicdo dos parametros
6timos de reacdo, estudou-se a viabilidade de sua utilizacdo como cimento de fosfato de
calcio. Nesta etapa verificou-se a influéncia do tamanho de particula através do tempo de
moagem. Para tempo de moagem de 180 minutos foram obtidos valores de resisténcia
mecénica a compressdo de até 30,4 MPa. Porém apos a imersdo em solucdo de plasma
sanguineo simulado (SBF) em tempos crescentes de até 28 dias, ocorreu a diminuigdo
desta propriedade o que é indicativo da alta solubilidade dos pds de a-fosfato tricalcico
obtidos via sintese de combustdo em solugdo. O ensaio de citotoxicidade In Vitro
demonstrou que o CFC sintetizado neste trabalho ndo apresentou efeito toxico para as
celulas. Na sequéncia do trabalho, investigou-se a viabilidade da aplicacdo do CFC como
substituto 6sseo e como carga cerdmica em criogéis poliméricos para utilizacdo em
engenharia de tecidos. Inicialmente utilizou-se o sistema dimetilaminoetil metacrilato
(DMAEMA) com a adicdo de 5% de um &cido acrilico (acido acrilico ou éacido
metacrilico), porém tal sistema se mostrou muito instavel e apresentou baixa
reprodutibilidade. Dessa forma, substituiu-se o &cido acrilico pelo monémero hidroxietil
metacrilato (HEMA\), pelo fato de o Gltimo possuir maior estabilidade quimica e melhores
propriedades mecanicas. Com o uso deste sistema foram obtidos arcaboucos porosos
através do método de criopolimerizagdo com porosidade de até 75% e poros de até 1
milimetro de didmetro. A adicdo de a-fosfato tricalcico as estruturas porosas pouco
influenciou nas propriedades fisicas da rede polimérica e nas propriedades mecanicas dos
arcaboucos porosos, porém aumentou significativamente a biocompatibilidade destes,

permitindo a adesdo e a proliferacdo de células tronco mesenquimais. A presenca de



colageno do tipo | e de fosfatase alcalina sdo bons indicativos de que as células tronco
mesenquimais estdo se diferenciando em tecido 6sseo e demonstram o potencial destes

materiais para 0 seu uso como biomaterial e mais especificamente como substitutos 6sseos.

Palavr as chave: Cimentos de fosfato de célcico. a-fosfato tricalcico. Sintese de combustdo

em solugdo. Criopolimerizacdo. Células tronco mesenquimais.



ABSTRACT

The calcium phosphate cements have a large number of advantages regarding its
use in orthopedics and traumatology, being the most prominent its biocompatibility and
bioactivity, which allows the osteoconductive of bone tissue and in situ hardening,
allowing greater ease of handling. However, the use of conventionals synthesis methods,
e.g. solid state reactions, brings great difficulty to the obtainment of highly pure ao-
tricalcium phosphate phase. In this thesis, the use of the solution combustion synthesis
method allowed to synthesize nanostructured o-tricalcium phosphate with high purity.
Further studies on pHs influence, fuel natures (urea or glycine) and fuel ratio (0.75, 1.0, 1.5
and 2.0) allowed to define the best synthesis parameters (pH 1.5 and urea fuel content in
two times higher than the stoichiometric). After choosing the best paramaters to the
obtainment of higly pure a-tricalcium phosphate, we studied the feasibility of their use as
calcium phosphate cement (CFC) by studing the influence of particle size by increasing the
milling time from 30 to 180 minutes. The better results were found for the milling time of
180 minutes. Compressives strength of up to 30.4 Mpa were obtained for this formulation.
However, after soaking the calcium phosphate cements in simulated blood plasma (SBF) in
growing times up to 28 days, a decrease in the compressive strenght was noticed, which is
an indicative of the high solubility of the o-tricalcium phosphate powders obtained by
solution combustion synthesis. After the obtainment of the calcium phosphate cements, its
application as bone substitute and as ceramic load in polymeric cryogels for use in tissue
engineering were studied. Initially, the system dimethylaminoethyl methacrylate
(DMAEMA) with 5% of an acrylic acid (acrylic acid or methacrylic acid) was used, but
due its great instability and lack of reproductbility this system was abandoned. Since it has
greater chemical stability and good mechanical properties, the monomer hydroxyethyl
methacrylate (HEMA) was chosen as pair to the DMAEMA monomer. With the use of this
polymeric system, porous scaffolds with porosity of up to 75% and pores up to 1 mm in
diameter were obtained by the method of cryopolymerization. The addition of a-tricalcium
phosphate to the porous scaffolds did not showed a significant influence on physical
properties of the polymer network nether on mechanical properties of porous structures.
However, it increased significantly the biocompatibility of the scaffolds, allowing the
adhesion and proliferation of mesenchymal stem cells. The presence of type I collagen and

alkaline phosphatase are good indicators that mesenchymal stem cells are differentiating



into bone tissue and demonstrate the potential application of these materials as

biomaterials, more specifically as bone substitutes.

Keywords. Calcium phosphate cements. a-Tricalcium phosphate. Solution combustion

synthesis. Cryopolymerization. Mesenchimal stem cells.
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1INTRODUCAO

O desenvolvimento de biomateriais mostra-se fundamentalmente importante, no
sentido que desse desenvolvimento prescreve-se uma melhoria no nivel de vida das pessoas,
representada por um aumento na expectativa de vida, na salde em geral e no bem estar da
populacdo. Dessa forma, observa-se nos Gltimos anos um enorme esforco no intuito de se
produzir novas tecnologias nessa area.

O tecido 6sseo tem a capacidade de regeneracdo com a producdo de novo tecido com a
mesma alta organizagdo estrutural original. No entanto, esta capacidade regenerativa é
limitada pelo tamanho da lesdo. Assim, defeitos 6sseos extensos, provocados por traumas,
infeccOes, neoplasias e anomalias de desenvolvimento ndo se regeneram espontaneamente,
representando um problema atual na medicina e odontologia. O preenchimento de defeitos
0sseos com 0sso autdgeno (do mesmo individuo) é uma opcdo de tratamento regenerativo.
Entretanto, 0o 0sso autégeno tem uma disponibilidade limitada para enxertos. Substitutos
apropriados e biocompativeis para enxertos sdo, portanto requeridos. Outra opcdo € a
utilizacdo de osso alégeno (de outro individuo), o que geralmente ndo é desejavel por
constituir um possivel vetor de doencas. Alguns biomateriais podem ser usados com sucesso
para o preenchimento de cavidades 6ssea na reposicao de 0sso perdido ap6s a remocao de um
tumor ou trauma.

Os biomateriais sintéticos mais empregados como substitutos 0sseos sdo as
bioceramicas a base de fosfatos de célcio, em particular a hidroxiapatita - Ca;o(PO4)s(OH), e
os cimentos de fosfato de célcio — Caz(PO,),. A hidroxiapatita sob a forma sintética vem
sendo bastante utilizada por ser um material bioativo, o que a torna um excelente biomaterial
para implantes de longa permanéncia. Por causa da sua similaridade quimica com a fase
mineral dos tecidos 6sseos, ela favorece o crescimento 4sseo nos locais onde ela se encontra,
fendbmeno chamado de osteoconducdo, estabelecendo ligagBes de natureza quimica com o
tecido Gsseo, sendo que as células ndo distinguem entre a hidroxiapatita e a superficie dssea.

Dentre as principais vantagens dos cimentos de fosfato de céalcio (CFC) estdo o fato de
que ele possui a capacidade de endurecer in vivo, o que permite a utilizagdo deste material em
cirurgias minimamente invasivas, de maneira que estes materiais sdo injetados no local do
implante, causando menos dano, a boa osteocondutividade e osteoindutividade dos CFC e a

pega a temperatura corpérea, 0 que evita a necrose dos tecidos adjacentes ao implante, como



pode ocorrer com 0s cimentos poliméricos a base de Poli Metil Metacrilato (PMMA), cuja
temperatura de pega pode atingir até 90°C.

O uso de p6s nanométricos e nanoestruturados vem trazendo grandes vantagens em
diversos campos da ciéncia, principalmente no campo dos materiais, no qual o uso de
nanoparticulas vem permitindo a obtencdo de materiais com novas e melhores propriedades
do que materiais sintetizados com o uso de particulas de tamanho maior.

O método de sintese de combustdo em solucdo permite a obtencdo de pds
nanométricos com elevado grau de pureza de maneira rapida e com baixo custo de produgo.
Tal método vem sendo utilizado para a sintese de pds nanométricos de diversos Oxidos
complexo com aplicagdo em catalise, células de combustivel e biomateriais.

Com objetivos similares aos biomateriais, a Engenharia de Tecidos (ET) consiste no
desenvolvimento e manipulagdo de moléculas, células, tecidos, ou Orgdos crescidos em
laboratorio para substituir ou apoiar a fungdo de partes de corpo defeituosas ou danificadas.
Ela é um campo interdisciplinar que aplica os principios de engenharia e ciéncias biol6gicas
para desenvolver substitutos bioldgicos para restaurar, manter e melhorar as fungfes dos
tecidos. Embora células tenham sido cultivadas, ou crescidas, fora do corpo por muitos anos,
a possibilidade de crescer tecidos tridimensionais complexos, literalmente reproduzindo a
forma e fungdo do tecido humano, € um desenvolvimento recente. A engenharia de tecidos
tem a intengdo de cultivar virtualmente todo tipo de tecido humano - figado, osso, musculo,
cartilagem, vasos sanguineos, musculos do coragdo, nervos, pancreas, e outros.

Um componente chave na engenharia do tecido para a regeneracdo de tecidos é o
arcabougco que serve como um molde para interagcOes celulares e a formagdo da matriz
extracelular para fornecer a sustentacdo estrutural ao novo tecido formado. Os arcaboucos
para a formacéo de tecidos devem atender a determinados critérios para servir a esta fungéo,
incluindo as propriedades mecénicas adequadas aquelas do local, além de biocompatibilidade
e uma biodegradabilidade a uma taxa proporcional com a remodelagem. Os arcaboucos
servem como estruturas condutivas, desde que o novo tecido seja formado pelo crescimento
do tecido vivo adjacente.

Hidrogéis sdo estruturas poliméricas entrecruzadas e que incham em &gua e que
contém ligacOes covalentes produzidas pela simples reagdo de um ou mais mondmeros,
entrecruzamentos fisicos pela formagdo de entrelacamentos e pontes de hidrogénio ou fortes
interacGes do tipo van der Waals pela interacdo de duas ou mais cadeias macromoleculares.

Tais materiais possuem grande potencial de aplicacdo como arcabougos em engenharia de



tecidos, sendo que a adicdo de fosfatos de calcio pode aumentar significativamente a
biocompatibilidade dos sistemas poliméricos, principalmente para aplicagbes como
substitutos 0sseos.

A utilizacdo de hidrogeéis poliméricos reforcados com fosfato de célcio é dessa forma,
de fundamental importdncia no campo de engenharia de tecidos, por apresentar a
biodegradabilidade e capacidade de incorporagdo de farmacos provida pela matriz polimérica
e a boa biocompatibilidade e capacidade de osteoconducédo dos fosfatos de calcio. Entretanto,
a maioria das pesquisas com hidrogéis visa & obtencdo de nanoparticulas para a liberagdo
controlada de farmacos, sendo pequena a quantidade de trabalhos desenvolvidos visando a
producdo de arcaboucos com aplicagdo em engenharia de tecidos. Além disso, o
desenvolvimento deste tipo de material é de essencial importancia para o desenvolvimento

técnico e cientifico do pais.



2 OBJETIVO

O objetivo deste trabalho é a sintese da fase a-fosfato tricalcico nanoestruturado
através do método de sintese de combustdo em solugdo, ainda ndo estudado para a sua
obtencdo, e a sua utilizagdo em cimentos de fosfato de célcio com aplicagbes de substituto
0sse0 e como carga ceramica em criogéis poliméricos. Pretende-se com o uso do pé
nanoestruturado um aumento das propriedades mecénicas do cimento e aumento das
propriedades de biocompatibilidade dos criogeis para aplicagdo como arcabougo em

engenharia de tecidos.



3 REVISAO BIBLIOGRAFICA

3.1 Biomateriais

A primeira definicdo amplamente aceita de biomateriais é a da Conferéncia de
Consenso em Biomateriais para aplica¢Ges clinicas de 1982, a qual diz que se entende por
biomaterial “Toda substancia (com excegdo de drogas) ou combinacdo de substancias, de
origem sintética ou natural, que durante um periodo de tempo indeterminado é empregada
como um todo ou parte integrante de um sistema para tratamento, ampliacdo ou substituigdo
de quaisquer tecidos, 6rgdos ou funcdes corporais” (WILLIAMS, 1987, p.72). Isto significa
que no sentido mais amplo sdo enquadrados nesta categoria todos os materiais empregados na
medicina, odontologia, medicina veterinaria e farmacologia, além daqueles que entram na
forma de implantes em contato direto com o tecido do corpo. Recentemente, 0 mesmo autor
publicou uma nova e mais complexa defini¢cdo: “Um biomaterial € uma substancia que foi
projetada para assumir uma forma, a qual sozinha ou como parte de um sistema complexo é
usado para direcionar, pelo controle das interagdes com os componentes dos sistemas vivos, 0
curso de qualquer procedimento diagnostico ou terapéutico, em medicina veterinéria ou
humana” (WILLIAMS, 1987, p. 72).

Embora os biomateriais sejam primariamente utilizados para aplicagdes biomédicas,
eles também sdo utilizados para o crescimento de células em cultura, para ensaiar proteinas do
sangue em laboratério clinico, em equipamentos para processar biomoléculas visando
aplicagdes de biotecnologia, para implantes que regulem a fertilidade em gado, para selegéo
de genes, na aquicultura de ostras, e na pesquisa de biochips de silicio (RATNER, 2004).

Inimeros fatores devem ser examinados antes que um material possa ser utilizado
como implante. Uma das primeiras etapas de avaliacdo do material biomédico é a avaliagdo
bioldgica in vitro e um dos primeiros testes é o da citotoxicidade, onde o biomaterial é
colocado em contato com células de mamiferos de uma maneira direta ou indireta. Observa-se
o nivel de letalidade das células que define se o material € ou ndo citotdxico. A seguir, testes
in vivo se fazem necessérios, para a avaliacdo do material em termos de biocompatibilidade,
definida como a resposta do meio fisiolégico ao corpo implantado. Uma etapa posterior
verifica a adequacdo do material em exercer a funcdo pré-estabelecida a qual o implante foi
destinado, determinando sua biofuncionalidade. Testes mais prolongados podem ainda revelar

se ha chances de respostas carcinogénicas ao longo dos anos (SEPULVEDA et al., 1999).



Como caracteristica imprescindivel, estes materiais devem ser biocompativeis, ou seja,
devem atender ao requisito de biofuncionabilidade (VALLET-REGI et al., 1997) para o qual
foram projetados, ndo estimulando ou provocando o minimo de reacGes alérgicas ou
inflamatdrias. De acordo com os conceitos de biofuncionalidade é importante que o implante
permita o desempenho imediato e com éxito da fungdo especifica (estatica e dindmica) da
parte do corpo que estd sendo substituida. Neste conceito estdo incorporados também, os
problemas associados & degradagdo quimica dos materiais, visto que o meio fisioldgico pode
ser bastante agressivo, mesmo aos materiais considerados extremamente inertes
quimicamente, levando a reducdo da eficiéncia do implante (HENCH; WILSON, 1999).

Biocompatibilidade significa que o material e seus possiveis produtos de degradacéo
devem ser tolerados pelos tecidos envoltorios e ndo devem causar prejuizo ao organismo a
curto e longo prazo. Para que um material seja aceito clinicamente como um material de
implante, ele precisa atender a alguns requisitos fundamentais:

e O material deve ser biocompativel, ou seja, sua presenca ndo deve causar efeitos
nocivos no local do implante ou no sistema bioldgico;

e Os tecidos ndo devem causar a degradacdo do material, como, por exemplo,
corrosdo em metais, ou pelo menos de forma toleravel;

e O material deve ser biofuncional, ou seja, deve ter as caracteristicas mecanicas
adequadas para cumprir a funcéo desejada, pelo tempo desejado;

e O material deve ser esterilizavel.

3.2. Classificagéo dos Biomateriais

Nenhum material de implante é sempre inerte, quando em contato com os fluidos
corporeos, sendo que todos causam um tipo de resposta no tecido hospedeiro. Assim 0s
biomateriais podem ser classificados de acordo com seu comportamento em meio fisiolégico
em (HENCH; WILSON, 1999):

Biotolerveis: materiais apenas tolerados pelo organismo, sendo isolados dos tecidos
adjacentes através da formacdo de camada envoltdria de tecido fibroso. Atinge-se assim, no
méaximo, a chamada “osteoaproximagdo” a distancia, provavelmente induzida pela liberacéo
por parte do material de componentes (p. ex. mondmeros, ions, produtos de corrosdo) que se
alojam no tecido hospedeiro. A espessura desta camada, assim como sua composicao,

depende do tipo de material empregado. Quanto maior a espessura da camada de tecido
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fibroso formado, menor a tolerabilidade dos tecidos ao material. Os materiais biotoleraveis
sdo praticamente todos os polimeros sintéticos, como o Polietileno de Alta Densidade (PEAD)
utilizado na cabeca de préteses femorais, assim como a grande maioria dos metais.

Bioinertes: materiais também tolerados pelo organismo, mas a formag&o de envoltorio
fibroso é minima, praticamente inexistente. O material ndo libera nenhum tipo de componente
ou, mais realisticamente, o faz em quantidades minimas. A quantidade de células fagocitarias
na interface € minima. A resposta fagocitaria sera passageira e uma fina capsula tomaré lugar
apos o implante. Em alguns casos, esta camada é praticamente imperceptivel. Os materiais
bioinertes mais utilizados s&o alumina, zirconia, titanio, ligas de titanio e carbono.

Bioativos. materiais em que ocorrem ligagdes de natureza quimica entre material e
tecido Osseo (osteointegragdo), em fungdo da similaridade quimica entre estes materiais e a
parte mineral 6ssea. O coldgeno e a fase mineral do osso adjacente sdo depositados
diretamente sobre a superficie do material do implante, dando origem a uma ligacéo resistente
a tracdo entre o material bioativo e 0 0sso. Os principais materiais desta classe sdo os vidros e
vitroceramicas a base de fosfatos de calcio, a hidroxiapatita e os compostos de fosfato de
calcio.

Reabsorviveis: materiais que apds certo periodo de tempo em contato com os tecidos
acabam sendo degradados, solubilizados ou fagocitados pelo organismo. Tais materiais sdo
extremamente interessantes em aplicagfes clinicas em funcdo de ser desnecessaria nova
intervencdo cirdrgica para a retirada do material de implante. Os principais exemplos destes
materiais sdo: o fosfato tricalcico (TCP) e o poli (&cido latico).

Outra classificagio dos biomateriais é dada por (VALLET-REGI et al., 1997):

Biomédicos:. a qual considera todos 0s materiais, biocompativeis, de origem artificial.

Biolégicos: a qual considera todos os materiais, biocompativeis, de origem natural.
3.3 Aplicacbes dos Biomateriais
Metais, ceramicas, polimeros e compdsitos sdo materiais comumente utilizados em

cirurgias reconstrutivas de 0ssos danificados em vérias regiGes do corpo. A Figura 3.1 mostra

algumas aplicagdes tipicas dos biomateriais.



- Reposigidc auditiva
3}
' B Reposigiio da cartilagem

Protese
ocular

Tubo para
regeneragic
de nervos

— Drenas

- @ Valvula cardiaca

) Pele sintética

Protese mamaria _——

Protese
vascular

Rede para
reparacgio
cde hérnia

Pratese de Quadril

Protese ™y Prétese de joelho

de tendic

Figura 3.1 — Aplicacdo dos biomateriais (ROZIAK et al., 1999).

Os metais sdo muitas vezes preferidos por suas melhores propriedades mecanicas
(resisténcia a fratura, tenacidade) e sua melhor trabalhabilidade, o que os tornam mais
adequados para aplicagdes estruturais como discos, pinos, parafusos, suturas, placas 0sseas,
proteses de substituicdo total de quadril e joelho (GIL et al., 2004). Quando colocados em
contato com o meio fisiol6gico, a maioria dos metais sucumbe devido a sua alta reatividade e
troca idnica com os fluidos corporeos, por essa razdo os metais mais utilizados séo o aco inox,
cromo-cobalto e titanio. O sucesso e o tempo de vida e o sucesso de um implante est4
intimamente ligado com a formagdo de uma forte ligacdo com o osso. (LEON; JANSEN,
2009). Muitos esforcos vém sendo tomados para melhorar a atividade superficial do metal,
visando para promover a ligagdo da superficie do metal com biomoléculas. E a textura do
implante também é importante para promover reacoes celulares em sua superficie (RATNER
et al., 2004). Visando combinar as boas propriedades mecénicas dos metais com a inegualével
capacidade de ligacdo com os tecidos 0sseos inerente aos fosfatos de calcio, foram
desenvolvidos processos de recobrimento de metais, especialmente com hidroxiapatita
(LEON; JASEN, 2009).
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Ceramicas bioativas como hidroxiapatita, tém sido largamente empregadas na expansao
do suporte alveolar de mandibulas e maxilares atrofiados e/ou pequenos defeitos de contorno
em ossos faciais (CARTER; NORTON, 2007). Os materiais absorviveis (p.ex. fosfato
tricalcico), por outro lado, ndo podem ser empregados para revestimentos, pois degradam
apés um curto periodo de tempo, normalmente antes de serem substituidos por material
fisiolégico. Adicionalmente a instabilidade mecénica, se usado para evitar o contato
metal/meio fisiologico, o problema, obviamente, persistiria (CARTER; NORTON, 2007;
HENCH, 1999; RATNER et al., 2004).

A partir do final dos anos 70 tem se utilizado granulados a base de hidroxiapatita e
fosfato tricalcico como carga de preenchimento (a0 menos, temporarias) para cavidades
Osseas ou no tratamento de doencas Osseas de efeito desmineralizante (como p.ex.
osteoporose) (CARTER; NORTON, 2007). Ainda na classe dos materiais bioativos, a nova
geracdo de vidros, definidos como bioldgicos tem mostrado resultados bastante promissores
na restauracdo de defeitos, além de em algumas aplicagdes especificas como, por exemplo, o
recobrimento de substratos metalicos (CARTER; NORTON, 2007; HENCH, 1999; RATNER
etal., 2004).

Além disso, colageno, polimeros (como poliuretanas, borrachas a base de silicone, poli
(metil-metacrilato), poli (tetrafluor-etileno), entre outros e compositos a base de polimeros
vém sendo cada vez mais utilizados em regides onde atuam esfor¢cos mecanicos reduzidos,
como nos preenchimento de contornos de 0ssos. Mais recentemente, o biomaterial colageno
vem despertando grandes expectativas, cujo potencial esta sendo investigado, em especial, em
combinacdo com hidroxiapatita ou vidro bioativo para aplicagdes que visam a restauragdo de
pequenos defeitos em ossos faciais (ABRAHAM, 2004; RATNER et al.,, 2004; SAN
ROMAN et al., 2004).

3.4. Biocer amicas

Ceramicas, vidros e vitro-ceramicas fazem parte de um largo espectro de materiais de
composi¢do inorganica/ndo-metalicos. Na industria médica, esses materiais vém sendo
utilizados essencialmente como éculos, instrumentos de diagndésticos, vidraria de laboratorio,
termdmetros, frascos de culturas tissulares e fibras Oticas para endoscopia (RATNER et al.,

2004). A grande inércia quimica das ceramicas, sua alta resisténcia a compressdo e sua
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aparéncia estética fizeram com que estes materiais fossem utilizados na odontologia,
principalmente em coroas dentérias (DE AZA, 2004).

As ceramicas utilizadas como biomateriais sdo consideradas biocompativeis e frageis.
Em alguns casos, sdo duras, com excelente resisténcia a compressdo, alta resisténcia ao
desgaste e pequeno coeficiente de atrito, o que € interessante para aplicagdo em articulagoes -
principalmente no caso de préteses de quadril. Este baixo coeficiente de atrito estd
relacionado ao fato de que cerdmicas a base de 6xidos s&o hidrofilicas e podem ser altamente
polidas, 0 que as permite suportar altos carregamentos, seja em contato consigo mesmo ou
com materiais poliméricos em meios fisioldgicos (BEN-NISSAN, 2003).

Em termos gerais, as biocerdmicas podem ser classificadas como bioinertes ou
bioativas (VALLET-REGI et al., 2004). Porém, a Conferéncia da Sociedade Européia para
Biomateriais ndo considera o termo bioinerte adequado, pois quando um material é posto em
contato com o corpo humano, induz algum tipo de resposta, mesmo que minima (KAWACHI,
2000). No entanto, o termo ainda é comumente utilizado por diversos autores, e sua defini¢do
mais aceita é de um material que apresenta uma resposta interfacial minima que néo resulta na
ligagdo ou na rejeicdo do tecido hospedeiro, pela formagéo de uma cépsula fibrosa ao redor do
material. JA& uma biocerdmica bioativa, termo bem aceito na comunidade cientifica, é
conceituada como aquela que induz uma determinada atividade bioldgica por parte do tecido
hospedeiro frente a presenca do material.

A utilizacdo de cerdmicas como biomateriais remonta a 1892, quando Dressman
relatou o uso de gesso (CaS0O,4.0,5H,0) como um possivel substituto para ossos, além de
servir para o preenchimento de cavidades dsseas. Como este material possui uma resisténcia
mecanica muito baixa, além de ser completamente reabsorvido pelo organismo, ocorre uma
rapida fragmentacdo e degradacdo. Devido a estas propriedades pouco atrativas, a utilizacdo
do gesso como bioceramica implantavel foi praticamente excluida.

A primeira biocerdmica que teve um uso intenso foi a alumina, a qual é considerada
bioinerte. Além da alumina, outras cerdmicas como a zirconia, o dioxido de titanio, os
fosfatos de calcio e as vitroceramicas de silica/fosfato de calcio, apresentam uso muito
difundido atualmente.

As bioceramicas podem ser produzidas em uma variedade de formas e fases e podem
cumprir diferentes papéis na reparacdo do corpo. Em muitas aplicagdes as bioceramicas sdo
utilizadas na forma de materiais densos com um formato especifico. Também sédo utilizadas

para preencher espaco enquanto ocorre o processo natural de recuperacdo do organismo. Em
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outras situacOes as biocerdmicas sdo utilizadas como revestimento sobre um substrato, ou
como segunda fase em um compdsito, combinando as caracteristicas dos dois materiais para a
formagdo de um novo com melhores propriedades mecéanicas e quimicas.

As bioceramicas podem ser utilizadas em diferentes estados cristalinos. Elas podem
ser monocristais (safira), policristalino (alumina e HA), vidros (Bioglass®), vitroceramicas
(A/W vitroceramicas) ou compdsitos (polietileno — HA). A escolha da fase depende da
aplicacdo. Por exemplo, safira monocristalina é usada como implante por causa da sua grande
resisténcia. Os biovidros possuem baixa resisténcia mecénica, mas se ligam rapidamente ao

0ss0, portanto séo utilizados como enxerto para preencher defeitos 6sseos.
3.4.1. Tipos de Ligacdo de Tecidos com Bioceramicas

O mecanismo de ligagdo do tecido com o implante é diretamente relacionado com a
resposta da interface entre o tecido e o implante. Existem quatro tipos de bioceramicas, com
diferentes tipos de ligagdo com o tecido, os quais estdo resumidos na Tabela 3.1 (RATNER et

al., 2004).

Tabela 3.1. Tipos de bioceramicas e seus tipos de ligagéo.

Tipodelmplante | Tipo deLigacéo Exemplo

Inerte Bloqueio mecanico (fixagdo | Alumina e Zirconia

morfoldgica)

Poroso O tecido penetra nos poros (fixagdo | Alumina, HA e recobrimento de
bioldgica) HA sobre metais porosos
Bioativo Ligacdo quimica com os tecidos | Biovidros, vitroceramicas e HA

(fixacdo bioativa)

Reabsorvivel Substituida por tecido Fosfato tricélcio e biovidros

Uma comparagdo da atividade quimica relativa entre diferentes bioceramicas é
mostrada na Figura 3.2.
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Figura 3.2. Espectro da bioatividade de varios implantes bioceramicos: (A) Taxa relativa de
bioatividade, (B) Tempo de formacdo de ligacdo 6ssea na superficie do implante. (RATNER et al.,
2004).

Implantes inertes formam uma camada fibrosa superficial ndo aderente na interface.
Estes tipos de implantes s6 sdo bem sucedidos quando s&o bem firmados, ndo permitindo que
ocorram movimentos na interface. Quando isto ndo ocorre, a capsula fibrosa pode ter centenas
de micrémetros de espessura e o implante afrouxa rapidamente. O afrouxamento leva
invariavelmente a falha clinica ou pela fratura do implante ou pela fratura do osso adjacente
(RATNER et al., 2004).

Os implantes porosos foram desenvolvidos para prevenir o afrouxamento. O
crescimento de tecido 6sseo para dentro dos poros prové uma grande area superficial entre o
implante e o seu hospedeiro. Este método de fixacdo € conhecido como “fixagdo bioldgica”,
que é capaz de suportar cargas bem maiores do que implantes fixados morfologicamente.

Os implantes porosos precisam de um tamanho de poros minimo de pelo menos 100
Lm para que ocorra a vascularizacdo que permitira o crescimento dos tecidos conectivos. Sem

irrigacdo sanguinea e nutricdo o 0sso ir4& morrer. Se ocorrerem micro movimentos na
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superficie do implante poroso, os vasos podem ser rompidos levando a morte do tecido,
inflamacéo e destrui¢éo da estabilidade superficial (RATNER et al., 2004).

Implantes reabsorviveis sdo projetados para se degradar gradativamente com o tempo,
sendo substituidos por tecidos naturais. Uma camada muito fina ou praticamente inexistente é
necessaria para resolver os problemas de estabilidade superficial. O cumprimento de tais
condi¢bes pode levar a regeneragcdo dos tecidos ao invés da sua substituicdo. A taxa de
reabsorcdo deve ser combinada com a taxa de reparagdo dos tecidos. Alguns materiais
dissolvem muito rapido, enquanto outros muito devagar. Alguns exemplos de implantes
reabsorviveis sdo as cerdmicas de fosfato tricalcico (TCP) que se degradam em célcio e sais
de fosfatos e podem ser utilizados para preencher espagos do 0sso.

Implantes bioativos apresentam outro tipo de fixacdo superficial. O conceito de
fixagdo bioativa é intermediaria entre o comportamento reabsorvivel e o bioinerte. Um
material bioativo leva a rea¢fes quimicas no corpo, mas somente na superficie. As reagdes
superficiais sdo a ligagdo dos tecidos com a interface. Entdo, um material bioativo pode ser
definido como: “um material que permite uma resposta biolégica especifica na interface do
material que resulta na formagdo de ligagGes quimicas entre os tecidos e o material.” Entre
eles estdo os biovidros, vitro-ceramicas e hidroxiapatita. A dependéncia do tempo de
formac&o da ligacdo com 0 0sso, 0 mecanismo de ligacédo, a espessura da camada de ligacao e
a resisténcia da ligacdo varia de acordo com o material (RATNER et al., 2004).

Uma caracteristica em comum de todos os implantes bioativos € a formacdo de uma
camada de hidroxicarbonato apatita (HCA) na superficie quando implantado. A fase HCA é
equivalente em composicdo e em estrutura a fase mineral do osso. As camadas de HCA
crescem como aglomerados policristalinos na superficie do implante. Fibrilas de colageno sao
incorporadas aos aglomerados ligando o implante inorganico com a matriz organica dos
tecidos. Entdo, a interface entre 0 0sso e o implante bioativo é praticamente idéntica a ligacéo

natural entre ossos e tenddes e ligamentos (RATNER et al., 2004).
3.4.2. Ortofosfatos de Célcio
Representam a parte inorganica dos dentes e tecidos 6sseos. Devido a sua grande

semelhanga quimica com o tecido Osseo, varios ortofosfatos de calcio possuem oOtima

biocompatibilidade e bioatividade, 0 que possibilita seu emprego na producao de implantes
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monoliticos, porosos ou no revestimento superficial de outros materiais, como metais
(DOROZHKIN, 2009).

Pode-se notar por meio da Tabela 3.2. que o fosfato tricalcico € o composto que
apresenta relacdo Ca/P mais similar a hidroxiapatita, demonstrando-se como constituinte mais
provavel de aceitacdo na resposta bioldgica.

O fosfato tricalcico é solivel em solugdes &cidas, enquanto que em solugdes alcalinas
ele se apresenta insolivel. Além disso, a solubilidade do fosfato tricalcico modifica-se na
presenca de aminoacidos, proteinas, enzimas e outros compostos organicos. Contudo, sua taxa

de solubilidade depende diretamente da forma, porosidade, cristalinidade, etc.

Tabela 3.2. Compostos de fosfato de célcio avaliados biologicamente (RATNER et al., 2004).

Composto Sigla |Férmula Quimica| Ca/P | Resposta Bioldgica
. Forte atividade
Metafosfato de célcio CMP | Ca(POs). 0,5 o
macrofagica
) ] Forte atividade
Pirofosfato de célcio CPP CayP,07 1,0 o
macrofagica
o ] Fraca atividade
Fosfato dicélcico anidro DCP CaHPO, 1,0

macrofagica

. . " Fraca atividade
Fosfato dicélcico dihidratado | DCPD |CaHPO, 2H,0 1,0 o
macrofagica

Fosfato tricélcico TCP Cas(PO,)2 1,5 |Reabsorvivel

Fosfato tetracélcico TeCP | Cay(PO,)2 2,0 | Sem relevancia clinica
Fosfato octacalcico OCP CagH2(PO4)s 5H,0 | 1,33 | Reabsorvivel
Oxiapatita OHA | Ca10(PO4)s 1,67 |Reabsorvivel
Hidroxiapatita HA Caio(PO4)s(OH), |1,67 |Ativo biologicamente

3.4.3. Fosfato de Calcio Amorfo

ACP (fosfato de célcio amorfo, [CaxHy(PO4)z-nH20], n = 3-4.5; 15-20% H20) é
frequentemente encontrado como uma fase de transi¢do na formacéo de ortofosfatos de calcio
em sistemas aquosos. Usualmente, o ACP é a primeira fase a precipitar da solugdo

supersaturada preparada pela rapida mistura de solucdes contendo ions de célcio e ortofosfato.
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Acredita-se que o ACP seja formado no inicio da precipitacdo, devido a sua menor energia
superficial, quando comparado com OCP (fosfato octocalcico) e apatitas. O percentual da fase
amorfa do ACP aumenta com o aumento da concentracéo na solugdo de Ca’" e PO, assim
como com o pH da solucdo para uma menor temperatura de cristalizacdo (DOROZHKIN,
2009).

Como todos os compostos amorfos sdo caracterizados pela falta de ordem a longo
alcance, a discusséo sobre a estrutura cristalina do ACP torna-se problemética. Com relacéo a
ordem a curto alcance, € também uma incerteza, pois depende das condicGes de preparacéo,
armazenamento, etc. E bem conhecido que o ACP contém de 10 a 20 % em massa de agua
presente com uma ligacdo forte, a qual é removida com secagem a vacuo a temperaturas
elevadas. Por outro lado, foi proposto que a unidade estrutural basica do ACP é um cluster de
fons com a composicado Cag(PO4)s, de formato esférico apresentando um diametro de 9.5 A
(Figura 3.3). Estes clusters foram encontrados experimentalmente como os primeiros nicleos
durante a precipitacdo de HA e um modelo foi desenvolvido para descrever a cristalizagdo de
HA, que acontece pela unido destes clusters (DOROZHKIN, 2009).

Biologicamente, o ACP (frequentemente contendo ions de Na+, Mg+, carbonato e
pirofosfato) € encontrado em calcificacGes patogénicas em tecidos moles (e.g., calcificagdes
de valvulas do coragdo em pacientes). Na medicina, o ACP puro é usado em cimentos de
ortofosfato de célcio e como material de enchimento na odontologia. Compositos bioativos de
ACP com polimeros tém propriedades desejadas para o uso em odontologia e cirurgia, devido

a sua razoavel solubilidade e pH fisiolégico em solugdes aquosas (DOROZHKIN, 2009).

CaglP04ls
cluster

Figura 3.3. Modelo da estrutura do fosfato de célcio amorfo (ACP) (POSNER, 1980).
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3.4.4. Hidroxiapatita

A hidroxiapatita (HA) é um fosfato de calcio hidratado [Cajo(PO4)s(OH):],
componente majoritario (cerca de 95%) da fase mineral dos 0ssos e dentes humanos, sua
razdo Ca/P é 1,67. A hidroxiapatita é o material utilizado pelos vertebrados para compor o
esqueleto, devido a sua capacidade de atuar como reserva de célcio e fosforo. A palavra
hidroxiapatita é formada pela juncdo das palavras hidroxi e apatita. Hidroxi refere-se ao
grupo hidroxila (OH) e apatita ao nome do mineral de fosfato de célcio (AOKI, 1991).

“Apatita” € um termo geral para minerais cristalinos com a composi¢cdo de
A10(BO4)sX,. Muitos elementos ocupam as posicfes A, B e X. Abaixo séo apresentados
alguns exemplos (CARTER et al., 2007).

A =Ca, Sr, Ba, Cd, Pb;
B=P,V,As,S, Si, Ge, COg3;
X =F,Cl, OH, O, Br, COg;

Minerais naturais de compostos de apatita sdo encontrados em rochas igneas
(especialmente pegmatitas) e em rochas de célcio metamdrfico, ja as apatitas biologicas sdo
encontradas em 0ssos e dentes de vertebrados (AOKI, 1991). As apatitas biol6gicas, que sdo
denominadas de hidroxiapatita-calcio, diferem da hidroxiapatita pura na estequiometria,
composicdo e outras propriedades fisicas e mecéanicas. As hidroxiapatitas puras ou
estequiométricas ndo estdo presentes em sistemas bioldgicos. As hidroxiapatitas biologicas
tém sido descritas como apatitas deficientes de calcio, ndo estequiométricas, impuras, ou
apatitas contendo carbonatos. Apatitas deficientes de calcio sintéticas ndo sdo encontradas em
sistemas bioldgicos.

A estrutura da hidroxiapatita pertence ao sistema hexagonal, grupo espacial P6s/m
(caracterizado por um eixo C de 6 unidades perpendiculares a 3 eixos equivalentes mantendo
um triangulo de 120°), com dimensdes de célula cristalina de a = 9,423 e ¢ = 6,875 A. Esses
valores das dimensdes de célula unitéria valem para hidroxiapatita mineral ou hidroxiapatita
pura preparada por reacdo em estado solido ou precipitacdo e sinterizacdo a 1100°C. A célula
unitaria de hidroxiapatita tem seis grupos PO4>, cinco grupos Ca*? e dois grupos OH™ (LE
GEROS, 1991; CARTER et al., 2007). A estrutura cristalina da hidroxiapatita ¢ mostrada na
Figura 3.4.
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CigEnio
@ Calcio

o Fdsfora

o Hidrogénio

Figura 3.4. Estrutura cristalina da hidroxiapatita (AOKI, 1991).

A hidroxiapatita é soluvel em solugdes &cidas, enquanto que em solucdes alcalinas ela
se apresenta insoltvel, e fracamente solivel em agua destilada. Porém, a solubilidade da
hidroxiapatita em agua destilada aumenta com a adi¢cdo de eletrdlitos. Além disso, a
solubilidade da hidroxiapatita modifica-se na presenca de aminoacidos, proteinas, enzimas e
outros compostos organicos. A solubilidade da hidroxiapatita sintética é extremamente baixa,
sendo que para hidroxiapatita sinterizada a taxa de solubilidade em tecido subcuténeo é cerca
de 0,1 mg/ano. Contudo, a taxa de solubilidade depende diretamente da forma, porosidade,
cristalinidade. Através dos diferentes métodos de preparo, pode-se obter hidroxiapatita desde
praticamente absorvivel até ndo absorvivel em meios fisiologicos (AOKI, 1991). E importante
ressaltar que a solubilidade da hidroxiapatita ndo cristalina — deficiente de célcio - € menor
que a hidroxiapatita pura — estequiométrica.

A hidroxiapatita pura nunca ocorre em sistemas biol6gicos, entretanto devido a
similaridade quimica da hidroxiapatita com a fase mineral dos tecidos 6sseos, a hidroxiapatita
é um dos materiais mais biocompativeis conhecidos, favorecendo o crescimento Gsseo para 0s
locais em que ela se encontra (osteocondutor), estabelecendo ligagdes de natureza quimica
com o tecido 6sseo, permitindo a proliferacdo de fibroblastos, osteoblastos e outras células
6sseas, sendo que as células ndo distinguem entre a hidroxiapatita e a superficie 6ssea, 0 que
indica a grande similaridade quimica superficial. (AOKI, 1991; DOROZHKIN, 2007). Na
Figura 3.5., sdo mostrados os padrBes de difracdo da hidroxiapatita e varios outros tipos de

apatita incluindo, o 0sso humano e esmalte.
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Osso humano calcinado a 800°C

Fluorapatita

Cloroapatita

.’*ml ! ﬁ‘ﬁ" lv;] yb\a“v‘ﬂ&!

H Hidroxiapatita sintética
calcinada a 800°C

Figura 3.5. Padréo de difracdo da hidroxiapatita (AOKI, 1991).

A superficie da hidroxiapatita permite a interacdo de ligagdes do tipo dipolo, fazendo
que moléculas de agua, proteinas e colageno sejam adsorvidos na superficie induzindo, assim,
a regeneracdo tecidual. As principais aplicagcGes da hidroxiapatita sdo reparos de defeitos
6sseos em aplicacBes odontoldgicas e ortopédicas, aumento de rebordo alveolar, regeneragédo
guiada de tecidos 0sseos, reconstrucdo bucomaxilofacial, equipamentos percutaneos, reparo e

substituicdo de paredes orbitais, substituicdo do globo ocular e extensivamente no
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recobrimento de implantes metélicos (AOKI, 1991; DOROZHKIN, 2007).
3.4.4. B-Fosfato Tricalcico

O B-TCP (p-fosfato tridlcico, [B-Cas(PO4)2]; 0 nome quimicamente correto é beta-
fosfato de calcio tribasico) ndo pode ser precipitado de solugdes aquosas. E uma fase de alta
temperatura, que s6 pode ser preparada a temperaturas superiores a 800°C pela decomposi¢do
térmica de CDHA (hidroxiapatita deficiente em célcio) ou pela reacdo em estado sélido de
ortofosfatos de célcio &cidos, e.g., DCPA (fosfato dicélcico ndo hidratado), com uma base,
e.g., CaO. Além das rotas de preparagdo quimica, B-TCP substituido ionicamente pode ser
preparado pela calcinacdo de 0ssos: este tipo de B-TCP é ocasionalmente chamado de “cinza
de osso”. No B-TCP existem trés grupos PO,> cristalograficamente ndo equivalentes
localizados em pontos do cristal, cada tipo com diferente comprimento de ligacdo
intratetraedral e angulo (DOROZHKIN, 2009).

A temperaturas superiores a 1125°C, o B-TCP se transforma na fase de alta
temperatura a-TCP. Sendo a fase estavel a temperatura ambiente, o B-TCP é
menos soltvel em 4gua que o a-TCP. Assim, a estrutura ideal de B-TCP contém vacancias
estruturais de célcio que sdo pequenas demais para acomodar ions de calcio, mas possibilitam
a incluséo de ions magnésio, que desta maneira estabilizam a estrutura. O B-TCP puro nunca
ocorre em calcificagGes biologicas. S6 a forma com substituices de Mg, (B-TCMP — j-
fosfato tricalcico de magnésio, B-(Ca,Mg)3(POs),), € encontrada em pedras urinarias, caries
dentais, cartilagem artritica, assim como em alguns depoésitos de tecidos moles. Porém, ndo
foi observado em esmalte, dentina ou 0sso (DOROZHKIN, 2009).

Na biomedicina, o B -TCP é usado em cimentos de ortofosfatos de calcio. Em
combinacdo com HA, o B -TCP forma um fosfato de célcio bifasico (BCP). Ambos BCP e f-
TCP sdo amplamente utilizados como bioceramicas para substituicdo 6ssea (DOROZHKIN,
2009).

3.4.5 g-Fosfato Tricalcico

a-TCP (o-fostato tricalcico, (a-Caz(PQ4),); 0 nome quimicamente correto é alfa-
fosfato tricalcico tribasico). Conforme o diagrama de fases da Figura 3.6, no cimento de

fosfato tricélcico a fase estavel a baixa temperatura é o B-TCP, que, a 1125°C, se transforma
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em a-TCP. Esta Gltima fase é estavel até 1430°C, quando se transforma em o -TCP, estavel

até a temperatura de fusdo. A transformagdo B-TCP em o-TCP é lenta e reversivel, o que

exige, para a obtencdo do a-TCP de maior pureza, a utilizagdo de tempos de patamar elevados

a temperaturas superiores a 1200°C, visando assegurar a maxima conversao, e resfriamento

brusco para preservar a fase a-TCP a temperatura ambiente.

Embora o B-TCP e 0 a-TCP tenham exatamente a mesma composi¢do quimica, eles

diferem na estrutura cristalina e solubilidade. A fase B-TCP é mais estavel que a fase a-TCP.

Assim, 0 a-TCP é mais reativo em sistemas aquosos, tem maior energia especifica e pode ser
hidrolisado a uma mistura de outros fosfatos de calcio (DOROZHKIN, 2009). O o-TCP nunca

ocorre em calcificagdes bioldgicas, mas € utilizado, na medicina, em cimentos de fosfato de

calcio (CFC). A desvantagem da utilizacdo do o-TCP € a sua rapida velocidade de reabsorcéo,

a qual limita a sua aplicagdo em esta area. (DOROZHKIN, 2009).

:

Figura 3.6. Representagdo do diagrama de fases do sistema 2Ca.P,0Os e CaO (Phase diagrams for

ceramists, 1984).
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3.5. Materiais Cimenticeos

3.5.1. Cimento Hidraulico Convencional

Um cimento hidraulico pode ser definido como um material que tem o seguinte
comportamento: o componente sélido pode formar uma pasta plastica quando misturado com
agua ou uma solucdo aquosa, e a0 mesmo tempo resiste a esses liquidos. A pasta perde a sua
plasticidade apds um tempo, sua resisténcia mecénica aumenta progressivamente, alcan¢ando
seu valor maximo depois de um periodo de tempo que pode ser de horas a dias. O cimento
Portland é um exemplo tipico desta classe. O gesso, mesmo endurecendo quando misturado
com &gua, ndo pertence a essa classe devido a sua ndo-resisténcia a acdo prolongada nesse
liquido, no qual é soluvel.

A pega e endurecimento sdo resultados de uma reacdo quimica que pode ser de
dissolucdo, precipitacdo ou hidrolise (NEVILLE, 1997). A pega é identificada como certo
estadgio coloidal durante o desenvolvimento de uma rede cristalina, inicialmente fraca e
tixotrépica, enquanto o processo de endurecimento denota o desenvolvimento de uma
estrutura cristalina mais forte e irreversivel. Esta teoria geral segue ao principio postulado por
Le Chatelier (RUSSELL, 1981) que atribui 0 endurecimento a cristalizagdo, mas a introducao
do conceito de um estagio coloidal inicial tem o mérito de proporcionar explicagcdes de uma
variedade de fendmenos associados a medicdo e pega de cimentos. O tempo durante o qual a
pasta de cimento se comporta eminentemente em forma tixotropica, denominado tempo de
pega, esta estritamente relacionado ao tempo de trabalho, isto é, ao tempo disponivel para se
preparar a fazer a colocacdo definitiva do cimento. O meétodo utilizado para se medir esse
tempo de pega, considerado como o tempo a partir do qual a agulha do aparelho usado néo
penetra completamente a massa do cimento, € realizado por um aparelho denominado Vicat
(NEVILLE, 1997).

Os fatores que afetam as propriedades dos cimentos, tais como sua plasticidade inicial,
tempo de pega ou resisténcia mecanica, sdo (NEVILLE, 1997):

= COMPOsiGao;
= tamanho de particula;
= relagdo po/liquido;

= temperatura.
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3.5.2 Cimento Portland

Basicamente, o cimento Portland é formado por determinados componentes anidros
gue ao entrarem em contato com a dgua, reagem com a mesma, formando produtos hidratados
cujas reagdes sdo a origem do processo de endurecimento (PETRUCCI, 1987). Desta forma, a
pasta endurecida é formada pelos produtos hidratados dos diversos componentes, geralmente
cristais de hidréxido de célcio (Ca(OH),), alguns compostos menores, cimento ndo-hidratado
e por espacos residuais cheios de dgua na pasta fresca.

Os vazios sdo conhecidos como poros capilares, mas no interior do gel existem vazios
intersticiais, denominados poros de gel. Genericamente, o didmetro nominal dos poros de gel
tem ordem de grandeza de milimetros, enquanto que os poros capilares sdo uma ou duas
ordens de grandeza menores.

O cimento Portland anidro resulta da moagem do clinquer com uma pequena
quantidade de sulfato de célcio. O clinquer é uma mistura heterogénea de varios minerais
produzidos em reacdes a altas temperaturas, entre 6xido de calcio e silica, alumina e oxido de
ferro (MEHTA; MONTEIRO, 1994).

Quando o cimento é disperso em agua, o sulfato de célcio e os compostos de calcio
formados a altas temperaturas tendem a entrar em solucdo, e a fase liquida torna-se
rapidamente saturada em varias espécies idnicas. Apos alguns minutos de hidratagdo do
cimento Portland, as reagdes entre o calcio, o sulfato, o aluminado e os ions hidroxila
resultam no aparecimento dos primeiros cristais aciculares de sulfoaluminato de calcio
hidratado chamado etringita. Apds algumas horas, aparecem cristais prisméticos grandes de
hidroxido de calcio e pequenos cristais fibrilares de silicato de calcio hidratado que
preenchem os espagos vazios inicialmente ocupados pela 4gua e pelas particulas de cimento
em solugdo (MEHTA; MONTEIRO, 1994).

3.5.3. Cimentos de Fosfatos de Calcio

O material mais utilizado como cimento para enxerto 6sseo € o poli (metil-metacrilato)
(PMMA), aplicado principalmente na fixagdo de proteses articulares. Conceitualmente, esta
resina ndo deveria ser chamada de cimento, visto que sua reacdo de cura ndo envolve reagdes
de hidratagdo. O PMMA apresenta ainda uma série de inconveniéncias. Sua reacdo de

polimerizagdo pode causar necrose do tecido 6sseo ao redor da regido do implante devido a
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reacdo fortemente exotérmica que ocorre, além da resposta inflamatoria, que traz como
resultado a formacdo de células gigantes e a encapsulacéo fibrosa do implante (SANTQOS,
2002).

Outros fatores como mondmeros nao reagidos e superficies pontiagudas resultantes
podem ocasionar sérias complicagdes ap6s o implante. Além do mais, o poli (metil-
metacrilato), depois de implantado ndo induz qualquer tipo de remodelacdo 6ssea, pois ndo é
um material bioativo. Neste contexto, cimentos dsseos de materiais bioativos tem sido alvo de
inimeros trabalhos de pesquisa recentes no mundo inteiro, devido a sua menor probabilidade
de causarem reagdes negativas por parte do tecido vivo (GROOT, 1983). Favoravelmente,
cimentos a base de fosfatos de calcio tem sido utilizados como enxerto 6sseo com um
percentual de sucesso muito grande nesta Gltima década.

O termo “cimento de fosfato de célcio” (CFC) foi introduzido por Gruninger et al.
(1984). Segundo eles, um cimento desse tipo pode ser preparado misturando-se um sal de
fosfato de célcio com uma solugdo aquosa para que se forme uma pasta que possa reagir em
temperatura ambiente ou corporal dando lugar a um precipitado que contenha um ou mais
fosfato de calcio e ocorrendo a cura pelo intercruzamento dos cristais deste precipitado.

Os cimentos de fosfato de célcio, como o fosfato tricalcico, por exemplo, tipicamente

desenvolvem a reagdo de cura expressa pela Equacéo (3.1).

3C3.3(PO4)2 + H,0 — Cag(HPO4)(PO4)5OH (Equagéo 31)

Assim sendo, é promissora a sua utilizagdo nas &areas de odontologia, cirurgia
bucomaxilofacial e ortopedia como substituinte da sua antecessora, a HA, em funcéo de sua
caracteristica de cura que torna desnecessaria a utilizacdo de barreiras para impedir a
migracdo do material. No entanto, deve-se ter em mente que as melhorias impostas as
propriedades dos materiais devem favorecer ao cirurgido a utilizagdo de técnicas cirurgicas
minimamente invasivas (MIST — Minimally Invasive Surgery Techniques).

Esses cimentos renem uma série de vantagens que permitem Seu UsO COmMO
preenchimento e substituto de partes danificadas do sistema 6sseo. A Tabela 3.3 mostra as

vantagens e desvantagens dos CFC.
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Tabela 3.3. Vantagens e desvantagens dos cimentos de fosfato de calcio (DOROZHKIN,
2009).

Vantagens Desvantagens
1. Habilidade de endurecer in vivo 1. Baixas propriedades mecanicas.
2. Boa injetabilidade, permitindo Limitam o uso devido a colapso do
implantacdo por técnicas minimamente implante, seguida pela formacdo de

invasivas, as quais causam menos danos tecido mole ao invés de

gue as convencionais. neoformagdes 6sseas. A maioria dos
3. Boa osteocondutividade e eventual reparos feitos em fraturas complexas
osteoindutividade. necessita de um suporte metéalico.

4. Podem ser substituidos por osso recém | 2.Pode ser “lavado” do local do

formado apds um certo periodo de tempo implante se houver excesso de
(osteotransdutividade). sangue.

5. Moldabilidade: se encaixa perfeitamente | 3. Falta de macroporosidades
no local do implante, assegurando bom (especialmente poros
contato entre 0 0sso e 0 material, mesmo interconectados), 0 que impede o
em defeitos com geometria complexa. rapido crescimento ésseo dentro do

6. Excelente biocompatibilidade e implante e que o cimento degrade de
bioatividade. fora para dentro e camada por

7. Nao é toxico. camada.

8. Baixo custo. 4. A taxa de degradagdo in vivo da

9. Fé&cil de preparar e manusear. maioria das formulacGes é mais lenta

10. Pega a temperatura corporal. que a taxa de crescimento do 0sso

11. Forma ligagcBes quimicas com 0 0SSO neoformado.
hospedeiro.

12. O componente so6lido € clinicamente
seguro.

13. Pode ser utilizado como sistema

deliberador controlado de drogas.

A principal desvantagem dos CFC conhecidos é sua baixa resisténcia mecanica, que
no melhor dos casos consegue alcancar a do o0sso trabecular que varia entre 2 a 12MPa
(DOROZHKIN, 2009; HENCH, 1999).
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Composi¢des mais resistentes de CFC sdo aplicados em ortopedia e neurocirurgia,
como alternativa para a consolidacdo de fraturas multiplas de ossos longos, fixacdo de
proteses articulares cimentadas e substituicdo de discos intervertebrais e corpos vertebrais.

Cimentos comerciais, ndo injetaveis, apresentam uma fragéo liquido/pé média de 0,35.
Esta fracdo compreende a quantidade minima de liquido necessaria para se obter
trabalhabilidade do cimento. Formulagdes comerciais de CFC, geralmente, contém adicoes de
cerca de 2% de hidroxiapatita precipitada (HAP), podendo conter também cerca de 26% de
CaHPO, e até 9% de CaCOs.

Embora numerosos estudos demonstrem a resposta favoravel dos CFC’s, deve ser
notado que um material de enxerto estara em contato ndo somente com 0s 0ss0s, mas também
com 0s outros tecidos, como o tecido conectivo e os musculos. Estes tecidos, geralmente,
tendem a apresentar uma resposta inflamatdria mais severa. Outros estudos mostram que
CFC’s com prolongado tempo de cura tendem a incitar uma resposta inflamatoria por parte do
tecido vivo (OOMS et al., 2003).

Segundo Ooms et al. (2003), o desprendimento de pequenos fragmentos de cimento,
tem maior tendéncia de provocar uma intensa resposta inflamatoria localizada, caracterizada
pela presenca de macrofagos e células gigantes multinucleadas. Desta forma os CFC’s ndo
atuam como substitutos permanentes do 0sso, apenas temporarios, sendo lentamente
substituidos por tecido 6sseo de nova formagdo. Este comportamento tipico tem sido
denominado de osteotransdutividade. A velocidade em que esse fendmeno ocorre depende
fortemente do tipo de CFC, do sitio de implantacdo e da idade do individuo receptor, entre
outros fatores (DRIESSENS et al., 1998). Conforme relatado por Ooms et al. (2003), a
absorcdo dos CFC’s podem ocorrer de duas maneiras distintas. A primeira seria mediada pelo
processo de solucdo no qual o implante é dissolvido no meio fisiolégico. A segunda maneira
seria mediada por células gigantes (osteoclastos) que absorveriam o cimento através de
fagocitose. No entanto, os mecanismos exatos e fatores que causam a calcificagdo no local de

implante de CFC’s necessitam de maiores investigagdes.

3.5.4. Sistema a-TCP

Dos sistemas de CFC estudados, somente aquele baseado no a-TCP cumpre com o
requisito referente ao pH (entre 6,5 e 8,5) (DRIESSENS et al., 1997). Poucos estudos tém

sido realizados para otimizar o desempenho mecéanico dos CFC baseados no a-TCP. A adicdo
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de hidroxiapatita precipitada a esses cimentos em niveis de até 4% tem sido relatada como
favoravel a resisténcia a compressdo do material, ao mesmo tempo que adi¢es de CaO de até
3% tem um efeito prejudicial sobre a resisténcia (BERMUDEZ et al.,1994). Ginebra et al.
(1995) estudaram o efeito da temperatura e diferentes aditivos sobre diversas propriedades do
cimento de a-TCP. Na temperatura do corpo, ha um aumento da resisténcia mecénica durante
a pega, comparada a obtida na temperatura ambiente, o que foi explicado pelo aumento da
velocidade da reacdo de pega. As adi¢des de carbonatos sollveis, pirofosfatos e, sobretudo de
sais de magnésio retardam a pega e pioram a resisténcia do cimento. A presenca de Ca,P,0,
a-TCP ou hidroxiapatita sinterizada, em quantidade de até 10%, ndo teve efeito sobre a
resisténcia. Adigdes de &gar, acido alginico, caseina, polivinilpirrolidona, dodecilsulfato de
sadio, cloreto de hexadeciltrimetilaménio, gelatina e glutaldialdeido foram prejudiciais para
as propriedades do cimento. Resumindo-se as caracteristicas do cimento de a-TCP
desenvolvido e avaliado por Driessens et al. (1997) e Ginebra et al. (1995), pode-se dizer que
(JANSEN et al., 1995):
e O pd consiste em 98% de o-TCP (com aproximadamente 15% de B-TCP como
impureza) e 2 % de hidroxiapatita precipitada (PHA);
e O liquido é uma solucgdo aquosa de Na,HPO, a 2,5%;
e Arelacdo liquido/po é de 0,32 mL/g;
e O tempo de mistura € de 1 min;
e O tempo de moldagem, durante o qual se deve colocar o material no local de implante,
é de até 4 min;
e O tempo de pega a temperatura do corpo € em torno 6 min; depois disso, pode-se
fechar a ferida;
e O cimento ndo incha nem desintegra quando exposto a fluidos corporais depois de 3
ou 4 min do inicio da mistura;
» Né&o apresenta retracdo nem expanséo durante a pega;
» Nao ha liberagao de calor durante a pega;
e A resisténcia a compressdo final € de 40 MPa, alcangando-se 60 % deste valor em 6hs
a temperatura do corpo, em solugdo de Ringer;
e O pH da massa de cimento permanece quase neutro durante e depois da pega;
e O cimento n&o é citotoxico;
e O cimento é biocompativel e estimula a neoformacdo Ossea em cavidades 0sseas

experimentais.
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3.5.5. Reacdo de Cura

A utilizacdo de aceleradores de cura em CFC ocorre por meio do favorecimento da
solubilizac&do dos cristais de fosfato de calcio, permitindo a saturagéo do liquidoem CaePea
precipitacdo de compostos mais estaveis. Isso ocorre, pois na faixa de pH de
aproximadamente 4,2 e acima, a HA é o composto de fosfato de calcio mais estavel (menos
soltvel) (CHOW et al., 1997). Existe uma diferenga entre a solubilidade da fase a-TCP e da
fase B-TCP. A fase a-TCP é bastante solGvel no organismo vivo enquanto a fase p-TCP
possui um tempo de degradacdo maior devido a sua maior estabilidade quimica. No entanto
comparadas com a HA ambas as fases do fosfato tricélcico apresentam solubilidade muito
maior.

As caracteristicas do p6 também s&o de suma importancia e influenciam fortemente na
reacdo de cura. Particulas pequenas possuem grandes areas superficiais e freqlientemente
aglomeram formando particulas secundarias, a fim de minimizar a superficie total ou a
energia interfacial do sistema. A aglomeracdo refere-se a adesdo de particulas que ocorrem
devido as forcas de atracdo de Van Der Waals. Normalmente, uma massa aglomerada pode
ser desaglomerada por meio de uma dispersdo em meio liquido. Ja a agregacédo, por outro
lado, refere-se a particulas que interagem fortemente, tornando dificil a quebra da massa
agregada em particulas priméarias (TONIOLO, 2004).

Quando o o-TCP €é misturado com a agua, forma-se uma suspensdo fluida e
manipulavel que se dissolve até formar uma solucdo saturada pela presenca de cristais. Este
tempo € conhecido como periodo de indugédo. Esse periodo é acompanhado por um aumento
na consisténcia da massa que ainda permite a sua manipulacéo e devida compactagdo em uma
determinada cavidade minutos antes da cura final. O tempo que vai do inicio da mistura do a-

TCP com a agua até que o material endureca € conhecido como tempo de cura.
3.6. Sintese de Combustao em Solucéo

A sintese de combustdo em solucdo (SCS) foi descoberta sem querer durante uma
reacdo entre nitrato de aluminio e uréia. A mistura de AI(NO3)3-9H,0 e uma solucéo de uréia

quando aquecida a aproximadamente em uma mufla, comegca a espumar e igniciona,

formando um produto branco que foi identificado como a-Al,O3 (PATIL et al., 2008).
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Tal método, também conhecida como sintese auto-propagante e auto-sustentavel
(ARUNA,; PATIL, 1996), tem sido usada para preparar varios materiais 0xidos e ndo 6xidos
(LIMA et al., 2006; SOUSA et al., 2002; TONIOLO et al., 2005a; TONIOLO et al., 2005b;
TONIOLO et al., 2007). O processo de reacdo por combustdo vem sendo utilizado para
obtencéo de p6s com particulas finas e com elevada area superficial. As pesquisas sobre este
processo foram inicialmente realizadas a partir da combustdo do precursor metalico
carboxilato de hidrazina. Este precursor apresenta elevado teor de combustivel em atmosfera
de oxigénio, fazendo com que a reagéo ocorra rapidamente. Entretanto, por necessitar de uma
preparacdo complexa, sua utilizacdo para preparagdo de Oxidos a partir da combustdo do
precursor caiu em desuso.

Dessa forma, foram desenvolvidos métodos alternativos para uso desta técnica para
sintese de pos. Foram utilizados reagentes de fécil oxidagdo (como nitratos) e combustiveis
que atuam como agentes redutores (como a uréia). Através de diversas pesquisas que
utilizaram estes precursores, varios pés foram desenvolvidos, entre eles a a-alumina
(TONIOLO et al., 2005b), a-Fe,O3 e Fe304 (TONIOLO et al., 2007), Cr,03 nanocristalino e
CrO3 amorfo (LIMA et al., 2005) e NiO (TONIOLO et al., 2005a). Outros 6xidos complexos
também podem ser sintetizados por este método, como SrTiOz (ISHIKAWA et al., 2008),
BaMgAl10:7:Eu®* (CHENA et al., 2008) e varistores & base de ZnO (SOUSA et al., 1999,
2000 e 2002).

Apo6s o inicio da reagdo, este método é auto-sustentavel e atinge altas temperaturas,
que garantem a cristalizacdo e formagdo de dxidos em um periodo de tempo curto, liberando
uma grande quantidade de gases, 0 que evita a aglomeragdo das particulas que se formam.
Este método e considerado simples, ndo envolve muitas etapas e produz pdés com a
composicgao e estrutura cristalina desejada. Contudo, as propriedades dos pos preparados pela
combustdo de misturas redutoras vdo depender do combustivel usado A temperatura da chama
produzida pela combustdo depende da forca redutora disponivel e da quantidade de gases
formada, tais condicdes influenciam as caracteristicas do pdé produzido. Altas temperaturas
favorecem a cristalizacéo e sinterizacdo do po e grandes quantidades de gas gerado dissipam
mais energia, ou seja, reduzem a quantidade de energia disponivel para sinterizacdo e
cristalizagdo (FUMO, 1996).

Para entender a natureza altamente exotérmica dessa técnica, conceitos utilizados na
quimica dos propelentes sdo empregados. Um propelente sélido contém um oxidante como

perclorato de aménio e um combustivel como polibutadieno, junto com p6 de aluminio e
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outros aditivos. O impulso especifico (Isp) de um propelente, que é a energia liberada durante
a combustdo é dada pela razdo do empuxo produzido pela massa molar do propelente. Pode

ser expresso pela equacéo 3.2:

T
.=k [—&— Equacdo 3.2
® W/ngases (Equag )

Onde k é uma constante de proporcionalidade, Tc é a Temperatura de chama e My, € 0
peso molecular dos gases liberadas. A temperatura mais alta dentro da cdmara de combustéo é
produzida quando a razdo de equivaléncia (P, = razdo oxidante/combustivel) é igual a 1.

A razdo de equivaléncia do oxidante e combustivel é expressa em funcdo do

coeficiente estequiométrico de cada elemento envolvido na reagdo e mostrado na equagao 3.3.

(0N z (Coeficiente dos elementos oxidantes)x(valéncia) (Equagdo 3.3)

(-1) Z (Coeficiente dos elementos redutores)x(valéncia)

Uma mistura é considerada estequiométrica quando @, = 1, pobre em combustivel
quando @, > 1 e rica em combustivel quando @, < 1. Misturas estequiométricas produzem o
méaximo de energia (PATIL et al., 2008).

A raz8o molar oxidante/combustivel necessaria para se obter uma reacdo
estequiométrica é calculada somando o total das valéncias dos elementos oxidantes e
redutores do composto oxidante e dividindo pela soma das valéncias dos elementos oxidantes
e redutores do combustivel (PATIL et al., 2008).

O oxigénio € o unico elemento oxidante que é considerado. Carbono, hidrogénio e
cations metélicos sdo redutores e o nitrogénio é neutro. Elementos oxidantes possuem
valéncia positiva e elementos redutores possuem valéncia negativa. (PATIL et al., 2008).

A reacdo de combustéo permite a obtencdo de pos finos e homogéneos, principalmente
quando se processam multicomponentes, garantindo uma excelente homogeneidade quimica.

Outra vantagem importante deste método esta na praticidade e também no custo envolvido.
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3.6.1. Fosfatos de Calcio Obtidos Via Sintese de Combustao

Na literatura foram encontrados apenas alguns trabalhos versando sobre a sintese de
combustdo para obtengdo de fosfatos de calcio, sendo que a grande maioria visou a obtengéo
de hidroxiapatita. Tas (2000) sintetizou pds de fosfato de célcio via sintese de combustdo em
solucdo usando plasma sanguineo simulado (SBF) como solvente. Han et al. (2004)
sintetizaram pos nanocristalinos através do método de combustéo por sol-gel, utilizando &cido
citrico como combustivel. Pratihar et al. (2006) preparam hidroxiapatita por sintese de
combustdo em solugdo, usando &cido citrico como combustivel e estudou o comportamento e
cinética de sinterizagdo dos po6s obtidos. Recentemente, Sasikumar et al. (2008) usaram
diferentes quantidades de acido succinico e acido citrico para obter pos de fosfatos de célcio.
Entretanto, ndo se encontrou nenhum trabalho visando a obtencdo de alfa fosfato tricalcio

utilizando-se este método.

3.7. Biopolimer os

Vérios tipos de polimeros sdo usados em aparelhos biomédicos nas areas de ortopedia,
dentaria, tecidos moles, indastria farmacéutica e implantes cardiovasculares. Os materiais
polimericos apresentam a maior variedade dentre os biomateriais. A grande variedade de
polimeros naturais relevantes no campo dos biomateriais incluem celulose, alginato de sédio e
borracha natural, derivados de animais como colageno, glicosaminoglicanos (GAG’s),
heparina, acido hialurénico e outros como acido desoxiribonucleico (DNA). Mesmo que esses
materiais sejam de grande importancia e sejam usados em varias aplicacOes, eles sdo muitas
vezes eclipsados pela infindavel variedade de polimeros sintéticos disponiveis. Os polimeros
sintéticos podem ser hidrofdbicos, que ndo absorvem &gua, como borracha de silicone,
polietileno (PE), polietileno de ultra alto peso molecular (PEUAM), polipropileno (PP),
politereftalato de etileno (PET), politetrafluoretileno (Teflon) e poli(metilmetacrilato)
(PMMA), assim como podem ser mais polares, como cloreto de polivinila (PVC) e os nylons,
e também podem inchar quando em contato com a agua como poli (hidroxietil metacrilato)
(PHEMA) e poli(dimietlamino etil metacrilato) (PDMAEMA) e podem ser sollveis em &gua
como o polietileno glicol (PEG). Também podem ser hidroliticamente instaveis e degradar no
corpo como o copoli(acido) latico-glicolico (PLGA) (RATNER et al., 2004; SAN ROMAN et
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al., 2004). A Tabela 3.4 mostra as aplica¢cBes mais comuns dos polimeros sintéticos utilizados

como biomateriais.

Tabela 3.4. Poll’meros’ sintéticos utilizados em biomedicina e cirurgia: propriedades e
aplicagdes (SAN ROMAN et al., 2004).

Propriedades Polimer os Aplicacdes

Moles, borrachosos Silicone, - Tubos, diafragmas e recobrimentos,

- Baixa absorcdo de 4gua | Poliuretanas  (PU) | implantes, marca-passos e adesivos.

PVC

- Alta absorcéo PHEMA - Lentes de contato, emplastros para
tratamento de  queimaduras e
recobrimentos.

Amorfo, duros PMMA Lentes de contato, lentes intraoculares,
cimentos dentais, cimentos 6sseos,
aparatos ortopédicos.

Semicristalino PET, PP, PTFE, | Suturas, enxertos cardiovasculares,

- Baixa absorcdo de agua | nailon, PGA, PE e | suturas biodegradaveis, articulacoes,

acetato de celulose. | cateteres, dialise e lentes de contato.

- Alta absorcéo Celulose Didlise.

Visto que os dispositivos protéticos devem reunir uma serie de caracteristicas
especificas para cada tipo de aplicagdo de acordo com a funcdo para a qual tenha sido
projetado, normalmente ndo é possivel encontrar um polimero que retna todas as
propriedades maximizadas para uma determinada aplicagdo. Assim, o desenvolvimento de
novas formulagdes através de compositos, copolimeros aleatorios, em bloco ou enxerto e
sistemas multicomponentes oferecem uma grande gama de possibilidades (SAN ROMAN et
al., 2004).

3.7.1 Hidrogéis

Hidrogéis sdo estruturas poliméricas entrecruzadas e que incham em agua e que

contém ligacBes covalentes produzidas pela simples reacdo de um ou mais mondmeros,
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entrecruzamentos fisicos pela formagdo de entrelagamentos e pontes de hidrogénio ou fortes
interacOes do tipo van der Waals pela interagdo de duas ou mais cadeias macromoleculares
(PEPPAS, 2004). Hidrogéis sdo matérias versateis que podem ter uma ampla gama de
aplicagdes como implantes artificiais, sistemas deliberadores de farmacos, peles artificial,
curativos e sensores de umidade (BAJPAI; SAINI, 2005, TOMME et al, 2008).

Dependendo do modo de preparacéo, carga ibnica ou caracteristicas da estrutura fisica,
os hidrogéis podem ser classificados em diversas categorias (PEPPAS; PEPPAS, 2004):

e Homopolimeros: Apenas um mondémero hidrofilico formando uma rede
entrecruzada;

« Copolimeros: Rede entrecruzada formada por dois mondmeros, sendo pelo menos
um hidrofilico;

e Multipolimeros: Rede entrecruzada formada por trés ou mais monémeros, sendo
pelo menos um hidrofilico;

» Redes interpenetrantes: S&o compostos de uma primeira rede que incha no
mondmero e depois reage formando uma segunda estrutura em forma de malha.

Baseado em seu carater ibnico os hidrogéis podem ser classificados como (PEPPAS;
PEPPAS, 2004):

« Neutros: Sao redes poliméricas que possuem carga nula;

< Anibnicos: Sao redes poliméricas que possuem cargas negativas;

« Catibnicos: S&o redes poliméricas que possuem cargas positivas;

» Anfoliticos: S&o redes poliméricas que possuem cargas positivas e negativas. A rede
de cargas no hidrogel pode ser ajustada mudando a concentracdo de monémeros e a solugédo
de preparacédo dos hidrogéis ou mudando o pH da solucdo (ZHAI et al., 2004).

Baseado em suas caracteristicas fisicas do sistema, os hidrogéis podem ser
classificados como (PEPPAS; PEPPAS, 2004):

« Amorfos: Cadeias macromoleculares organizadas aleatoriamente;

» Semicristalinos: Regides densas e organizadas (cristalitos);

e Pontes de hidrogénio ou estruturas complexadas: Responsaveis pela formacéo da
estrutura tridimensional.

Uma avaliacdo estrutural mostra que uma rede ideal é raramente observada. A Figura
3.7A mostra uma rede macromolecular ideal (hidrogel), indicando entrecruzamentos
tetrafuncionais produzidas por ligagdes covalentes. Entretanto, em redes reais € possivel

encontrar jun¢Ges multifuncionais (Fig. 3.7B) ou emaranhamentos fisicos (Fig. 3.7C) atuando
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como jungdes semipermanentes. Hidrogéis com defeitos moleculares sdo sempre possiveis.
Figuras 3.7D e 3.7E mostram dois defeitos possiveis: grupos funcionais ndo reagidos com
emaranhamento parcial e loops na cadeia, respectivamente. Tais efeitos ndo contribuem com

as propriedades mecanicas ou fisicas da rede polimérica (PEPPAS; PEPPAS, 2004).

Figura 3.7. (A) Rede macromolecular ideal de um hidrogel, (B) Rede com junc¢des multifuncionais,
(C) Entrelagamentos fisicos em um hidrogel, (D) Grupo funcional nédo reagido e (E) loops na cadeia do
hidrogel (PEPPAS, 2004).

Dos polimeros utilizados para a confec¢do de hidrogéis podem se destacar dois: o
hidroxietil metacrilato (HEMA) e o dimetil(amino)etil metacrilato (DMAEMA). O
Poli(HEMA) é um material adequado para implantacdo por ndo ser toxico e possuir alta
estabiliadde quimica e hidrolitica, propriedades que o fazem resistente a degradacéo
(BRAHIM et al., 2003a). Ja o Poli(DMAEMA) pode prover ao sistema sensitividade ao pH
(BRAHIM et al., 2003a; BRAHIM et al., 2003b). O PHEMA é muito utilizado na area médica
como lentes de contato e cérneas artificiais (SAVINA et al., 2009).

JA& 0 DMAEMA possui excelente biocompatibilidade, é hidrofilico e é sensivel a
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temperatura e pH (MUNOZ-BONILLA et al., 2007). Além disso, ele possui baixa densidade
de cargas e € soluvel em meios bésicos e neutros, devido a formagéo de pontes de hidrogénio.
Sua temperatura critica de solucfo é dependente do seu peso molecular (MUNOZ-BONILLA
et al., 2007). O PDMAEMA destaca-se em utilizacdes como agente de transferéncia de genes,
ligando-se com o DNA via interacBes eletroestaticas (VAN DE WETERING et al., 1998),
formacdo de membranas para imobilizacdo de células vivas (GUAN et al., 2000), membranas
para ultrafiltracdo carregadas positivamente para separagdo de solutos macromoleculares
(YAMADA et al., 2001), troca de prétons em células combustiveis (KUMAR; SINGH,;
SHAHI, 2010) e na forma de microesferas como agente antibactericida (CHENG et al., 2005).

3.7.2 Criopolimeros

Materiais macroporosos com poros interconectados possuem um grande potencial para
aplicagdes como scaffolds para engenharia de tecidos (KIRSEBOM et al., 2008), desde que
eles providenciem o suporte necessario para a proliferacdo celular e manter as suas funcgdes
diferenciais. A gelacédo criotopica € um tipo especifico de congelamento que ocorre durante o
tratamento criogénico de sistemas potencialmente capazes de formar géis (LOZINSKY et al.,
2002). A estrutura de um criogel é principalmente controlada pelas condicdes de resfriamento
(YAO et al., 2006), por que os cristais do solvente que sdo formados atuam como fatores
porogénicos. Depois da extracdo dos cristais de solvente é formado um sistema com poros
altamente interconectados no intervalo entre 1-100 um. As interconexdes ocorrem quando 0s
cristais de gelo crescem o suficiente para conectar-se com a face de outro cristal de gelo
(KIRSEBOM et al., 2009). Devido ao efeito de crioconcentragdo as paredes dos poros sao
formadas pelo polimero na forma densa, 0 que torna os criogéis mecanicamente fortes,
elasticos e esponjosos (KIRSEBOM et al., 2008). A Figura 3.8 resume esquematicamente as

etapas de formag&o de um criogel através do processo de criopolimerizagéo.
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Figura 3.8. Esquema das etapas da criopolimerizag&o.

Materiais obtidos via criopolimerizacdo possuem elevada estabilidade quimica e
mecanica. A técnica vem sendo largamente utilizada para a criagdo de sistemas porosos para
aplicagdes como colunas de cromatografia para captura de enzimas (ARVIDSSON et al.,
2003), bioreatores (KUMAR et al., 2006), engenharia de tecidos (BOELGEN et al., 2007) e
purificacdo de agua (LE NOIR et al., 2007). Entretanto, na literatura ndo foram encontrados

pesquisas sobre seu uso como scaffolds para implantes 6sseos.

3.8 Ensaiosin vitro - Comportamento em SBF

Materiais artificiais implantados em defeitos dsseos sdo geralmente encapsulados por
tecido fibroso, levando ao seu isolamento do osso que o cerca. Kokubo (2006), contudo,
afirma que em 1972, Hench et al. mostraram que alguns vidros compostos de Na,O-CaO-
SiO,-P,0s se ligaram espontaneamente ao tecido 6sseo sem a formagdo de tecido fibroso
adjacente. Tais compostos sdo chamados de biovidros. Desde entdo muitos tipos de
ceramicas, como hidroxiapatita, fosfato tricalcido B (B-TCP) sinterizado, cerdmica bifésica
HA/ B-TCP e vitrocerdmicas A-W, contendo apatita cristalina e wollastonita, também
mostraram formar ligagdes com 0sso vivo e foram usados clinicamente como importantes
substitutos 6sseos. Porém € desejado o desenvolvimento de novos materiais que se liguem ao

tecido 6sseo.
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No intuito de descobrir maneiras alternativas para testar a bioatividade de um material,
ndo utilizando experimentos em animais, Kokubo prop6s em 1991, que o principal requisito
para que um material artificial se ligue com o tecido 6sseo vivo é a formagdo de uma camada
de hidroxiapatita na sua superficie quando implantado em organismos vivos e, também,
prop0s que a formacéo de apatita in vivo pode ser reproduzida em uma solugdo simulada de
fluidos corporeos (SBF) cuja concentragdo é quase a mesma do sangue humano (KOKUBO,
2006).

3.8.1 Histéria do SBF

Em recente artigo publicado na revista Biomaterials, Kokubo e Takadama (2006)
fazem uma revisdo sobre a historia e o desenvolvimento do simulated body fluid (SBF), além
de citarem varios trabalhos que utilizaram SBF para prever o comportamento de determinado
material quando implantado.

Em 1980, Hench et al. (1972) mostraram que a formagdo de um filme com uma
camada rica em silica e fosfato de célcio que ocorre nos materiais biocompativeis quando
implantados pode ser reproduzida em uma solugdo tampdo consistente de Tris
hidroximetilamino metano e &cido cloridrico, com pH = 7,4 (OGINO, 1980).

Por outro lado, Kitsugi et al. (1987) mostraram que ndo ha a formacdo de uma camada
de SiO, em vitroceramicas A-W, mas sim a formagéo de uma camada de fosfato de célcio na
sua superficie, que permitiria a ligagdo com o tecido 6sseo. Na sequéncia, Kokubo, Ito et al.
(1990), usando difracdo de raios X, identificaram esta camada de fosfato de célcio como
sendo apatita cristalina. Somando a isso, em 1990, os autores mostraram que a formacéo in
vivo da apatita na superficie da vitrocerdmica A-W pode ser reproduzida em SBF, com
concentragdes de ions quase iguais as do plasma sanguineo humano, mas sem a solucéo
tampédo Tris (KOKUBO; KUSHITANI et al., 1990). Kokubo, Kushitani et al. (1990) e
Filgueiras et al. (1993), também independentemente confirmaram a formagdo de apatita na
superficie do Biovidro 45S5 em SBF.

Uma anélise detalhada por difracdo de raios X de filme fino (DRX-FF), infravermelho
com transformada de Fourier (IV-FT), Microscopia Eletronica de Varredura (MEV) e
Microscopia Eletronica de Transicdo (MET) da apatita superficial formada em SBF mostrou
que ela é similar ao 0sso mineral em composicdo e estrutura (KOKUBO; ITO et al., 1990;
KOKUBO; KUSHITANI et al., 1990; OHTSUKI et al., 1995). Como resultado, se especulou
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que os osteoblastos poderiam preferencialmente se proliferar e se diferenciar para produzir
apatita e colageno na sua superficie. Entdo, a apatita formada pode se ligar com a superficie
da apatita, assim como, ao 0sso proximo. Consequentemente, & formada uma forte ligacdo
quimica entre o material e o tecido désseo através da camada de apatita. Em contraste, a
vitroceramica A-W (Al), que contém apatita e wollastonita, mas em uma matriz vitrea
contendo alumina (Al,O3), porém ndo houve a formacdo da camada de apatita nos ensaios in
vivo e in vitro e, por conseguinte, ndo houve ligacdo do implante com o tecido 6sseo
(KOKUBO; ITO etal., 1990; KOKUBO; KUSHITANI et al., 1990; KITSUGI, 1989).

Baseado nesses resultados, em 1991, foi proposto que o requisito principal para a
formacéo de ligacdo entre o material e o tecido 6sseo é a formagdo de uma apatita na
superficie em SBF (KOKUBO, 1991).

De acordo com a Tabela 3.4, pode-se perceber que o SBF original usado por Kokubo
et al. em 1990 e por Hench em 1993 n&o possufa o fon SO, presente no plasma sangtiineo.
Isso foi corrigido em artigos (KOKUBO, 1991; OHTSUKI et al., 1991) publicados por
Kokubo em 1991. Desde entdo, o c-SBF corrigido tem sido utilizado ao invés do SBF
original.

Também se pode perceber que o SBF € uma solugdo altamente supersaturada. E é
dificil de ser preparada sem precipitagdo. Em 1995, Cho et al. descreveu a preparagdo do SBF
detalhadamente.

Entretanto, na Tabela 3.5, pode-se ver que o SBF corrigido é mais rico em CI" e mais
pobre em HCO3™ do que o plasma sanguineo humano. Em 2003, Oyane et al. (2003) tentaram
corrigir esta diferenca preparando o SBF revisado (r-SBF), no qual as concentracdes dos ions
ClI" e HCO3™ foram igualados aos niveis do sangue humano. Porém o carbonato de célcio
utilizado no trabalho possui uma forte tendéncia a precipitar. Em 2004, Takadama et al.
propuseram um novo SBF (n-SBF) no qual ele diminuiu somente a concentrago do ion Cl" ao
nivel do plasma sangliineo, deixando a concentracdo de HCOj igual a do c-SBF. Comparou-
se 0 n-SBF com o c-SBF em sua estabilidade e reprodutibilidade. Nessa mesma pesquisa
aprimorou-se os procedimentos para a preparacao do SBF.

Em 2003, o método de preparagdo refinado do c-SBF foi proposto ao comité Técnico

ISO/TC150 como uma solugédo para as medidas in vitro.
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Tabela 3.5. Concentracdo de lons dos SBF e do Sangue Humano.

Concentracdo de ions (mM)

Na* K* Mg®* Ca® cCI HCO; HPO,” SO,
Plasma sanguineo humano 142,0 50 15 2,5 103,0 27,0 1,0 0,5
SBF original 1420 50 15 2,5 148,8 4,2 1,0 0,5
SBF corrigido (c-SBF) 1420 50 15 2,5 1478 4,2 1,0 0,5
SBF revisado (r-SBF) 1420 50 15 2,5 103,0 27,0 10 0,5
SBF novo (n-SBF) 1420 50 15 2,5 103,0 4,2 1,0 0,5

3.8.2 Correlagdo Qualitativa da Formagéo de Apatita em SBF com Bioatividade in vivo

Hé& a formacédo de uma fina camada de fosfato de calcio na superficie da hidroxiapatita
sinterizada quando imersa em SBF (KOKUBO, 1988; KIM, 2004). O que foi confirmada com
a formac&o de ligacGes entre a HA e o tecido 0sseo atraves da camada de apatita formada in
vivo. Tal comportamento também foi verificado para os Biovidros 45S5 e do sistema Na,O —
Ca0 - B;03 — Al,O3 — SiO, — P,0s, assim como para as vitroceramicas A-W, para as
ceramicas bifasicas HA/ B-TCP e para o sulfato de calcio e para 0 composito
polietileno/vitroceramica A-W.

A vitroceramica A-W(AI) ndo formou a camada de apatita em sua superficie quando
mergulhada em SBF, mas também n&o houve a formac&o de tal camada quando implantado in
vivo. Todos os trabalhos acima mostram que para todos esses materiais, a formagéo de apatita
em suas superficies em SBF é perfeitamente correlacionada com a sua bioatividade in vivo.

A calcita natural e o B-TCP ndo apresentaram a formagéo da camada de apatita em sua
superficie, porém se ligam ao tecido 6sseo quando implantados. Uma possivel explicacdo para
isso € a rapida taxa de absorcdo desses materiais in vivo de maneira que quando eles estdo
implantados, o processo de absorcéo é mais rapido do que o de crescimento de tecido dsseo.

A partir desses resultados, pode-se dizer que em um material no qual ocorra a
formacéo de HA em sua superficie, pode se ligar ao tecido 6sseo quando implantado. Tal
afirmacdo é amplamente aceita e respaldada pela norma ISO 23317, de 2007 “Implants for
surgery — In vitro evaluation for apatite-forming ability of implant materials”, que utiliza

estes mesmos critérios para considerar um material biocompativel em tecido 6sseo.
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3.9 Céulas Tronco Mesenquimais

Células tronco sdo celulas ndo especializadas que possuem duas propriedades bem
definidas: a habilidade de se diferenciar em outros tipos de células e a habilidade de se auto
regenerar (SELL, 2004).

A habilidade de se diferenciar € o potencial de se desenvolver em outro tipo de célula,
como células dsseas, cardiacas ou musculares. Uma célula tronco totipotente pode se
diferenciar em qualquer tipo de célula, incluindo a membrana de embrides. Uma célula tronco
pluripotente pode se desenvolver em todos tipos de células, com a excessdao da membrana
embribnica. Outras células tronco podem ser multipotente, oligopotente, quadripotente,
bipotente ou unipotente, dependendo da sua habilidade em se diferenciar em alguns, dois ou
um outro tipo de célula (SELL, 2004).

Auto regeneracao € a habilidade da célula tronco em se dividir e produzir mais células
tronco. Durante o inicio do desenvolvimento da célula, a divisdo celular é simétrica, por
exemplo, cada célula se divide em dando “nascimento” a células filhas com o mesmo
potencial. Mais tarde do desenvolvimento, as células se dividem assimetricamente, se
dividindo em um tipo de célula mais especializado (SELL, 2004).

Células tronco mesenquimais adultas (CTM) podem ser isoladas apartir do 0sso
esponjoso e por serem aderentes a pratos de culturas, podem ser multiplicadas, mantendo a
sua multipotencialidade (CAPLAN, 2007). As CTM vém sendo utilizadas em modelos
preclinicos para engenharia de tecidos com aplicagdes biomédicas como substitutos dsseos, de
cartilagem, muscular, tenddo, gorduras e outros tecidos conectivos. Estes materiais de
engenharia de tecidos mostram um grande potencial para reconstruir tecidos mesenquimais
danificados ou doentes. Umas das caracteristicas mais surpreendentes das CTM é que elas
secretam um largo espectro de moléculas bioativas. Essas moléculas sdo imunossupressivas,
espeialmente para células T, entdo, CTM’s alogénicas podem ser consideradas para uso
terapéutico (CAPLAN, 2007).
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4, MATERIAISE METODOS

Este trabalho foi desenvolvido em trés etapas principais. Primeiramente sintetizou-se a
fase alfa do fosfato tricalcico via sintese de combustdo em solucgdo. Apos a sintese, pesquisou-
se as melhores condi¢des para o uso dos pos de fosfato tricalcico como cimento 6sseo. E na
etapa final, avaliou-se a influéncia da insercdo das particulas de a-TCP em polimeros

sintetizados via criopolimerizagéo.

4.1 Reacles de Combustao

Nitrato de calcio tetra-hidratado, Ca(NO3),.4H,0, (Cromoline, 99%), e fosfato de
amonio dibéasico, (VETEC, 98%) foram utilizados como materiais iniciais para a obtencéo dos
pos de fosfato de calcio. Uréia, (NH,).CO, (VETEC, 98.5%) ou glicina, NH,CH,COOH
(VETEC, 98%) foram utilizadas como combustivel nas reacfes de combustdo. Para todas as
sinteses a razdo molar célcio/fosforo foi ajustada em 1,5, razdo da fase fosfato tricélcico.

O fluxograma abaixo demonstra as etapas utilizadas no processo de obtencéo do po6 da

fase alfa do fosfato tricalcico e € mostrado na Figura 4.1.

[ Ca(N03|)2-4H20 ] [ (NH)HPO, ] Unléia ]

[ Regulagem de pH ]

[ Pré-aquecimento ]

[ Combustao ]

[ Choque térmico ]

( a-TCP )

Figura 4.1. Fluxograma para preparacdo de pés de a-TCP.

Sais de Ca(NO3),.4H,0 e (NH,4),HPO, foram adicionados nas quantidades descritas na
Tabela 4.1. O controle de pH se deu pela adi¢do de &cido nitrico concentrado (0,5M), para a
obtencdo de um pH mais &cido, ou hidroxido de potassio concentrado (0,5M), para a elevagédo
deste. Apds misturar todos os reagentes a temperatura ambiente, o cadinho de silica vitrea
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contendo a solugédo foi colocado em uma chapa aquecida a 300+20°C por 15 minutos para
retirada do excesso de gases. O cadinho em seguida foi levado a uma mufla (SANCHIS N-
1110) pré-aquecida a 550+5°C onde permaneceu por 15 minutos. O produto da combustdo em
forma de espuma quebradica foi facilmente desaglomerado utilizando um almofariz ate
formar um pé fino. O po resultante foi submetido a calcinagdo em um cadinho de a-alumina
em uma atmosfera de ar ambiente, numa temperatura de 1200°C, durante 4 horas, seguida de
choque térmico para estabilizagdo da fase a-TCP.

O material obtido, apds resfriamento, foi desagregado manualmente com almofariz e
pistilo para obter um tamanho de particula suficientemente pequeno, passante em malha de
nailon especificacdo 20 ABNT (abertura de 850um), adequado para a proxima etapa. A
moagem a Umido foi realizada utilizando alcool etilico (CH3CH,OH) por 30, 60 e 180
minutos e alumina, como meio de moagem. Utilizando-se a proporgdo a-TCP:Alcool: meios
de moagem igual a 1:1:3. A solucgéo resultante (cimento moido + &lcool) foi entdo peneirada
apenas para se separar os meios de moagem e permaneceu 72h em estufa a 70°C para

promover a evaporacao total do alcool, restando apenas o po obtido.

4.1.1 Célculo Termodindmico das Reac¢bes de Combustdo em Solugéo

Genericamente, uma reacdo de combustdo pode ser caracterizada por seus aspectos
cinéticos e termodindmicos. Os cinéticos indicam a taxa com a qual a energia € liberada
durante a reacdo, isto €, uma elevada taxa de liberagdo resulta em uma chama autosustentavel
que é caracteristica da sintese por combustdo. Os aspectos cinéticos estdo em fungdo da
ocorréncia de interacbes quimicas entre o oxidante e o combustivel. O aspecto
termodindmico, por outro lado, relaciona-se com a quantidade de energia disponivel do
combustivel e é expressa pelo calor de combustéo.

O célculo termodindmico das reac¢Oes envolvidas na sintese por combustdo partiu das
seguintes consideragoes:

» As reacOes redox sdo, em geral, de natureza exotérmica e frequentemente levam a
explosdo se ndo controladas devidamente. A combustdo de mistura de nitrato-uréia e nitrato-

glicina parecem sofrer uma autopropagacao, sendo a reagdo exotérmica gerada ndo explosiva;
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« A mistura estequiométrica do combustivel e do oxidante € tal que a quantidade de
oxidante presente e tedricamente ajustada para a ocorréncia da oxidagdo completa (PUROHIT
etal., 2001);

« A composicao inicial da solu¢do contendo o nitrato metalico e o combustivel foi
derivado do total das valéncias usando os conceitos da quimica propelente cujo resultado do
produto das valéncias é zero. O conceito total das valéncias oxidante e redutora simplifica o
procedimento de calculo da composicéo estequiométrica de misturas de combustivel-oxidante
(JAIN et al., 1981); Estes conceitos foram estendidos para a sintese de materiais ceramicos
por combustdo em solugdo (KINGSLEY; PEDERSON 1993); O carbono, o hidrogénio, o
célcio e o fésforo sdo considerados elementos redutores, os quais apresentam as valéncias de
+4, +1, +2 e +5. O oxigénio foi considerado como um elemento oxidante com valéncia -2 e 0
nitrogénio foi considerado com valéncia igual a zero. O total das valéncias de oxidagéo foi de
-10 para 0 Ca(NOs3),.4H,0, +6 para o (NH4),HPO,, +6 para a uréia e de +9 para a glicina;

Se a quantidade de oxigénio estiver em excesso na mistura, em maior quantidade do
que a requerida para a completa reagdo do combustivel, a porgdo e oxigenio ndo reage e
parece esgotar-se (PUROHIT et al., 2001).

Os dados termodinamicos considerados obtidos em literatura (DEAN, 1979; PERRY;
CHILTON, 1973) para os reagentes e produtos sdo apresentados na Tabela 4.1.

Tabela 4.1. Dados termodinédmicos relevantes (PERRY; CHILTON, 1973; DEAN, 1979)

Composto® AHs (kcal/mal)  C, (Cal/mol.K)
Ca(NO3),.4H,0 (c) - 509,37 -
(NH.),HPO, (c) - 374,50 -
(NH2).CO (c) -79,71 i
NH,CH,COOH (c) -126,22
p-Cag(PO4) (c) - 988,2 56.4
0, (9) 0 29,154 +0,0015 T°
N2 (g) 0 30,418 + 0,0025 T°
CO- (9) 94,051 10,34 + 0,0027 T°
H20 (9) -57.796 7,20 +0,0036 T°

A entalpia de combustdo (AH°) é dada pela Equacdo 4.1 e a temperatura de chama

adiabatica pode ser expressa pela Equagéo 4.2.

AH® = (Z n.-'_\Hg) - (Z n.-"_\HI[.J)

(Equacdo 4.1)
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(Equacdo 4.2)

Onde n € o numero de moles, AH®, e AH®, sdo as entalpias de formag&o dos produtos e
dos reagentes, respectivamente, T € a temperatura de chama adiabatica e To € 298K, e C, é a
capacidade calorifica dos produtos & pressdo constante.

Assim, empregando-se os dados da Tabela 4.1, podem ser calculadas a entalpia de
combustdo e a temperatura de chama adiabatica em fung&o da razdo molar de combustivel em
relagdo ao valor estequiométrico da reacdo. Para todos os casos foi obtido um comportamento
linear de aumento da temperatura de chama adiabatica a medida que se aumenta o teor de
combustivel.

A temperatura adiabatica, T, da reacdo, por sua vez, é influenciada pelo tipo de
combustivel, razdo combustivel-oxidante, e pela quantidade de agua remanescente na solugédo
precursora no momento da temperatura de igni¢cdo (TONIOLO et al., 2005). A temperatura de
chama pode ser aumentada com a adigdo de excesso de oxidante, tal como nitrato de aménio
(KINGSLEY; PEDERSON 1993), ou pelo aumento da razdo molar combustivel/oxidante.
Sousa et al. (1999), calcularam as temperaturas de chama adiabatica, no caso da sintese por
combustdo via uréia-nitrato, para a obtengdo de ZnO. Purohit et al. (2001) também calcularam
as temperaturas de chama adiabética, envolvendo a sintese por combustdo de CeO, para a

razdo molar glicina-nitrato.
4.1.2 Estudo do pH

Nesta fase estudou-se a influencia do pH nas fases obtidas e nas propriedades do p6
obtido. Nele a quantidade de combustivel, uréia, foi mantida fixa e variou-se o pH da solugédo

variando-se as quantidade de &cido nitrico ou de hidroxido de potéassio adicionados. A Tabela

4.2 mostra as propor¢Oes molares entre os reagentes utilizados.
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Tabela 4.2. Proporg&o entre os reagentes utilizados no estudo da influéncia do pH na sintese

de combustéo em solucéo.

pH da Amostra Ca(NO3),.4H,0 (NH,4).HPO, Uréia HNO; KOH
(mal) (mal) (mal) (M) (M)

6,4 3 2 24 - 1

50 3 2 24 - -

2,8 3 2 24 0,5 -

1,9 3 2 24 1 -

15 3 2 24 2 -

4.1.3 Estudo do Combustivel

Nesta etapa estudou-se a influéncia do tipo e teor de combustivel utilizado nas
propriedades do p6 obtido. Para obter-se um maior controle estequiométrico da reacdo de
combustéo, visto que o Ca(NOs),.4H,0 € altamente higroscopico e hidrata ou desidrata muito
facilmente com mudancas de temperatura ou umidade, foram preparadas solugdes aquosas de
nitrato de célcio tetra-hidratado (2,17M) e de fosfato de amonio bibasico (1,74M). Nestas
reacOes a quantidade de acido nitrico foi mantida fixa e variou-se a quantidade e o tipo de
combustivel. Os combustiveis utilizados foram uréia e glicina. A Tabela 4.3 mostra as

proporcdes molares entre os reagentes utilizados.

Tabela 4.3. Proporcéo entre os reagentes utilizados no estudo da influéncia do combustivel na
sintese de combustao.

Razdo Ca(NO3)2.4H,0 | (NH4)2HPO, Combustivel
Estequiométrica (mol) (mol) (mol)
Uréia | Glicina | Uréia | Glicina | Uréia | Glicina
0,75 3 3 2 2 2,25 1,5
1,0 3 3 2 2 3 2
15 3 3 2 2 4,5 3
2,0 3 3 2 2 6 4
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4.2. Obtencao dos Cimentos de Fosfato de Célcio

Para a obtengdo dos cimentos de fosfato de célcio (CFC) os pos obtidos via reagdo de
combustdo foram misturados com uma solugdo 2,5% de Na,HPO, em agua destilada e
deionizada. A razdo liquido/solido utilizada foi de 0,40 mL/g.

Foram preparados 10 corpos de prova para cada tempo de moagem estudado (30, 60 e
180 minutos) e mediram-se as propriedades fisicas e mecénicas destes. Os corpos de prova
foram conformados no formato cilindrico nas dimensfes de 12 mm de altura e 6 mm de
didmetro. Os CFCs também foram avaliados in vitro com imersdo em plasma sanguineo
simulado (SBF) por até 28 dias.

4.3. Obtencéo dos Criogéis Refor gados com Fosfato de Calcio

Os reagentes utilizados para a sintese dos criogéis, assim como a sua pureza e seu

fabricante sdo colocados na Tabela 4.4.

Tabela 4.4. Reagentes utilizados para a sintese dos criogéis.

Nome do Reagente Abreviagdo | Pureza (%) | Fabricante, Pais
2-(Dimetilamino) etil Metacrilato | DMAEMA | 98 Aldrich, Alemanha
Hidroxietil Metacrilato HEMA 99 Aldrich, Alemanha
Acido Acrilico AA 98,5 Aldrich, Alemanha
Acido Metacrilico MA 98,5 Aldrich, Alemanha
N,N’-Metileno Bisacrilamida MBAM 99 Aldrich, Alemanha
Trietileno Glicol Dimetacrilato TEGMA 90 Fluka, Alemanha
Persulfato de Sodio SPS 99 Fluka, Alemanha
N,N,N",N"-Tetrametilenodiamina | TEMED 99 Acros, Bélgica

O o-fosfato tricalcico (a-TCP) utilizado neste trabalho foi sintetizado em laboratério
via sintese de combustdo em solucdo e o0 método de sintese é descrito previamente nessa tese.
Sendo que para a sintese se utilizou uréia como combustivel com razédo estequiométrica igual

a 2 e adicionou-se uma determinada quantidade de &cido nitrico visando obter pH igual a 1,5.

47



O volume total de cada reagéo foi de 15 mL. Os reagentes foram misturados e agitados
por 5 minutos em banho de gelo sob atmosfera de nitrogénio antes de serem vazados em
moldes plasticos com 13 mm de diametro, os quais foram imediatamente introduzidos em um
banho a -20°C. Apds 20 horas de imersdo eles foram retirados e liofilizados. Os criogéis
obtidos foram, entdo, mergulhados sob agitacdo em agua destilada por 24 horas visando a
retirada de monémero residual e depois foram secos sob vacuo e preparados para posterior

caracterizagdo.

4.3.1 Criogéis do sistema Acido Acrilico ou Acido Metacrilico/Dimetilamino Etil Metacrilato
(AA ou MA/IDMAEMA)

O teor total de mondmero foi mantido em 15%, na proporcdo de 1 parte de
comondémero para 20 partes de monémero. Para avaliar a influencia do comonomero foram
feitas reacdes com Acido Acrilico (AA), Acido Metacrilico (MA) e sem nenhum destes.
Também foram testados dois entrecruzantes: N,N’-Metileno Bisacrilamida (MBAM) e
Trietileno Glicol Dimetacrilato (TEGMA) na razdo de 1:300 em relagdo ao teor total de
mondmero, também foram feitas reagcdes sem a adicdo de entrecruzante. No sistema catalitico,
utilizou-se o acelerador, TEMED, e o iniciador, SPS, nas razfes de 1:30 e 1:300 em relagdo
ao teor total de monémero, respectivamente. A Tabela 4.5 mostra os teores de cada reagente

utilizado nas reagdes de sintese dos criogeis do sistema AA ou MA/DMAEMA.

Tabela 4.5. Proporcdo entre os reagentes utilizados na sintese dos criogéis do sistema
mondmero/comondmero e agente entrecruzante.

F/‘;er?]%i‘rt:’ MT MM DT DM AT AM
DMAEMA 1425 14.25 15 15 1425  14.25
MA 0,75 0,75 i ; i ;
AA i i ; ] 0,75 0,75
TEGMA 0,05 - 0,05 i 0,05 -
MBAM : 0,05 ] 0,05 ; 0,05
SPS 0,05 0,05 0,05 0,05 0.05 0.05
TEMED 0,05 0,05 0,05 0,05 0,05 0,05
Agua 8485  84.85 84,85 84,85 8485  84.85

O nome de cada amostra foi designado de acordo com o comondmero e agente
entrecruzante utilizados, sendo que a amostra MT é composta pelo comondmero MA e pelo
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agente entrecruzante TEGMA, ja a amostra MM é composta pelo comondmero MA e pelo
agente entrecruzante MBAM. As amostras DT e DM ndo apresentam comonémero em sua
composicao (designado por D devido ao nome do monémero utilizado, o DMAEMA) e foram
utilizados TEGMA e MBAM como agente entrecruzante, respectivamente. Enquanto que as
amostras AT e AM tém como comondmero o Acido Acrilico (AA) e como agente
entrecruzante TEGMA e MBAM, respectivamente.

A extracdo do gelo é um fator importante na sintese dos criogéis e pode alterara as
propriedades fisicas destes. Utilizou-se 2 métodos para estudar este processo:

1) Liofilizacdo: Ao serem retiradas do banho termostatico a -20°C, os criogéis foram
colocados diretamente no liofilizador por 20 horas para que ocorresse a sublimagdo dos
cristais de gelo.

2) Descongelamento: A solugdo ainda congelada era retirada do banho termostético a -

20°C e colocada na geladeira a -4°C por 24 horas, até o derretimento total do gelo.

4.3.2 Criogéis do sistema Hidroxietil Metacrilato/Dimetilamino Etil Metacrilato
(HEMA/DMAEMA)

Neste estudo o teor total de monémero foi mantido em 10%. Seis composi¢des foram
sintetizadas variando as propor¢oes de HEMA e DMAEMA em 75:25, 50:50 e 25:75 com e
sem a adicdo de 5% em massa de a-fosfato tricalcico. A viscosidade do meio foi aumentada
pela adi¢cdo de uma solucdo de 1% de gelatina. O entercruzante usado neste trabalho foi o
Trietileno Glicol Dimetacrilato (TEGDMA, 90%) e a sua razéo para 0 monomero foi de 1:300
de acordo com estudo o anterior. O sistema catalitico foi composto pelo acelerador, TEMED e
pelo iniciador SPS, com as razbes de 1:30 e 1:300 em relagdo ao total de mondmero,

respectivamente. As composi¢Oes estudadas sdo mostradas na Tabela 4.6.
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Tabela 4.6. Proporcdo entre os reagentes utilizados na sintese dos criogéis do sistema
HEMA/DMAEMA.

25% 25% HEMA 50% 50% HEMA 75% 75% HEMA

Reagente HEMA +5%TCP HEMA +5%TCP HEMA +5%TCP

DMAEMA 75 7,5 5 5 2,5 2,5
HEMA 2,5 2,5 5 5 7,5 7,5
TEGMA 0,2 0,2 0,2 0,2 0,2 0,2
TEMED 0,1 0,1 0,1 0,1 0,1 0,1
SPS 0,1 0,1 0,1 0,1 0,1 0,1
Agua 89,6 89,6 89,6 89,6 89,6 89,6
Gelatina - 1 - 1 - 1
o-TCP - 5 - 5 - 5

4.4. Caracterizagdo dos Pos Obtidos Via Sintese de Combustao

As seguintes técnicas foram utilizadas para caracterizar os pds obtidos via reagdo de
combustdo antes e ap6s o tratamento térmico tanto no estudo do pH, quanto no estudo do

combustivel utilizado.
4.4.1. Difragdo de Raios X

Por meio desta técnica foi possivel analisar as fases cristalinas obtidas. Foi utilizado
para esta andlise o Difratdmetro Phillips X"Pert MPD com tubo de cobre (radiagdo K, =
1,5418 A). A tensdo e a corrente utilizadas no tubo foram 40 KV e 40 mA, respectivamente,
para a obtengdo dos difratogramas. O difratbmetro utilizado possui geometria 6 — 6. A
velocidade de varredura do goniémetro foi de 0,05%s, sendo o intervalo de varredura de 10° a
75°. Para a realizagdo deste ensaio os po6s foram compactados em um porta-amostras
utilizando-se de um peso padrdo (o conjunto acompanha o difratbmetro da Phillips).

Através dos difratogramas de raios-X foi possivel determinar ainda o tamanho de

particula empregando-se a Equacdo de Scherrer (Equacéo 4.3).

k.A
d = Equacdo 4.3
Scherrer ,B.COSH ( q 9 )
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em que dsnerrer € 0 didmetro médio de cristalito; k é a constante de proporcionalidade
que depende da forma das particulas, assumida como sendo esférica (0,9); A € o comprimento

de onda da radiac&o do Cu (1,5406 A) e p € a largura & meia altura do pico.
4.4.2. Espectroscopia de Infravermelho

Esta técnica é utilizada como complemento a técnica de difracdo de raios X, sendo que
esta detecta as frequéncias de vibracdo das ligagGes quimicas no solido. Nesta técnica, as
amostras foram caracterizadas num intervalo de 500 a 4000 cm™ em um espectrometro
Soectrum 1000 do Laboratério de Polimeros - Escola de Engenharia - UFRGS. Para tanto,
fez-se necessaria a confeccdo de uma pastilha envolvendo o p6 em questdo e uma
porcentagem de KBr de grau espectroscopico na proporgdo de 0,3 mg de pd para 300 mg de
KBr.

4.4.3. Difragdo de Laser (Granulometria)

A andlise da distribuicdo de tamanho de particulas utilizado no trabalho foi feita
utilizando-se difracdo de laser. Tal técnica analisa a maneira como o laser difrata quando uma
particula o atravessa, calculando assim, o tamanho da particula. Para uma medi¢do correta as
particulas devem estar bem dispersas, sendo a escolha do fluido para a analise muito
importante. A faixa de detecgdo do aparelho é de 0,04 a 2500 um.

As medidas foram feitas em um difratdmetro de laser Cilas 1180. O fluido escolhido
para a analise foi etanol. Para uma melhor dispersdo, se utilizou baixa concentracdo de

amostra e foi usado ultra-som por 60 segundos para dispersao.
4.4.4. Microscopia Eletronica de Transmisséo (MET)

Foi utilizado um microscopio eletrdnico de transmissdo da marca Jeol Modelo JEM
2010. Para a preparagdo da amostra a ser analisada, colocou-se uma ponta de espatula do pd
de a-fosfato tricalcico em 1mL de alcool isopropilico, dentro de um tubo do tipo eppendorf,
entdo colocou-se em ultra-som por 10 minutos para que ocorresse a dispersao das particulas.
Ap0s o ultra-som pingou-se uma gota da suspensdo na grade metélica (porta amostra) a ser
analisada.
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4.4.5. Espectroscopia de Fluorescéncia de Raios X por Energia Dispersa (EDX)

O espectrometro de fluorescéncia de raios-X é um instrumento que determina
quantitativamente os elementos presentes em uma determinada amostra. Isto é possivel
através da aplicacéo de raios X na superficie da amostra e a posterior analise dos fluorescentes
raios X emitidos. Tal andlise teve como objetivo calcular a razdo célcio/fésforo nos pos
obtidos e ap6s o tratamento térmico. Os materiais analisados foram prensados e recobertos

com uma camada fina grafite via sputtering.
4.4.6. Adsorcdo de Nitrogénio (BET)

A érea superficial especifica dos pds sintetizados foi determinada pelo modelo de
Braunauer, Emmet e Teller (BET) a partir de isotermas de adsorcdo. O equipamento utilizado
foi o Autosorb Quantachrome (Modelo Nova 1200). Este instrumento calcula a éarea da
superficie total da amostra através do nitrogénio adsorvido (em m?), a partir do volume de gés
adsorvido (V) em funcéo da pressdo relativa (P/P,) da amostra. A area superficial especifica é
medida e entdo dividida pelo peso total da amostra testada (g), obtendo-se um resultado em
(m?/g). O diametro aproximado de tamanho de particulas foi calculado pela area especifica,

utilizando-se a area superficial especifica, usando-se a Equacao 4.4:

dger = 5 (Equacdo 4.4)

PSeer

Onde, Sger é a rea superficial especifica (m?/g) e p é a densidade teérica do p6. Essa
equacao assume que as particulas sdo esféricas.
4.5. Caracterizacdo dos Cimentos de Fosfato de Calcio
4.5.1. Tempo de Pega

Para a obtengdo das medidas de tempo de pega dos cimentos hidraulicos & base de

fosfato de calcio construiu-se um aparato com as dimensdes e pesos propostos pela norma
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ASTM C266 — 89 — Sandard Test Method for Time of Setting of Hydraulic — Cement Paste
by Gillmore Needles. Para as medidas de tempo de pega preparou-se uma pasta com razao
liquido/sélido de 0,4 mL/g para as amostras moidas por 30 e 60 minutos e 0,35 mL/g para as
amostras moidas por 180 minutos. O tempo inicial de pega é o tempo necessario para que a
primeira agulha de Gillmore, com massa de 113,4 gramas, penetre na amostra sem deixar
marca consideravel. J& o tempo final de pega é o tempo necessario para que a segunda agulha

de Gillmore, com massa de 453,6 gramas, penetre na amostra sem deixar marca consideravel.

4.5.2. Absorcéo de &gua, Densidade e Porosidade Aparente

O procedimento para o célculo da absor¢ao de agua, porosidade e densidade aparentes
baseou-se na norma internacional ASTM C 20 (Standard test methods for apparent porosity,
water absorption, apparent specific gravity, and bulk density of burned refractory brick and
shapes by boiling water) através da determina¢do da massa da amostra seca e das massas
Umida e imersa. Este método é baseado no principio de Arquimedes.

Para a realizacdo da pesagem das amostras imersas e umidas, foi necessario que 0s
corpos-de-prova permanecessem imersos em agua um periodo de tempo de 24h. Para a
realizacdo do peso imerso, utilizou-se o principio de Arquimedes, de deslocamento de um
fluido determinando-se 0 mesmo. Mediu-se 0 peso seco (Ps), peso imido (Pu) e 0 peso imerso
em agua (Pi) e aplicando as Equagdes 4.5 a 4.7, calculou-se a Absorgdo de Agua (AA), a
Porosidade Aparente (PA) e a Densidade Aparente (DA), respectivamente.

AA= R I; R (Equacdo 4.5)
P-P

P.A=—2—2x100 Equacédo 4.6
P_p (Equag )

D.A= R X0 (Equacéo 4.7)

- Gao 4.

onde, p_ é a densidade do meio liquido. Para o calculo da porosidade e densidades

aparente foram utilizados 10 corpos-de-prova conformados. A massa seca foi determinada
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apos secagem dos corpos-de-prova por um periodo de tempo ndo inferior a 24h em estufa a
100°C, imediatamente apds sua desmoldagem.

4.5.3 Resisténcia Mecanica a Compressao

Para a determinacdo da resisténcia mecénica a compressao, os corpos-de-prova foram
previamente submetidos a uma analise visual direta, com o intuito de verificar a sua
integridade e acabamento superficial apos sua extracdo dos moldes. Por critério de exclusdo,
foram descartados os corpos-de-prova que apresentassem defeitos visiveis como quebras,
bolhas ou falta de preenchimento. Foram selecionados 6 corpos-de-prova sem defeitos
superficiais visiveis.

Para a avaliacdo da resisténcia mecénica a compressdo, foi utilizada uma méaquina
universal de ensaios ATS, modelo 1105 C a uma velocidade da travessa de 0,1mm/min,
colocando-se pedacos de papel de filtro umedecidos nas interfaces das superficies de contato
(superior e inferior) dos corpos-de-prova com as travessas da maquina de ensaios para obter-
se uma melhor acomodacéo dos mesmos.

Com o ensaio de resisténcia mecanica péde-se determinar a carga maxima necessaria
para o célculo da resisténcia mecéanica dos corpos-de-prova. A resisténcia mecanica a
compressdo € dada pela tensdo de ruptura Gltima do corpo-de-prova, que é dependente da
forca atuante na area efetiva da se¢do reta do corpo-de-prova.

A resisténcia mecéanica a compressao foi calculada de acordo com a Equagédo 4.8,

mostrada abaixo.

o= (Equacéo 4.8)

F
A

onde o é a tensdo de ruptura (MPa), F é a forca (N) necesséria para a fraturae A é a

4rea da secéo reta dos corpos-de-prova (mm?).
4.5.4. Microscopia Eletronica de Varredura (MEV)

A analise por microscopia teve como objetivo auxiliar as investigacGes das
caracteristicas microestruturais dos materiais investigados. A microestrutura pode ser

considerada uma ponte entre 0 processamento ceramico e as propriedades tecnoldgicas de
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interesse presentes no corpo ceramico. O microscépio eletrdnico de varredura utilizado foi um
equipamento marca JEOL®, modelo JSM-6060. As amostras analisadas sofreram a aplicacio

de uma camada fina de ouro via sputtering.
4.5.5 Determinacdo do pH

As medidas de pH foram realizadas com um medidor de pH digital marca comercial
DIGIMED®, modelo DM-20, a temperatura de 22°C + 1°C.

O pH é um dos principais fatores de influéncia nas propriedades reoldgicas de massas
plasticas cerdmicas. Um cimento 6sseo requer um rigido controle do pH, pois sua variacao
pode desencadear uma série de problemas ao local de enxerto, e ao corpo humano como um
todo.

Entre os principais parametros que afetam a variacdo de pH durante a cura do cimento,
pode-se citar a composic¢do quimica do cimento, o tamanho relativo das particulas do cimento,
0 uso de aceleradores ou retardadores e sua concentracdo relativa, a razdo liquido/po e a
temperatura. No entanto, o pH do cimento é o principal fator controlador das concentragdes

de Ca e P na solucéo de cimento, afetando as taxas da reagéo de cura.

4.6 Caracterizacdo dos Criogéis

A sintese e caracterizacdo dos criogéis foi realizada durante estagio de doutorado
sanduiche realizado no Consgjo Superior de Investigaciones Cientificas (CSIC) em Madrid,
Espanha. Por essa razdo algumas analises foram feitas em equipamentos diferentes das

analises anteriores.
4.6.1 Densidade Aparente

Para o célculo da densidade aparente utilizou-se a Equagédo 4.4. Assim como para 0s
cimentos de fosfato de calcio, utilizou-se 0 método de Arquimedes para medir a densidade
aparente dos criogéis, porém ao invés de utilizar &gua como meio liquido, utilizou-se etanol.
Para cada célculo foram utilizados 6 corpos-de-prova. A massa seca foi determinada antes da

imersao.
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4.6.2 Densidade Real

O célculo da densidade real foi realizado utilizando-se a técnica de picnometria de
hélio, utilizando-se um equipamento Micromeritics Accupyc 1330. Para tal, os criogéis foram

triturados na forma de pé para possibilitar a medida.
4.6.3 Porosidade Total
Para a medicdo dos valores de porosidade total dos criogéis sintetizados utilizou-se o

valor da densidade aparente, paparente, € dividiu-se pelo valor da densidade real, prea, (Mmedido

por picnometria de hélio), como mostrado na Equacéo 4.9.

p. ap
P,

P= .100

(Equacdo 4.9)

4.6.4 Microscopia Eletrénica de Varredura (MEV)

A anélise por microscopia teve como objetivo analizar a microestrutura dos criogéis
obtidos, permitindo a medi¢do do tamanho de poros e a verificagdo da morfologia destes.
Também foi possivel verificar a incorporacdo dos cimentos de fosfato de célcio nos criogéis
reforcados com a fase cerdmica. O microscopio eletrénico de varredura utilizado foi um
equipamento marca Philips modelo XL30ESEM. Este equipamento permitiu a analise dos

materiais sem a necessidade de um revestimento com um metal condutor.

4.6.5 Espectroscopia de Fluorescéncia de Raios X por Energia Dispersa (EDX)

O espectrometro de fluorescéncia de raios X foi utilizado para confirmar a
incorporagdo do a-fosfato tricAlcico na matriz polimérica dos criogéis. Para essa analise
utilizou-se um equipamento da marca EDAX com janela SUTW (super ultra thin window)
equipado com o software Genesis.

Este equipamento determina quantitativamente os elementos presentes em uma
determinada amostra. Isto é possivel através da aplicagdo de raios X na superficie da amostra
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e a posterior analise dos fluorescentes raios X emitidos. Tal analise teve como objetivo
calcular a razdo calcio/fésforo nos pds obtidos e apds o tratamento térmico. Os materiais

analisados foram prensados e recobertos com uma camada fina grafite via sputtering.

4.6.6. Distribuicdo de Tamanho de Poros

A distribuicdo de tamanho de poros foi medida utilizando o software analisador de
imagens Image Tool®. Tal software mede o tamanho dos poros utilizando como referéncia
uma barra de comprimento conhecido em imagem obtida por microscopia eletrénica de
varredura (MEV). Para se efetuar a distribuicdo de tamanho de poros mediu-se pelo menos 50

poros para cada amostra.
4.6.7. Espectroscopia de Ressonancia Magnética Nuclear de Carbono 13 (**C-RMN)

E uma técnica de caracterizagio que investiga a nivel molecular, permitindo obter
informacdo estrutural e dindmica para qualquer estado da matéria. Ela permitiu ver a estrutura
e a taticidade dos copolimeros obtidos. Os criogéis foram dissolvidos em cloroférmio

deuterado (CHCI3) e enviados para analise em um equipamento da marca Bruker 300MHz.

4.6.8. Espectroscopia de Infravermelho com Transformada de Fourrier — Reflectancia Total
Atenuada (FTIR-ATR)

Visando caracterizar os grupos funcionais presentes nos criogéis, utilizou-se a técnica
de FTIR-ATR. Esta técnica se utiliza de ondas eletromagnéticas com comprimento de onda na
regido do infravermelho que interagem com os sélidos e permitem a deteccéo das freqiiéncias
de vibragdo das ligacbes quimicas no sélido. A diferenca da técnica de refletancia total
atenuada € que ao contrario da técnica de FTIR, onde as ondas tém que atravessar uma
pastilha quase transparente de KBr, ela analisa as ondas refletidas, o que permite a analise de
solidos ou liquidos e retira a necessidade de preparacdo de amostras, podendo-se utilizar a
amostra na maneira como ela estiver.

Utilizou-se um equipamento Spectrum 100 — PerkinElmer com o acessério Universal
ATR Sampling Acessory da Perkin Elmer.
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4.6.9. Analise Termogravimétrica (ATG)

Com o objetivo de avaliar as propriedade térmicas dos polimeros e dos compdsitos
utilizou-se a técnica de ATG. O programa de execucdo da analise seguiu uma taxa de
aquecimento de 10°C/min até a temperatura de 500°C em atmosfera de nitrogénio. A

termobalanca usada foi da marca comercial TA Instrument, modelo: TGA-Q-500.
4.6.10. Inchamento

Criogéis secos foram incubados em uma solugdo tampao fosfato salino, ou phosphate
buffered saline (PBS) com pH controlado de 7,4 & temperatura de 37°C por até 21 dias para
medir o inchamento maximo das composi¢des assim como testa-los quanto a degradacdo in
vitro. Para isso comparou-se 0 peso seco das amostras com 0 peso apds um determinado
periodo de tempo. Esse peso corresponde a agua absorvida pelo criogel. Os experimentos de
inchamento também foram realizados em solucdes tampdes de pH bésico, neutro e acido. Os
pH medidos foram 2, 7 e 10. O objetivo foi medir a sensibilidade ao pH do sistema
HEMA/DMAEMA.

A partir dos resultados de inchamento, foi possivel calcular diversos parametros de
rede estruturais dos criogéis como o quociente de equilibrio de inchamento (ESR -

Equilibrium Swelling Rate), mostrado na Equagé&o 4.10.

Q= T (Equacéo 4.10)
mg

Onde, Q é o quociente de equilibrio de inchamento, m, é a massa do criogel no
equilibrio de inchamento e ms é a massa do criogel seco.

Outro parametro de rede que pode ser calculado a partir das medidas de inchamento é
o0 valor médio de peso molecular entre ligagGes entrecruzadas (M), 0 qual pode ser expresso

pela equagdo de Flory — Rehner, mostrada na Equagéo 4.11.

2 1
Mc = — (1 B 2/¢)V1 (st) ° (V2r)3 (Equacéo 4.11)
v(in(1-V,.) +V,, + xV,.")
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Jé a fracdo volumétrica do polimero inchado foi calculada a partir da Equagéo 4.12.

V., =

s {l N P, ( Ws _ l}} (Equagdo 4.12)
P s

Nas EquacOes 4.11 e 4.12, p, e ps sdo as densidades dos polimeros e do solvente,
respectivamente. A densidade dos polimeros foi determinada por picnometria de hélio e a
densidade do solvente foi utilizada a densidade da &gua (1,0 g/ml). W e Wy sdo as massas do
polimero antes e depois do inchamento. V3 € o volume molar do solvente (18,0 ml/mol) e v é
o0 volume especifico do polimero e Vy é a fragdo volumétrica do polimero no estado relaxado,
porém antes do inchamento. @ corresponde a funcionalidade do agente entrecruzante, o
TEGMA possui quatro grupos funcionais que permitem a formagéo de ligagdes entrecruzadas
(PENICHE et al., 1996). ¢ é o pardmetro Flory-Huggins de interacdo polimero/solvente, cuja

equacao utilizada para o calculo é mostrada na Equacéo 4.13.

IZI% + v ;S (Equagio 4.13)

Mais um parametro a ser considerado € o M,, massa molar da unidade repetitiva, o
qual é definido pela Equacéo 4.14 (UZUN et al., 2003).

M. = MyemaM pema + MowaemaM omacva (Equacio 4.14)
. quagcao 4.
Myema ¥ Mpuvaema

AQui, Mpyema € Mpmaema S80 as massas dos mondmeros, enquanto que Mygma €
Mbpmaema correspondem a massa molar dos mondémeros utilizados.

Outro pardmetro significante para a caracterizacdo de polimeros entrecruzados € a
densidade de ligagdes entrecruzadas, Vy, que pode ser calculada relacionando-se o peso
molecular entre ligacdes entrecruzadas com a densidade do polimero, através da Equacao 4.15
(GARLAND et al., 2011).
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X M (Equacdo 4.15)

Onde pp é a densidade do polimero, Na € o nimero de Avogrado (6,023x10%%) e M é 0
peso molecular entre ligagdes entrecruzadas.

O Tamanho da rede, &, o qual é um termo que descreve o espaco disponivel para o
transporte de soluto entre a rede polimérica, também é um pardmetro importante para a
anélise de polimeros entrecruzados e é calculado de acordo com a Equagdo 4.16 (UZUN et

al., 2003), a qual é descrita em mais detalhes por Canal e Peppas (1989).

1/2
_ 3| 2M, 1/2
= Vzim( M j C, Y (Equacio 4.16)

r

Onde C, € a razdo caracteristica dos monémeros e corresponde a 7,0 para o
DMAEMA e 6,9 para 0 HEMA (UZUN et al., 2003), ja ¢ corresponde ao comprimento da
ligacdo C-C, 1,54,&.

E possivel relacionar o valor calculado de peso molecular entre ligagdes entrecruzadas

com o mddulo elastico do hidrogel em seu estado de equilibrio, G’, através da Equacéo 4.17.

_ (L=2/9)pRTV, PV, 17
M

Cc

G (Equagio 4.17)

4.6.11. Reologia

As propriedades reoldgicas foram estudadas utilizando um rebmetro de pratos
paralelos da marca Thermal Analysis, modelo TA AR2000. Os pratos eram de ago inox e
possuiam 20 mm de didmetro. Foram feitas varreduras de deformacdo e a freqliéncia foi
fixada em 0,5 Hz, a distancia entre os pratos foi ajustada pela for¢a normal aplicada & amostra
e essa era ajustada para 1 N. As amostras eram medidas inchadas e foram imersas em &gua

destilada 24 horas antes de cada medida para que atingissem o equilibrio.
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4.7. Ensaio In Vitro dos Cimentos de Fosfato de Célcio

Os ensaios in vitro foram feitos por imersdao em SBF. Foram produzidos 36 blocos, os
quais foram divididos em grupos de 6 e imersos em SBF por tempos crescentes de 1, 3, 7, 14,
21 e 28 dias. A troca da solucdo de SBF se deu a cada 3 dias. A composi¢do do SBF se
encontra na Tabela 4.7.

Antes da imersdo dos blocos na solugéo de SBF, eles foram pesados e tiveram as suas
dimensdes avaliadas para calcular a porosidade aparente pelo método de Arquimedes.
Também foi medido o pH da solugdo de SBF ap6s cada tempo de imersdo. As fases cristalinas

também foram avaliados para cada tempo de imerséo, por difracdo de raios x.

Tabela 4.7. Composicéo idnica do SBF.

Concentracado de ions (mM)

Na* K* Mg®*  ca* cl HCOg HPO,* SO~

SBF 142,0 5,0 15 2,5 147,8 4,2 1,0 0,5

4.8. Ensaios Celulares

4.8.1. Difusédo em Agar

Para os ensaios de citotoxicidade pelo método de difusdo em agar foram utilizados
como referéncia os métodos ASTM F895-84 — “Standard Test Method for Agar Diffusion
Cell Culture Screening for Citotoxicity”, 1SO 10993-5 “Biological Evaluation of Medical
Devices — Tests for Cytotoxicity: In Vitro Methods” e US Pharmacopeia XXII — “Biological
Reactivity Tests In Vitro”. A linhagem celular utilizada para a avaliacdo do potencial de
citotoxicidade foi a NCTC Clone 929 de tecido conjuntivo de camundongo (CCL1-ATCC-
USA). As células foram semeadas em placa de Petri e incubadas por 48 horas. O meio de
cultura liquido foi, entdo, substituido pelo meio de cobertura sdlido, que é composto de partes
iguais de meio concentrado (2 vezes) e agar acrescidas de vermelho neutro. As amostras de
cimento de fosfato de célcio no formato de cilindros de 0,5 cm de didametro por 0,5 cm de
altura e esterilizados a 120°C em estufa a seco foram, entdo, colocadas sobre o meio de

cultura solido, e as placas, incubadas por 24 horas.

61



O controle positivo utilizado foram fragmentos de 0,5cm x 0,5 cm de latex tdxico e o
controle negativo, discos de papel de filtro atoxico com 0,5 cm de didmetro. Observou-se o
indice de zona (1Z), que € a area ndo corada pelo corante vital. O indice permite o célculo do
indice de resposta (IR). As amostras foram testadas em quadruplicatas em placas separadas.
Para a determinacdo do indice de zona (1Z) foram utilizados os critérios apresentados na
Tabela 4.8.

Tabela 4.8. Critérios de avaliacdo do indice de zona.

indice de Zona | Descrigdo Classificagéo
(12)
0 Nenhuma Zona sob e ao redor da amostra Nenhuma
1 Zona limitada sob a amostra Leve
2 Zona menor que 0,5 cm ao redor da amostra | Suave
3 Zona entre 0,5 e 1,0 cm ao redor da amostra Moderada
4 Zona maior que 1,0 cm sem envolver toda a Moderada - Grave
placa
5 Zona que envolve toda a placa Grave

4.8.2 Isolamento das Células Tronco Mesenquimais

As células tronco mesenquimais foram obtidas da bacia iliaca de pacientes com a
autorizacdo de cada paciente, de acordo com as normas do comité de ética local. O extrato de
células tronco mesenquimais (CTM) derivadas de 0sso poroso foram obtidos lavando o 0sso
proveniente da bacia iliaca com uma solucdo de DMEM (Dulbecco’s modified Eagle’s
Medium) obtido da empresa Gibco BRL, Life Technologies, Barcelona, Espanha, contendo
5% (v/v) de soro de feto bovino (FBS), utilizando-se uma seringa de 20mL com uma agulha
de gauge 19. Depois se filtrou a suspensdo celular utilizando-se filtros de néilon e se filtrou a
suspensdo a 1500 rpm por 8 minutos. Entdo, colocou-se 1x10° células em um frasco de
cultura cellular e suplementou-se a cultura celular com 20% (v/v) de FBS e penicilina e
estreptomicina, em ambiente com atmosfera controlada contendo 5% de gés carb6nico a 37°C.
Finalmente, ap6s 48 horas removeram-se as células ndo aderentes e se tratou as células tronco

mesenquimais com uma solucéo de tripsina-EDTA.
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4.8.3. Culturas Celulares

Para a realizacdo dos ensaios com culturas celulares, se esterelizou 0s criogéis
selecionados para esta etapa com irradiacdo ultravioleta de um dia para o outro.
Posteriormente, as amostras foram hidratadas utilizando o meio de cultura e se cortou as
amostras em discos com 6 mm de didmetro e se colocou os discos individualmente em placas
de cultivo celular contendo 24 pogos. Os ensaios foram realizados em triplicata, sendo
utilizadas amostras de controle, na qual o meio celular foi colocado em contato com 0s pogos
vazios. Cada disco foi completamente coberto por ImL do meio de proliferagdo celular, sendo
que foram inseridas 2 x 10° células por poco. Posteriormente, as placas de cultura foram
incubadas a 37°C com atmosfera controlada contendo composicéo de 95% de ar e 5% de gas

carbonico e umidade de 95%.
4.8.4. Alamar Blue™

Ap0s de 96 horas nos meios de cultura, a viabilidade celular foi testada utilizando o
ensaio de Alamar Blue™, utilizando-se osteoblastos e células tronco mesenquimais, ambas de
origem humana, para a verificagdo da viabilidade e proliferacdo celular. Para este ensaio
primeiramente se retirou o meio de proliferacdo das células que estava em contato com 0s
criogéis e dos pocos de controle e se substituiu por uma solucéo diluida a 10% de Alamar
Blue™ e as amostras foram incubadas por 2 horas a 37°C protegidas da luz direta. Entdo, leu-
se a absorbancia no comprimento de onda de 570 nm, se utilizando o comprimento de onda de
600 nm como referéncia, para finalmente determinar-se o percentual de corante reduzido,

parametro que indica a proliferacdo e viabilidade celular dos criogéis.
4.8.5 Andlise Histoquimica de Hematoxilina-Eosina

Primeiramente se fixou os criogéis secos contendo as culturas celulares em parafina e
foram feitos cortes de 4 um com auxilio de um micrétomo. Removeu-se a parafina com
aplicagdo de calor por 30 minutos a 60°C em uma estufa, entdo se colocou a amostra em xilol
por 10 minutos e se passou as amostras por um processo de hidratacdo em alcool etilico de

diversas concentragOes decrescentes até a utilizacdo de &gua destilada e deionizada para a
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hidratagdo completa da amostra. Na proxima etapa se tratou as amostras com Hematoxilina de
Harris (Merck, Alemanha) por 5 minutos e se lavou as amostras com uma solugao de alcool
acido, seguido de agua corrente. Entdo se aplicou a Eosina por 5 minutos, seguido de lavagem
com etanol até completa desidratacdo (em estufa) e se tratou com Xilol (Merck, Alemanha)
até a amostra ficar totalmente clara. Finalmente se observou as amostras em um microscopio

otico.

4.8.6 Imunodeteccédo de Colageno do Tipo |

O procedimento inicial de preparacdo das amostras € igual ao utilizado para a anélise
histoquimica de hematoxilina-eosina. Primeiramente se fixou 0s criogéis secos contendo as
culturas celulares em parafina e foram feitos cortes de 4 um com auxilio de um micrétomo.
Removeu-se a parafina com aplicacdo de calor por 30 minutos a 60°C em uma estufa, entdo
se colocou a amostra em Xxilol por 10 minutos e se passou as amostras por um processo de
hidratagdo em alcool etilico de diversas concentragdes decrescentes até a utilizacdo de agua
destilada e ionizada para a hidratacdo completa da amostra. Entdo se lavou as amostras com
solucdo salina de fosfato (PBS) e se fez o pré-tratamento enzimatico com 10 pL de proteinase
K (DAKO, Espanha) e se incubou as amostras por 10 minutos. Lavou-se novamente as
amostras com PBS e se utilizou 100 uL de solugdo bloqueadora de peroxidase por 10 minutos
e em seguida lavou-se as amostras por 10 minutos em PBS. Entdo, as amostras foram
incubadas com 100 pL de anticorpo primario anticoldgeno tipo I, proveniente de ratos
(Abcam, Espanha) e lavou-se as amostras 3 vezes com PBS. Logo, as amostras foram
incubadas por 1 hora com 100 pL de anticorpo secundario anticolageno tipo I, proveniente de
ratos (Abcam, Espanha) e lavou-se as amostras 3 vezes com PBS. Durante a ultima lavagem
preparou-se a solu¢do cromofora contendo uma solugéo tampéo de pH 7,5, contendo perdxido
de Hidrogénio (Merck, Alemanha) e diaminobenzidina (DAKO, Espanha) na proporgdo de
1:50. seguido de lavagem com etanol até completa desidratacdo (em estufa) e se tratou com
Xilol (Merck, Alemanha) até a amostra ficar totalmente clara. Finalmente se observou as

amostras em um microscopio otico.
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4.8.7 Deteccdo de Fosfatase Alcalina

Primeiramente fixou-se os criogéis secos contendo as culturas celulares em parafina e
foram feitos cortes de 4 um com auxilio de um micr6tomo. Removeu-se a parafina com
aplicagdo de calor por 30 minutos a 60°C em uma estufa, entdo se colocou a amostra em xilol
por 10 minutos e se passou as amostras por um processo de hidratacdo em alcool etilico de
diversas concentracGes decrescentes até a utilizacdo de agua destilada e ionizada para a
hidratacdo completa da amostra. Posteriormente, se fixou as células a temperatura ambiente
em uma solucdo acida contendo 2% de &cido acético e lavou-se as amostras diversas vezes
com etanol e foram secas em estufa. No préximo passo, os criogéis foram expostos por 5
minutos a uma solugdo contendo fosfato de naftol AS-MX (Sigma-Aldrich, Alemanha) como
substrato e o sal Fast Violet B (Sigma-Aldrich, Alemanha) como agente acoplante. Apds
novos processos de lavagem e tratamento com xilol para o clareamento as amostras foram
observadas no Microscépio Otico.
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5 RESULTADOSE DISCUSSAO

5.1 Reacbes de Combustdo em Solugéo

Utilizou-se a técnica de reacdo de combustdo em solucédo para a sintese de a-fosfato
tricalcico. Foram realizados dois estudos fundamentais: a influéncia do pH e a influéncia do
teor e tipo de combustivel tanto na formacéo das fases, quanto na morfologia e tamanho de

particulas.
5.1.1 Estudo da Influéncia do pH

As reagOes foram realizadas contando com excesso de combustivel de oito vezes o
valor estequiométrico. Nesse estudo variou-se a quantidade de &cido ou base adicionado a
reacdo, porém eles ndo foram levados em conta na reacdo quimica nem nos célculo

termodinamicos.

3Ca(NO3)2.4H,0 + 2(NH,4),HPO, + 24(NH;),CO + 63/20, — Ca3(P04), + 29N, + 24CO, +
69H,0 (Equacdo 5.1)

Utilizando-se as Equacges 4.1 e 4.2, calculou-se entalpia de formacéo, a temperatura
adiabatica de chama, o numero total de gases liberados e a razdo molar entre gases e

reagentes. Esses dados s&o mostrados na Tabela 5.1.

Tabela 5.1. Informacg@es termodinamicas da reacéo de sintese de combust&o.

Entalpia de For magdo Tempertura NuUmero total de Raz&o molar de
(kcal/mol) adiabética de gases liberados gases por reagentes
chama (°C) (mol) (mol/mal)
-3037.20 2837.65 122 4.21

As reagdes de combustdo sdo geralmente altamente exotérmicas, entdo a entalpia de
combustdo é fortemente negativa. A temperatura de chama adiabatica das reacdes, por sua
vez, é influenciada pelo tipo de combustivel, razdo combustivel-oxidante, e pela quantidade
de agua remanescente na solugdo precursora no momento da temperatura de ignigdo

(TONIOLO, BONADIMANN et al., 2005). Entretanto, as temperaturas medidas sdo muito
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menores do que os valores teodricos devido a perdas por radiagdo, aquecimento do ar e
combustdo incompleta (TONIOLO; BONADIMANN et al., 2005).

Devido ao excesso de combustivel nas reaces do estudo do pH (oito vezes o valor
estequiométrico) uma grande quantidade de gases sdo liberados, sendo o valor calculado de
122 mols. Ja a razdo molar de gases liberados por mol reagentes € de 4,21.

Quando se mistura o nitrato de calcio tetra-hidratado e o fosfato de amdnio bibasico,
ocorre a formagéo de um precipitado branco. Visto que a razdo calcio fosforo dos reagentes
iniciais é ajustada para 1,5 (valor estequiométrico do a-fosfato tricalcico) espera-se que a fase
precipitada seja fosfato de calcio amorfo (FCA) de formula Cay(HPO4),(PO,),.nH,0, onde n é
um numero entre 3,0 e 4,5 (DOROZHKIN, 2009). Quando se adicionou hidroxido de
potéssio, a solugdo ganhou um aspecto leitoso, devido ao aumento do pH e conseqliente
decréscimo da solubilidade. Por outro lado, a adi¢cdo de um valor predeterminado de &cido
nitrico levou a diminuicdo do pH, aumentando a transparéncia da solu¢do. Quanto maior a
concentragdo de acido nitrico, maior a transparéncia da reagdo. Possivelmente, as mudancas
no pH levam a conversdo do fosfato de célcio amorfo em bruxita (CaHPO4.2H,0), que ¢é a
fase mais estavel em pHs abaixo de 4,2 (DOROZHKIN, 2009).

A Figura 5.1 mostra difratogramas de raios X dos produtos da reacdo de combustéo
como obtidos. Nota-se a presenca de produto amorfo no po sintetizado antes do tratamento
térmico. Com o decréscimo do valor do pH, ocorreu um aumento na intensidade dos picos
obtidos, indicando o0 aumento da cristalinidade dos pds obtidos. Apesar da natureza altamente
amorfa das reacOes é possivel indicar alguns picos correspondentes a algumas fases. Nos
difratogramas das amostras pH 6,4 e pH5,0 é possivel identificar a presenca de hidroxiapatita
(ICDD 01-084-1998) e de carbonato de calcio (ICDD 01-081-2027). Nas amostras pH 2,8,
pH1,9 e pH1,5 exibem as mesmas fases com a adi¢do da fase alfa do pirofosfato de célcio (a-
Ca,P,07) (ICDD 01-073-0440), sendo que a intensidade dos picos dessa fase aumentou com a
diminuicdo do pH.

A presenca o carbonato de calcio pode ser explicada pela reagdo de combustdo
incompleta da uréia devido ao excesso de combustivel utilizado nas reacfes e a consequente
falta de agentes oxidantes. Além disso, o grande volume de gases liberados reduz a

temperatura de chama e faz com que a chama seja fraca.
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Figura 5.1. Padrdes de difragdo de raios X do produto da reagdo de combustdo como sintetizado. O
valor dos pHs das reacdes é mostrado a esqueda.

Visando auxiliar na identificacdo das fases obtidas na sintese de combustdo, mediu-se
a razdo Calcio/Fésforo dos pos obtidos utilizando-se a técnica de Espectroscopia de
fluorescéncia de energia dispersiva de raios X. Sabe-se que a técnica possui um erro
razoavelmente grande para as medidas, porém no caso de diferengas muito grandes nos
valores calculados da razdo calcio/fosforo é possivel afirmar a presenca de um composto ou
outro.

A Figura 5.2 mostra o espectro de mapeamento da amostra pH 1,5, como sintetizada
para os elementos calcio, fosforo e oxigénio. As regides mais claras indicam maior
concentragdo de um elemento, enquanto regides mais escuras indicam regides com pouca
quantidade deste elemento. Percebe-se uma grande heterogeneidade na intensidade dos
elementos, o que indica a presenca de diferentes concentracdes do determinado elemento e
consequentemente permite aferir a presenca de mais de uma fase no po obtido. A Tabela 5.2
mostra a concentragdo de cada elemento, em atomos, nos pontos indicados na micrografia

obtidas por microscopia eletrénica de varredura (MEV) da Figura 5.2. Os pontos 1 e 2 estdo

68



localizados em regifes no mapa onde a concentracdo de Ca € relativamente alta, quando

comparada com ele mesmo, e a de P é baixa. Os valores calculados da razdo Ca/P foram de

1,71 e 1,67, o que indica que a fase predominante nestas regides é a hidroxiapatita. J& 0s

pontos 3 e 4 estdo localizados em regiGes no mapa onde a concentragdo de Ca é relativamente

mais baixa e a de P é mais alta. Os valores correspondentes a cada ponto sdo de 1,01 e 0,98,

respectivamente, indicando que nessas regides a fase predominante é pirofosfato de calcio.

o [

Figura 5.2. Micrografias de microscopia eletronica de varredura e 0 mapeamento elementar por EDX

para os elementos oxigénio, calcio e fosforo para a amostra pH1,5 sem tratamento térmico.

Tabela 5.2. Concentragéo atomica medida por EDX e razdo Ca/P para a amostra pH 1,5 antes

do tratamento térmico.

Concentragéo Atdmica

Ponto  Calcio(%) Fosforo (%)  CalP
1 29,89 17,48 1,71
2 26,47 15,89 1,67
3 22,08 21,84 1,01
4 23,42 23,79 0,98
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Hidroxiapatita é o fosfato de célcio mais estdvel em pHs ao redor de 4.2
(DOROZHKIN, 2009). De acordo com Ferreira et al. (2003) em experimentos realizados em
valores de pH maiores do que 4,2 (no caso do nosso estudo valores de pH6,4 e pH5,0), é
esperado que a fase precipitada seja hidroxiapatita. Entretanto, para valores de pH abaixo de
4,2, a tendéncia é que haja a formac&o de bruxita (CaHPO,4.2H,0), a qual tende a se desidratar
com o0 aumento da temperatura e se transformar em monetita (DCPA) a 170°C (BIAN et al.,

2003), conforme mostrado na Equagéo 5.4.

CaHPO,.2H,0 - CaHPO, +H,0O (Equacéo 5.2)

A reagdo entre duas moléculas de DCPA pode levar a formagdo de pirofosfato de
calcio (BIAN et al., 2003), como mostrado na Equacéo 5.3. O pirofosfato de calcio existe em
3 formas diferentes em funcdo da temperatura (SANTOS et al, 2005), como mostrado na
equacao 5.4. A presenca de a-Ca,P,07 indica que a reacdo de combustdo atingiu temperatura
superior a 1171°C, mesmo com o grande volume de gases desprendido durante a reagdo de

combustdo que tende a diminuir a tempertatura de chama.

CaHPO, + CaHPO, - Ca,P,0, +H,0 (Equacéo 5.3)

y - Ca.2 P207 Iﬂejﬁ;lz, - Caz PZO7 m - Ca.z PZO7 (Equa@éo 54)

A Figura 5.3 mostra os espectrogramas obtidos por Espectroscopia de Infravermelho

com transformada de Fourrier dos pds obtidos sem o tratamento térmico.
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Figura 5.3. Espectroscopia de infravermelho com transformada de Fourrier do material obtido pela
reacdo de combustéo.

Em todas as amostras é possivel verificar a presenca de uma banda larga na regido
entre 3700 a 3000 cm™ devido ao estiramento do grupo OH das moléculas de &gua
provenientes da umidade, além dos grupos NH3 residuais derivados da combustdo incompleta
da uréia. Os ombros que podem ser vistos ao redor de 2950 e 2850 cm™ podem ser atribuidos
ao modo de estiramento das ligacbes O-H e N-H, respectivamente. H,O e NH3 aparecem
novamente nos picos pequenos na regido ente 1700 e 1550 cm™. Os picos entre 2300 e 2100
cm™ podem indicar a presenca de &cido cianico (HCNO) residual como outro produto da
combustdo incompleta da uréia (SCHABER et al., 2004). O pico intenso na regido entre 1600
e 1400 cm™ pertence & banda CO3 do carbonato de célcio. Picos médios e fracos na regido

ente 600 e 470 cm™ correspondem as ligacBes do grupo P — O em modo de vibracéo de
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flexdo. Enquanto que os picos entre 1150 e 950 cm™ correspondem as vibrages simétricas e
assimétricas do grupo PO,4. Na amostra pH1,5, a presenca de picos na regido de 790 a 740 cm’
! correspondem & vibrago de estiramento do modo P — O — P, indicando a conformagéo de
uma ponte flexional correspondente ao grupo difosfato (P,O;) (BARAN, 1999).

A Figura 5.4. mostra o difratograma dos p6s obtidos pela reacdo de combustéo apds o
tratamento térmico (calcinacdo a 1200°C por 4 horas seguida de choque térmico). Ela indica
que apos da calcinagdo e do choque térmico, a Unica fase presente é o a-TCP. Todos 0s picos

correspondem a ficha 01-70-0364 do ICDD (International Center for Diffraction Data).

| = a-Fosfato Tricalcico [01-70-0364] \
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Figura 5.4. Difratograma dos po6s obtidos por reacdo de combustdo apds serem submetidas ao
tratamento térmico 1200°C por 4 horas.

Como o pd6 obtido através da reacdo de combustéo sem tratamento térmico ndo possui
a presenca da fase B-TCP em sua composicdo, a formacdo do a-TCP pode ocorrer de duas
maneiras: i) Reagdo entre pirofosfato de célcio e o carbonato de calcio, conforme mostrado na
Equacdo 5.5 (SANTOS et al., 2002) e ii) Decomposicao térmica da hidroxiapatita em B-TCP
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(Eqg. 5.6), seguida da sua transformagdo em o-TCP com a evolucdo da temperatura e com o

choque térmico sequencial.

Ca,P,0, +CaCO, - f-Ca,(PO,), +CO, (Equacio 5.5)

Cay, (PO, )s(OH), - B-Ca,(PO,), +CaO+H,0 (Equacio 5.6)

O mapeamento atbmico por espectroscopia de fluorescéncia de energia dispersiva de
raios X. da amostra pH1,5 ap6s o tratamento térmico é mostrada na Figura 5.5. Ao contrario
da Figura 5.2, que mostra regides com intensidade de cor heterogéneas, a Figura 5.5 mostra

regides com cores homogéneas, indicando que ha a presenca de apenas uma fase no p6 obtido

apos o tratamento térmico.

Figura 5.5. Micrografias de Microscopia Eletronica de Varredura e 0 mapeamento elementar por EDX
para os elementos oxigénio, calcio e fosforo para a amostra pH1,5 ap6s o tratamento térmico.
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A Tabela 5.3 mostra a concentracdo de cada elemento em &tomos, nos pontos

indicados na micrografia de microscopia eletronica de varredura (MEV) da Figura 5.2. O

valor médio da razdo Ca/P da amostra é de 1,46, um valor préximo ao valor tedrico do a-

fosfato tricalcico, que é de 1,50.

Tabela 5.3 Concentracéo atdmica medida por EDX e razdo Ca/P para a amostra pH 1,5 ap6s o

tratamento térmico.

Per centual Atdmico

Ponto  Calcio(%) Fosforo(%) Ca/P
1 18,95 12,96 1,46
2 20,49 14,42 1,42
3 23,64 16,62 1,42
4 28,54 18,59 1,54

A analise de difracdo a laser foi utilizada para verificar o tamanho de particula do p6

obtido apds a reacdo de combustdo. Os resultados obtidos pela analise granulométrica das

diferentes amostras séo apresentados na Tabela 5.4:

Tabela 5.4. Resultados da analise granulométrica mostrando a distribui¢do e o tamanho médio

de particula (TMP).

Diametro (um)
Menor
que pH6,4 [ pH50 | pH2,8 | pH1,9 | pH15
10%
Vol 1,35 15 1,45 1,12 1,11
50%
Vol 11,68 | 14,22 11,62 9,65 10,03
90%
vol 35,51 | 3549 | 33,59 25,2 27,91
TMP | 1535 | 16,61 | 14,92 11,66 | 12,54

Houve uma variagéo pequena no tamanho de particulas, pois por tal técnica mede-se o

tamanho dos aglomerados, que tendem a ser formados por as particulas possuirem pequeno

volume, resultando em érea superficial maior e sendo mais estavel para o particulado se

aglomerar.
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A érea superficial especifica (As) e o diametro de particulas do material obtido por
reacdo de combustdo foram calculados por BET e sdo mostrados na Tabela 5.5. Os resultados
mostram que quanto menor o pH, maior a area superficial. O valor de area superficial de 38,7
m?/g obtido pela amostra sintetizada com o pH mais baixo (pH1,5) foi o valor mais elevado,
enquanto que a amostra sintetizada com o pH mais alto (pH6,4) obteve o menor valor de &rea
superficial (21,8 m?/g). O diametro de particulas (Dger) foi medido utilizando-se a Equagio
4.4. e é inversamente proporcional & &rea superficial, assim, quanto maior a area superficial
menor o valor de tamanho de particula e vice-versa.

Mediu-se o tamanho médio de particulas, utilizando-se a Equacdo de Scherrer (Eq.
4.3.) apenas para as amostras sem tratamento térmico e de pH inicial abaixo de 2,0 (amostras
pH 1,5 e pH 1,9) J& para os pds obtidos com pH acima de 2,0, ndo se pode medir o tamanho
médio de cristalitos a partir da equacéo de Scherrer (Eq. 4.3), pois esta se utiliza do pico mais
intenso para realizar a medicdo e devido ao alto carater amorfo destas amostras era muito
dificil distinguir o pico mais intenso das amostras. Nas amostras pH1,5 e pH 1,9 a fase
predominante era o pirofosfato de célcio (a-Ca,P,07) e o tamanho de cristalito medido através
da Equacéo de Scherrer foi de 35 e 41 nanometros amostras pH1,5 e pH 1,9, respectivamente,
como mostrado na Tabela 5.5.

A area superficial das particulas sofreu uma reducdo brusca apos o tratamento térmico.
No intuito de obter-se a fase meta-estavel a-TCP foi necessario manter a temperatura alta de
1200°C pelo tempo de 4 horas. Este pprocedimento favoreceu ao crescimento de particulas e
a formacdo de agregados, levando ao crescimento no tamanho de particula e a redugédo
dréastica da area superficial para um valor médio em torno de 1,6 m?/g. O tamanho de cristalito
sofreu a mesma tendéncia do pé sem tratamento térmico as amostras sintetizadas com pH
mais elevado, sofreram um aumento maior no tamanho de cristalito apds o tratamento

térmico.
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Tabela 5.5 Area superficial especifica, tamanho de particulas por BET e tamanho de cristalito
calculado utilizando-se a formula de Scherrer.

Como-obtido ApOs tratamento térmico
AsBET Dger Tamanhode| AsBET Dger Tamanho de
Sample
(m’g) (nm) Crigtalito | (m%g) (wm) Cristalito
(nm) (nm)
pH1,5 38,7 54,2 35 1,6 1,3 59
pH1,9 29,4 71,3 41 1,8 1,2 92
pH2,8 | 243 86,3 - 1,7 1,2 107
pH5,0 23,7 88,6 - 1,6 1,3 107
pH6,4 21,8 96,4 - 1,9 1,1 129

Microscopia eletronica de transmissdo (MET) foi utilizada para confirmar os valores
de tamanho de cristalito obtidos pela formula de Scherrer e para examinar a morfologia dos
po6s obtidos via sintese de combustdo. O tamanho médio de particulas e a distribuicdo de
tamanho de particulas foram calculados a partir das micrografias de MET usando-se o
software Image Tool. Mediu-se o didmetro de no minimo 50 particulas utilizando-se
diferentes fotos obtidas para a mesma amostra.

Através da micrografia da Figura 5.6, que mostra a morfologia da amostra pH1,5 é
possivel ver a presenga de agregados fortemente ligados e com particulas com formato
hexagonal. A Figura 5.7 mostra um gréfico com a distribuicdo de tamanho de cristalito da
Figura 5.6, sendo que esta varia amplamente ente 10 e 80 nanometros, sendo que o tamanho
mais frequente esta entre 30 e 40 nanometros, o que confirma os valores medidos utilizando-
se a formula de Scherrer (Tabela 5.5) e o tamanho médio de cristalito foi de 36,1 + 12,9

nandmetros.
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Figura 5.6 Micrografia obtida por Microscopia Eletrdnica de Transmissdo da amostra pH1,5 sem
tratamento térmico.
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Figura 5.7. Distribuicdo de tamanho de cristalitos a partir da Micrografia da amostra pH1,5 sem
tratamento térmico, mostrada na Figura 5.6.

A micrografia da amostra pH 1.9, representada na Figura 5.8 também mostra a
presenca de agregados fortemente ligados e com particulas com formato hexagonal. A Figura
5.9 mostra um grafico com a distribui¢do de tamanho de cristalito da Figura 5.8, sendo que
esta varia amplamente ente 10 e 80 nanometros, sendo que o tamanho mais frequente entre 30
e 40 nanometros, o que confirma os valores medidos utilizando-se a férmula de Scherrer

(Tabela 5.6) e o tamanho médio de cristalito foi de 44,6 £ 11,4 nandmetros.
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Figura 5.8. Micrografia obtida por Microscopia Eletronica de Transmissdo da amostra pH1,9 sem
tratamento térmico.
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Figura 5.9. Distribuicdo de tamanho de cristalitos a partir da Micrografia da amostra pH1,9 sem
tratamento térmico, mostrada na Figura 5.8.

Percebe-se que para todas as composi¢des se obteve a fase a-TCP com elevadissimo
grau de pureza de fases para todos os valores estudados de pH, sendo que 0s menores
tamanhos de particula e cristalito foram obtidos para a amostra com pH mais baixo (pH 1,5).
Uma possivel explicacdo para este fendbmeno estd no fato de que os reagentes utilizados
inicialmente estdo melhores dissolvidos a pH’s mais acidos, o que poderia influir fortemente
na redugdo do tamanho de particulas.

Para o prosseguimento do trabalho se elegeu o pH mais acido estudado, pois ele

permitiu a obtencdo de p6s com menor tamanho de cristalito antes do tratamento térmico.

5.1.2 Estudo da Influéncia do Combustivel
Foram realizadas rea¢Ges de combustdo com os teores de 0,75, 1,0, 1,5 e 2,0 vezes o

valor estequiométrico das reages, utilizando uréia ou glicina como combustivel. Novamente,

o teor de &cido nitrico adicionado a reacdo para o controle do pH ndo foi levados em
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consideracdo na expressdo da reagdo quimica e nem nos célculo termodindmicos. As

Equacges 5.7 a 5.14 mostram a estequiometria das reagdes de combustéo.

0,75U (-25% da reacdo estequiométrica da uréia)
3C&(NO3)2.4H20 + 2(NH4)2HPO4 + 225(NH2)2CO — C&3(PO4)2 + 29/4N, + 9/4CO, +
51/2H,0 + 9/80, (Equacéo 5.7)

1U (reacdo estequiométrica da uréia)
3C&(N03)2.4H20 + 2(NH4)2HPO4 + 3(NH2)2CO — Cag(PO4)2 + 8N, + 3CO, + 27H,0
(Equacdo 5.8)

1,5U (+50% da reacdo estequiométrica da uréia)
3Ca(N0O3)2.4H,0 + 2(NH4),HPO,4 + 4.5(NH;),CO + 9/40, — Caz(PO4), + 19/2N, + 9/2CO,
+ 30H,0 (Equacdo 5.9)

2U (+100% da reacdo estequiométrica da uréia)
3C3.(NO3)24H20 + 2(NH4)2HPO4 + 6(NH2)2CO + 9/20, — Ca3(PO4)2 + 1IN, + 6CO, +
33H,0 (Equacdo 5.10)

0,75G (-25% da reacdo estequiométrica da glicina)
3Ca(N03)2.4H,0 + 2(NH4),HPO,4 + 1,5NH,CH,COOH — Ca3(P0O4), + (23/4)N, + 3CO, +
(99/4)H,0 + (9/8)0, (Equacdo 5.11)

1G (reacdo estequiométrica da glicina)
3C&(NO3)2.4H20 + 2(NH4)2HPO4 + 2NH,CH,COOH — C&3(PO4)2 + 6N, + 4CO, + 26H,0
(Equacdo 5.12)

1,5G (+50% da reacdo estequiométrica da glicina)
3C&(N03)2.4H20 + 2(NH4)2HPO4 + 3NH,CH,COOH + (9/4)02 — Cag(PO4)2 + 6,5N, +
6CO, + (57/2)H,0 (Equacéo 5.13)
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2G (+100% da reacdo estequiométrica da glicina)
3Ca(N03)2.4H,0 + 2(NH,4),HPO,4 + 4NH,CH,COOQOH + (9/2)0, — Caz(PO4), + 7N, + 8CO,
+ 31H,0 (Equacdo 5.14)

Utilizando-se as Equages 4.1 e 4.2, calculou-se entalpia de formacéo, a temperatura
adiabatica de chama, o nimero total de gases liberados e a razdo molar entre gases e

reagentes. Esses dados s&o mostrados na Tabela 5.6.

Tabela 5.6. Informagdes termodindmicas da reacdo de sintese de combustdo para cada

combustivel utilizado.

Razéo Entalpiade |Temperaturade| Molesdegases | Razdo molar de
Estequiométrica| Combustéo Chama Liberados gas liberado por
(kcal/mol) Adiabética (°C) mol dereagente
Uréia | Glicina | Uréia | Glicina| Uréia |Glicina| Uréia | Glicina

0,75 -211,16| -228,4 | 652 932 35 33,5 4,83 5,15

1,0 -308,6 | -331,6 | 877 1220 38 36 4,75 5,14

15 -503,5 | -537,9 | 1243 | 1670 44 41 4,63 513

2,0 -698,4 | -744,3 | 1528 | 1993 50 46 4,55 511

As reacOes envolvendo a glicina como combustivel possuem maior entalpia de
formacdo, isso ocorre por que durante a reacdo a glicina libera mais calor do que a uréia.
(PATIL et al., 2008). Nesse experimento, os calculos tedricos comparando a temperatura
adiabatica de chama mostram que o uso de glicina como combustivel permite alcancar
maiores temperaturas de chama. Outro fator que atua de maneira a aumentar a temperatura de
chama é o aumento do teor de combustivel (SOUSA et al., 1999).

A razdo estequiométrica também é um fator muito importante para determinar o
volume de gases que serdo liberados durante a reacdo de combustdo, maiores teores de
combustivel levam a maiores quantidades de gases liberados. Por possuir maior peso
molecular, quando usado como combustivel, a glicina libera maior volume de gases do que a
uréia. Além disso, a glicina possui uma razao molar de gases liberados por mol de reagente de
5,14 para a reacdo estequiométrica contra 4,75 obtidos pela reagdo estequiométrica da uréia.
Entretanto, este valor diminui com o aumento do teor de combustivel e a taxa de diminuigdo

da glicina é menor que a da uréia.
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A Figura 5.10 mostra difratogramas de raios X dos produtos da reacdo de combustéo
como obtidos utilizando-se uréia como combustivel, enquanto que a Figura 5.11 mostra 0s
difratogramas de raios X dos produtos da reacdo de combustdo como obtidos utilizando-se

glicina como combustivel.

« Hidroxiapatita [01-084-1998]
o B-Fosfate Tricalcico [01-70-2065]
+ a-Pirofosfato de Calcio [01-073-0440]

Intensidade (u.a)

Figura 5.10. Padr@es de difragdo de raios X do produto da reagdo de combustdo como sintetizado ao
utilizar-se uréia como combustivel.
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+ u-Pirofosfato de Calcio [01-073-0440]

Intensidade (u.a)

Figura 5.11. Padrdes de difragdo de raios X do produto da reacdo de combustdo como  sintetizado
ao utilizar-se glicina como combustivel.

Nos difratogramas obtidos por DRX mostrados nas Figuras 5.10 e 5.11, percebe-se
que apesar de a razdo célcio/fésforo dos reagentes precursores estar ajustada para 1,5, razdo
Ca/P tedrica das fases fosfato tricalcio, a reagdo de combustdo levou a formagdo de outras
fases inesperadas. Tais fases como a fase alfa do pirofosfato de célcio (a-Ca,P,O7; Ca/P=1,0)
e hidroxiapatita (Cas(PO,4)3;0OH; Ca/P=1,67), possuem razdo Ca/P diferentes da razéo inicial.
Uma das maiores dificuldades em se sintetizar apatitas ndo estequiométricas € alta
variabilidade da composi¢do, mesmo para pequenas variagdes da razdo molar calcio/fésforo
do precipitado inicial (RAYNAUD et al., 2002).

Para razdes Ca/P maiores do que 1,50 é formada hidroxiapatita como segunda fase. E
uma pequena variagao de 1% na razdo molar Ca/P induz & formacéo de 10% em peso de HA.
Para valores Ca/P menores do que 1,50 aparece pirofosfato de célcio como segunda fase
(DESTAINVILLE et al., 2003). Como neste trabalho as duas fases surgem simultaneamente,
pode-se inferir que o aquecimento desigual durante a combustdo pode levar a mudancas no
pH, que por sua vez podem levar a pequenas mudangas na razdo Ca/P, levando a produgdo
das duas fases secundarias como majoritarias ao invés da fase desejada que é o fosfato

tricalcico.
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O tipo de combustivel influenciou diferentemente nas fases formadas. Por atingir
maior temperatura durante o processo de sintese, as reacfes que utilizaram glicina como
combustivel permitiram a obtencdo das fases a-TCP e B-TCP com adigdo de pirofosfato de
calcio e HA, enquanto que as reacdes onde a uréia foi utilizada como combustivel levaram a
obtencdo das mesmas fases com a excecdo do a-TCP, pois, como se sabe, esta € uma fase
metaestavel e s6 pode ser obtido por rapido resfriamento ap6s atingir temperaturas superiores
a 1200°C (DOROZHKIN, 2009).

As Figuras 5.12 e 5.13 mostram os difratogramas de raios x dos produtos da reacéo de
combustdo como obtidos utilizando-se como combustivel uréia e glicina, respectivamente,

apos o tratamento térmico de 1200°C por 4 horas, seguido de choque térmico.

| = a-Fosfato Tricdlcico [01-70-0364] \

Intensidade (u.a)

26

Figura 5.12. Padr@es de difracdo de raios X do produto da reacdo de combustdo como sintetizado ao
utilizar-se uréia como combustivel, apos o tratamento térmico.
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u m a-Fosfato Tricalcico [01-70-0364]
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Figura 5.13. Padrdes de difracdo de raios X do produto da reacdo de combustdo como sintetizado ao
utilizar-se glicina como combustivel, ap6s o tratamento térmico.

Apos o tratamento térmico obteve-se o mesmo padréo de difracdo foi obtida para todas
as composicdes estudadas em ambos combustiveis. Os picos foram identificados com padréo
do ICDD (International Center for Diffraction Data) e corresponderam com o PDF (Powder
Diffraction File) n° 01-70-0364 correspondente ao a-fosfato tricalcico.

As Figuras 5.14 e 5.15 mostram 0s espectrogramas obtidos por Espectroscopia de
Infravermelho com transformada de Fourrier dos p6s obtidos sem o tratamento térmico das

reacOes que utilizaram uréia e glicina, respectivamente.
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Figura 5.14 - Espectroscopia de infravermelho com transformada de Fourrier do material obtido pela
reacdo de combustdo das reacdes que utilizaram uréia como combustivel nas proporcdes de 0,75, 1,0,
1,5 e duas vezes o valor estequiométrico. E a reacdo 1Ut apds o tratamento térmico.
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Figura 5.15 - Espectroscopia de infravermelho com transformada de Fourrier do material obtido pela
reacdo de combustdo das reacGes que utilizaram glicina como combustivel nas proporcdes de 0,75,
1,0, 1,5 e duas vezes o valor estequiométrico. E a reacdo 1Gt ap0s o tratamento térmico.

Os picos largos entre 1100 e 950 cm™ pertencem as vibracdes simétricas e
assimétricas do PO, J4 0s picos entre 790 - 740 e 980 - 950 cm™ correspondem as vibracdes
stretch, indicando a conformagéo de uma ponte flexional correspondente ao grupo difosfato
(P,0;) (BARAN, 1999). Os pequenos picos localizados entre 1100 e 1300 cm™,
correspondem as vibracdes flexionais dos grupos HPO, indicando a presenca de
hidroxiapatita no pé como obtido. (LE GERQOS, 1991). O pico intenso na regido entre 1600 e
1400 cm™, assim como o pico ao redor de 870 cm™, correspondem a grupos carbonato,
oriundos da combustdo incompleta do combustivel. Para os dois combustiveis utilizados, a
intensidade desse pico aumenta com o aumento do teor de combustivel utilizado. Quando a
glicina foi utilizada como combustivel, a intensidade do pico foi maior. Apds o tratamento
térmico, ocorre o desaparecimento do pico de carbonato, mostrando que o a-fosfato tricélcico
obtido é livre de grupos carbonato contaminante. Além disso, ap6s o tratamento térmico ha

apenas um pico visivel entre 900 e 1100 cm™, correspondendo as ligagBes simétricas e
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assimétricas de estiramento do grupo PO, (LE GEROS, 1991). Isso indica a presenca da fase
fosfato tricalcico (Caz(PQO,),). Na literatura, poucos trabalhos apresentam a fase a-fosfato
tricalcico devido a grande dificuldade de sintese. O que mostra o grande avango apresentado
pela sintese de combustdo em solugédo para a sintese desta fase.

A Tabela 5.7 mostra a Area superficial especifica, tamanho de particulas por BET e
tamanho de cristalito calculado utilizando-se a formula de Scherrer dos pds obtidos
utilizando-se glicina ou uréia para os teores de 0,75, 1,0, 1,5 e 2,0 o valor estequiométrico

para ambos combustiveis.

Tabela 5.7. Area superficial especifica, tamanho de particulas por BET e tamanho de cristalito
calculado utilizando-se a formula de Scherrer dos p6s sintetizados em func¢éo do tipo e do teor
de combustivel utilizado.

Razéo Area Superficial Diametro de Tamanho de
Especifica Particula BET Cristalito
Estequiométrica m?/g) (nm) Scherrer (nm)
Uréia | Glicina | Uréia| Glicina | Uréia| Glicina
0,75 8,2 7,6 232 250 92 92
1,0 9,6 9,5 198 200 77 81
1,5 11,8 10,1 161 188 70 77
2,0 14,3 12,3 133 154 62 77

Obteve-se maior area superficial especifica e menor tamanho de particula calculado
por BET e menor tamanho de cristalito pela equacdo de Scherrer nas rea¢fes que utilizaram
uréia como combustivel. Comportamento semelhante é encontrado na literatura em trabalhos
realizados por Costa et al. (2010) e Lenka et al. (2008) para a sintese de Ferritas Mn-Zn e de
Oxido de Gadolineo dopado com Céria, respectivamente. Em ambos os trabalhos, as reagoes
que utilizaram uréia permitiram a obtencéo de pds com menor tamanho de cristalito. Tal fato
pode ser atribuido ao fato de as reagdes que utilizaram glicina como combustivel atingirem
maior temperatura de chama adiabatica (LENKA et al., 2008).

Apos o tratamento térmico a area superficial dos pos obtidos reduziu-se e variou ao
redor de 0,8 a 3,3 m%/g para as composices que utilizaram glicina como combustivel e de 1,0
a 4,0 m%/g para as reacdes que utilizaram uréia como combustivel, sendo que quanto maior o
teor de combustivel utilizado, maior a area superficial especifica e consequentemente, menor
o0 tamanho de particula calculado por BET, como mostra a Tabela 5.8. O tamanho de cristalito
calculado utilizando-se a equacdo de Scherrer apresentou a mesma tendéncia de diminuir com

0 aumento do teor de combustivel, porém independente do tipo de combustivel utilizado, o
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valor obtido foi 0 mesmo. Ele variou de 103 nm para as reacdes com 0,75 vezes o valor
estequiomeétrico de combustivel para 80 nm nas reacBes com duas vezes o valor
estequiométrico de combustivel.

Tabela 5.8. Area superficial especifica, tamanho de particulas por BET e tamanho de cristalito
calculado utilizando-se a formula de Scherrer dos p6s obtidos apds o tratamento térmico
utilizando-se glicina ou uréia em funcéo do teor de combustivel utilizado.

Razdo Asger (M?/g) @ger (Mm) Dscherrer
Estequiométrica (nm)
Uréia | Glicina | Uréia| Glicina |[Uréia| Glicina
0,75 1,0 0,8 2,1 2,6 103 103
1,0 1,8 1,2 1,2 1,7 92 92
1,5 1,9 1,6 1,1 1,3 92 92
2,0 4,0 3,3 0,5 0,6 80 80

Comparando-se as Tabelas 5.8 e 5.9, percebe-se que o tratamento térmico de
calcinagdo a 1200°C por 4 horas, seguido de choque térmico exerceu grande influéncia nas
propriedades dos pos obtidos via sintese de combustdo. Os valores de area superficial
especifica diminuiram significativamente, assim como o tamanho de particulas calculado por
BET aumentou significamente. Ja o tamanho de cristalito aumentou pouco.

As Figuras 5.16 e 5.17 mostram micrografias obtidas por microscopia eletronica de
transmissdo das amostras obtidas utilizando-se a razdo estequiométrica de uréia e glicina,
respectivamente. Por questfes técnicas as micrografias que estdo sendo comparadas foram
obtidas em microscopios eletronicos de transmissdo diferentes, sendo a da Figura 5.16 obtida
no Centro de Microscopia (CME) da Universidade Federal do Rio Grande do Sul (UFRGS),
Brasil, enquanto que a imagem da Figura 5.17 foi obtida no Instituto de Ceréamica y Vidrio

(ICV) na Espanha. Assim mesmo, a comparacao é valida.
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Figura 5.16 - Micrografia obtida por Figura 5.17 - Micrografia obtida por
Microscopia Eletronica de Transmissdéo da Microscopia Eletrénica de Transmissdo da
amostra 1,0U sem tratamento térmico. amostra 1,0G sem tratamento térmico.

Apesar de as amostras estarem em escalas de aumento diferente, pode-se perceber que
a amostra da Figura 5.17, obtida utilizando-se o valor estequiométrico de glicina como
combustivel, apresenta particulas de formato hexagonal, porém percebe-se claramente os
“pescocos” formados pelo processo de pré-sinterizacdo das particulas devido a alta
temperatura obtida durante a sintese. Na reacdo onde se utilizou o valor estequiométrico de
uréia ndo se percebe tdo claramente a formacdo desses “pescocos” de pré-sinterizacao,
indicando que o p6 obtido estd menos agregado. As Figuras 5.18 e 5.19 mostram as
micrografias obtidas por microscopia eletronica de transmissdo das amostras obtidas
utilizando-se duas vezes o valor estequiométrico de reacdo da uréia e glicina,

respectivamente.
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Figura 5.18 - Micrografia obtida por Figura 5.19 - Micrografia obtida por
Microscopia Eletronica de Transmissdéo da Microscopia Eletrénica de Transmissdo da
amostra 2,0U sem tratamento térmico. amostra 2,0G sem tratamento térmico.

As Figuras 5.20 e 5.21 mostram as micrografias obtidas por microscopia eletrénica de
transmissdao das amostras obtidas utilizando-se duas vezes o valor estequiométrico de reacao
da uréia e glicina, respectivamente apds o tratamento térmico a 1200°C por 4 horas seguido
de choque térmico. Ocorre a sinterizagdao das particulas, levando ao crescimento destas. Tal
fato é mais visivel na micrografia da Figura 5.21, onde ha apenas uma particula de tamanho
ao redor de 250 nanometros. Na Tabela 5.9 ha uma comparacdo entre o tamanho de particulas
obtido analizando-se as micrografias obtidas por microscopia eletronica de transmissdo
(MET).
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Figura 5.20 - Micrografia obtida por Figura 5.21 - Micrografia obtida por
Microscopia Eletronica de Transmissdéo da Microscopia Eletrénica de Transmissdo da
amostra 2,0U ap6s tratamento térmico. amostra 2,0G ap6s tratamento térmico.

Tabela 5.9. Tamanho de particula médio obtido por Microscopia Eletronica de Transmissao.

Tamanho médio de
Amostra 3
Particula (nm)
Uréia Glicina
1,0 obtida 79,6 84,7
2,0 obtida 58,6 71,8
2,0 tratamento térmico 150,1 260,8

O tamanho de particulas obtidos por MET sdo semelhantes aos resultados obtidos pela
equacdo de Scherrer para as reagGes sem tratamento térmico, porém sdo maiores do que 0s
calculados para as reagdes ap6s o tratamento térmico. 1sso pode ocorrer por que a equagédo de
Scherrer s6 é valida para tamanhos de particula pequenos. Com o tratamento térmico, ocorre a
sinterizacdo das particulas que antes estavam agregada, formando apenas uma grande
particula com tamanho na ordem de 0,15 micron para os p6s obtidos nas reacdes que
utilizaram uréia como combustivel e 0,26 micron para os p6s obtidos nas reacdes que
utilizaram glicina como combustivel.

Dois fatores sdo fundamentais na obtencdo de particulas com menor tamanho: i) o
aumento do teor de combustivel para duas vezes o valor estequiométrico e ii) a utilizagdo de
uréia ao invés de glicina como combustivel. O primeiro fator pode ser explicado pelo maior

volume de gases liberados ao aumentar-se o teor de combustivel, como mostrado na Tabela
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5.6. O maior volume de gases pode levar ao resfriamento local das particulas, impedindo o
crescimento destas. Ja o segundo fator, ja foi citado anteriormente e pode explicar-se pelo fato
de que a glicina atinge uma maior temperatura de chama (LENKA et al., 2008), o que pode
levar mais facilmente ao coalescimento das particulas, fazendo com eles crescam mais, se
tornando maiores do que as particulas das rea¢des que utilizaram uréia como combustivel. Por
tais motivos elegeu-se a uréia como combustivel e a razdo estequiométrica de 2,0 para serem
utilizadas nas seguintes etapas deste trabalho.

Os resultados encontrados nesta tese de doutorado para a sintese de pds
nanoestruturados de a-fosfato tricalcico demonstram que a técnica de sintese de combustéo
em solucdo permite a obtencdo de pds de fosfatos de calcio com tamanho de particula inferior
aos encontrados comumente na literatura para os métodos de solucéo solida (SANTOS et al.,
2002).
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5.2 Cimentos de Fosfato de Célcio

Nesta etapa utilizou-se os cimentos de fosfato de célcio obtidos via reacdo de
combustdo em solucdo obtidos em laboratério, utilizando-se duas vezes o valor
estequiométrico de uréia como combustivel e pH regulado para 1,5, devido a sua maior area
superficial e menor tamanho de particula do que os p6s obtidos utilizando glicina como

combustivel, conforme discutido na secdo anterior.

5.2.1 Tempo de Moagem

A sintese de combustdo em solucdo, utilizando uréia como combustivel, permitiu  a
obtencédo de a-TCP com alta pureza de fases, como ja discutido no item anterior. Nesse estudo
0 p6 obtido foi moido em trés tempos diferentes e as suas propriedades foram medidas e
avaliadas. A analise por difracdo de raios X, mostrada na Figura 5.22, permitiu identificar os
picos com padrdo do ICDD (International Center for Diffraction Data) e corresponderam
com o PDF (Powder Diffraction File) n® 01-70-0364 correspondente ao a-fosfato tricélcico,
mostrando que o processo de moagem ndo alterou a fase presente no material, assim como

ndo ha variacéo significativa na cristalinidade do po.

180 min

60 min

N 30 m_ip

a-TCP

20 22 24 26 28 30 32 34 36 38 40
20

Figura 5.22 - Padrfes de difracdo de raios X dos pds de a-TCP como obtidos e apds 30, 60 e 180
minutos de moagem.
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A Tabela 5.10 mostra a influéncia do tempo de moagem na area superficial especifica,
tamanho de particulas por BET e tamanho de cristalito calculado utilizando-se a formula de
Scherrer e tamanho de aglomerados medido por difracdo a laser nos pds obtidos pela reagdo
de combustdo em solucdo utilizando 2 vezes o teor estequiométrico de uréia como

combustivel, ap6s o tratamento térmico e apds 30, 60 e 180 minutos de moagem.

Tabela 5.10. Influéncia do tempo de moagem nas propriedades fisicas do p6 apds o

tratamento térmico.

Tempo de M oagem
i (min) ) Asger (M79)  Daer (MM)  Biasr (MM)  Dacherrer (NM)
30 46 0,46 13,4 80
60 5,1 0,41 13,9 80
180 6,0 0,35 7.8 80

O tratamento térmico a 1200°C por 4 horas, seguido de tempera é crucial para a
estabilizacdo da fase metaestavel a-TCP, entretanto é responsavel pelo aumento do tamanho
médio de particulas, como é mostrado na Tabela 5.11. A &rea superficial das particulas reduz
drasticamente em 72% do valor original apds o tratamento térmico. Tal fato leva a um
aumento de cerca de 247% no tamanho de particulas, medido pela Equacéo 4.4. O tamanho de
aglomerados (Diaser) Obtido por difracao a laser aumenta cerca de 38% apds o tratamento
térmico. Apds moagem por 30 e 60 minutos ocorre um pequeno aumento na &rea superficial
das particulas em relagdo ao p6 ap6s o tratamento térmico, indo de 4,0 m?%/g para 4,6 m?/g e
posteriormente 5,1 m%/g, representando um aumento de 27,5% na &rea superficial especifica
(Asger). Conseqlientemente, o tamanho de particulas medido por BET (@ger) diminui de 0,52
pum para 0,46 pm e posteriormente 0,41 pm, representando uma diminuicdo de 21%. A
técnica de difracdo a laser ndo é capaz de medir o tamanho de particulas, mas apenas o
tamanho de aglomerados. Dessa forma pode-se afirmar que a mudanca no tamanho de
particulas ndo foi suficientemente grande para alterar o tamanho dos aglomerados. O tamanho
dos cristalitos medidos através da equacéo de Scherrer (Eq. 4.3) também n&o ¢ alterado.

Apés 180 minutos de moagem, a area superficial aumenta para 6,0 m?/g,
representando um aumento de 50% em relacdo ao pd ndo moido e de 18% em relacdo ao
material moido por 60 minutos. Na literatura, Camiré et al. (2005) detectou 0 mesmo
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comportamento registrando um aumento na area superficial especifica de 0,66 m?/g para 2,6
m?/g apds 4 horas de moagem.

J& o tamanho de particulas calculado por BET diminui 0,52 pm do p6 ndo moido para
0,35 pum, representando uma diminuigdo de cerca de 33%, levando & uma diminuigdo no
tamanho de aglomerados de 13,7 um para 7,8 um para o p6 moido por 180 minutos.

A moagem a Umido do a-fosfato tricalcico em etanol pelo tempo de 180 minutos
permitiu a quebra dos agregados com a conseqiiente diminuicdo do tamanho médio de
particulas. Este valor obtido encontra-se no intervalo descrito como desejado para a obtencédo
de cimentos de fosfatos de célcio (< 10 um) (CHOW et al., 1998). Na literatura, Gbureck et
al. (2004) reportou que o tamanho de particulas do material de partida diminuiu de 17,5 um
para 7 um ap0s uma hora de moagem e para 5,4 um apos 4 horas de moagem. Enquanto que
Santos et al. (2002) obtiveram um tamanho médio de 8um ap6s 5 horas de moagem. Ambos
trabalhos obtiveram o cimento a partir de reagdo em estado solidos dos reagentes. N&o
existem trabalhos publicados de cimento de fosfato de célcio a partir de pds obtidos por
sintese de combustdo. O tamanho de cristalito ndo se alterou em funcdo do tempo de moagem.

As aplicagbes clinicas dos cimentos de fosfato de célcio sdo limitadas por que
demoram cerca de 30 minutos para ocorrer a reagdo de pega in vitro (MIYAMOTO et al.,
1995). Apds o processo de moagem o0 a-TCP foi misturado com o menor volume de liquido
possivel para formar uma pasta trabalhavel com uma solucéo aquosa de hidrogeno fosfato de
sadio a 2,5% na razdo sélido para liquido de 0,4 mL/g, para os tempos de moagem de 30 e 60
minutos e 0,35 mL/g para o tempo de moagem de 180 minutos. A Tabela 5.11 mostra a
influéncia do tempo de moagem no tempo de pega dos cimentos de fosfato de célcio obtidos

via sintese de combustdo em solucéo.

Tabela 5.11. Influéncia do tempo de moagem no tempo de pega dos cimentos de fosfato de
calcio obtidos via sintese de combustdo em solucgdo, utilizando-se uma solucdo aquosa
contendo 2,5% de hidrogeno fosfato de sddio.

Tempo de Moagem | Tempo depegainicial | Tempo de pegafinal
(min) (min) (min)
30 44 +3 101 +5
60 392 94 +3
180 23+4 61+5
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O tempo de pega foi altamente influenciado pelo tempo de moagem. O aumento do
tempo de moagem reduziu significativamente o tempo inicial de pega, com a redugdo média
de 21 minutos com o aumento de 30 para 180 minutos de moagem. Tais resultados vao de
acordo com os obtidos na literatura, e € bem conhecido que o tempo de pega de um cimento
pode ser modificado mudando-se o tamanho de particula, pois quanto menor o tamanho de
particula, menor o tempo de pega (BOHNER et al., 2005; DOROZHKIN, 2009; GINEBRA et
al., 2004; OTSUKA et al., 1995).

O melhor tempo inicial de pega obtido neste trabalho (23 minutos) é similar ao tempo
médio de pega dos cimentos obtidos por Oda et al. (2008) que obteve tempo médio de pega de
19,4 £ 0,55 minutos, utilizando o cimento comercial da marca Biopex®, quando utilizado
com o mesmo aditivo de pega (hidrogeno fosfato de sédio). Entretanto foi maior que o tempo
de pega obtido por Ishikawa et al. (2008), que conseguiram produzir os cimentos de fosfato de
calcio de pega rapida utilizando uma solucéo neutra de fosfato, reduzindo o tempo de pega do
cimento tradicional de 30 minutos para 5 minutos (MIYAMOTO et al., 1995). Porém o
cimento utilizado no trabalho supracitado € composto por uma mistura equimolar de Fosfato
Tetracalcico e DCPA.

Outra maneira de se controlar o tempo de pega dos cimentos de fosfato de célcio é
variando-se o teor solido/liquido, menores teores de &gua diminuem o tempo de pega
(BOHNER et al., 2005; DOROZHKIN, 2009). Este parametro, entretanto, ndo pode ser
otimizado neste trabalho, pois a menor razdo solido/liquido possivel foi utilizada para cada
tempo de moagem estudado.

Outro pardmetro que influencia o tempo de pega é a adicdo de cristais nucleantes
(GINEBRA et al., 2006; BOHNER, 2007; BOHNER et al., 2008). A adigdo de nanocristais de
hidroxiapatita em teores de até 2% diminui o tempo de pega. Tal pardmetro podera ser
estudado em trabalhos futuros.

A Tabela 5.12 mostra os valores de porosidade aparente, absorcéo de agua e densidade

aparente medidas pelo método de Arquimedes para cada tempo de moagem estudado.
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Tabela 5.12. Influéncia do tempo de moagem nas na porosidade aparente, absor¢do de agua e
densidade aparente medidas pelo método de Arquimedes.

Tempo de M oagem Por osidade Absorcdo de Agua | Densidade Aparente
(min) Aparente (%) (%) (g/em®)
30 40,2+2.2 22,3+0,8 1,40+ 0,03
60 39,3+19 21,7+1,0 1,42 +£0,03
180 282+13 149+0,6 1,61+£0,04

Pode-se perceber um aumento na densidade aparente dos cimentos com o aumento do
tempo de moagem. Por outro lado, a porosidade aparente e a absor¢ao de agua diminuem com
0 aumento do tempo de moagem. Comparando com dados da literatura, Gbureck et al. (2004)
obtiveram o o-TCP pelo método convencional, aquecendo monetita e carbonato de célcio e
obtiveram blocos de cimento com p6s moidos por 60 e 240 minutos com densidade aparente
de 1,47 e 1,44 glcm®, respectivamente e com porosidade de 46,5 e 48,2%, respectivamente.
Mifio-Farifia et al. (2009) também obtiveram valores de 1,64 + 0,05 de densidade aparente e
porosidade de 47,57% + 1,66. Entretanto, o a-TCP obtido via sintese de combust&o permitiu a
obtencdo de corpos de prova com menor porosidade (28,2% + 1,3). A Tabela 5.14 mostra a
influéncia do tempo de moagem nas propriedades mecanicas dos cimentos de fosfato de

calcio.

Tabela 5.13. Influéncia do tempo de moagem nas propriedades mecénicas dos cimentos de

fosfato de calcio obtidos por combustdo.

Tempo de Moagem (min) | Resisténcia M ecanica
(MPa)
30 46+16
60 95+18
180 30,4+9,0

Como esperado, a resisténcia mecanica no ensaio de compressdo aumenta com o
aumento dos tempos de moagem como consequiiéncia da diminui¢éo do tamanho de particulas,
resultando em um cimento menos poroso e consequentemente com maior resisténcia a

compressdo. Outro fato que influencia a diferenca da resisténcia mecénica entre a amostra
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moida por 3 horas e as outras amostras é que esta utilizou um menor teor de liquido para a
conformacéo dos corpos de prova.

O valor mais alto de resisténcia mecénica obtido neste trabalho foi de 30,4 MPa para o
tempo de moagem de 180 minutos. Este valor é maior do que o encontrado por Oda et al.
(2008), que utilizando o cimento comercial Biopex® obteve valores de resisténcia mecénica
entre 8 e 10 MPa empregando uma razao liquido/p6 de 0,33mL por grama. Os valores de
resisténcia mecanica encontrados neste trabalho também sdo superiores aos encontrados por
Santos (2002) para o cimento de fosfato tricalcico obtido via reacdo no estado sélido. Em sua
tese a resisténcia mecanica a compressdo ficou ao redor de 11 MPa, valor similar ao
encontrado por Oda et al. (2008) em seu trabalho utilizando o cimento comercial Biopex®.
Contudo, o valor é menor do que o encontrado por Gbureck et al. (2004), que apés moagem
por 240 minutos conseguiu 63,3 MPa para 0 a-TCP moido em etanol e de 82,0 MPa para 0 p6
moido a seco. Neste trabalho foi utilizada a mesma razéo liquido/p6. Um grande nimero de
fatores pode influenciar a resisténcia mecénica dos cimentos de a-TCP, como a cristalinidade
do po, o projeto do molde e a técnica de mistura (Gbureck et al., 2004).

A Figura 5.23 mostra a microestrutura do cimento de a-fosfato tricalcico obtido com o
p6é moido por 30 e 180 minutos. E possivel ver a formagdo das agulhas em roséaceas de
hidroxiapatita deficiente em calcio na superficie externa de ambas as amostras, porém a
microestrutura da amostra moida por 180 minutos parece possuir uma maior quantidade de

agulhas, além de elas parecerem possuir maior tamanho em relagdo as agulhas da amostra

moida por 30 minutos.

Figura 5.23. Micrografias obtidas por MEV da microestutura dos cimentos de a-TCP moidos por (a)
30 minutos e (b) 180 minutos.
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Santos (2002) sintetizou o a-TCP via sintese de reagdo em estado solido e verificou
que apds 24 horas de cura ndo se pode observar o aparecimento de estruturas de hidroxiapatita
deficiente em célcio. O aparecimento das agulhas na microestrutura é caracteristico dos pds
de cimento de o-fosfato tricélcico e a velocidade de formagdo das agulhas de CDHA esta
relacionada com a reatividade do pd, dessa forma pode-se afirmar que os cimentos de fosfato
de célcio obtidos via sintese por combustdo sdo mais reativos do que os obtidos pela reagdo
em estado sélido. O processo de aumento da resisténcia mecénica ocorre pelo intercruzamento
dos cristais de CDHA que se precipitam na superficie do cimento (GRUNINGER et al.,
1984).

5.2.2 Andlise in vitro

Por ter apresentado melhores resultados em termos de porosidade e de propriedades
mecanicas, para 0 prosseguimento do trabalho, elegeu-se 0 a-TCP moido por 180 minutos.
Visando avaliar o comportamento in vitro dos cimentos de fosfato de célcio obtidos via
sintese de combustdo em solugdo, o material foi imerso em solucdo de plasma sanguineo
simulado por tempos crescentes de 1, 3, 7, 14, 21 e 28 dias e avaliou-se sua microestrutura e
propriedades fisico-quimicas. Foram preparados 6 corpos de prova para cada tempo de
imersdo. A Figura 5.24 apresenta as micrografias obtidas por MEV da superficie externa do

cimento de a-TCP, para periodos crescentes de até 4 semanas.
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Figura 5.24. Micrografias eletrénicas de varreduras da superficie externa do cimento de o-fosfato
tricalcico, apds tempos de imersdo em SBF de (a) 24h, (b) 3 dias, (c) 1 semana, (d) 2 semanas, (€) 3
semanas e (f) 4 semanas.
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Pode-se observar uma consideravel diminuicdo da quantidade de precipitados em
forma de agulhas de HA na superficie externa do cimento, para 24h de imersdo em SBF
(Figura 5.24(a)), com relagdo ao cimento com 24h de cura (Figura 5.23(a)), possivelmente
provocada pela solubilizagdo inicial do a-TCP durante a transformagdo a-TCP/HA, isto terd
influéncia na resisténcia mecénica a compressdo, como serd mostrado em resultados
apresentados posteriormente.

Com o aumento do tempo de imersdo para 3 dias em SBF (Figura 5.24(b)), observa-se
0 aumento na quantidade de agulhas de HA precipitadas. Para o tempo de 1 semana de
imerséo em SBF (Figura 5.24(c)), o cimento apresenta uma camada homogénea de agulhas de
HA.

A partir de tempos superiores a 2 semanas de imersdo em SBF (Figuras 5.24(d, e, 1)),
0 cimento passa a apresentar uma camada homogénea e espessa de HA. As agulhas de HA
passam a organizar-se na forma de esferas, que vao crescendo em didmetro com o aumento
dos tempos de imersdo através do processo de coalescimento de esferas menores, que se
juntam para formar uma esfera maior. Ap6s 14 dias de imersdo as esferas apresentam
tamanho médio entre 5 e 10 um, ja para 21 dias de imersdo o tamanho cresce para o intervalo
entre 10 e 15 um até que finalmente, para o tempo de imersdo de 28 dias as esferas crescem
para didametros entre 25 e 25 um. Nas micrografias é possivel observar a presenca de fraturas
que podem ser causadas pelo processo de secagem das amostras para a anélise de MEV.

A Figura 5.25 apresenta uma micrografia obtida por MEV com alto aumento,
mostrando, em detalhe, que as esferas formadas em tempos superiores a 14 dias de imersao
sdo formadas por agulhas de HA, conforme demonstrado na literatura (WEI et al., 2008).
Apos 28 dias de imersdo, a camada formada de hidroxiapatita deficiente em célcio chega a

aproximadamente 10 pm de espessura, como mostra a Figura 5.26.
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Figura 5.25. Micrografias obtidas por MEV mostrando em detalhe a microestutura dos cimentos de a-
TCP apo6s 28 dias de imersdo em SBF.

zak 4

Figura 5.26. Micrografias obtidas por MEV mostrando a camada de HA formada nos cimentos de a-
TCP apo6s 28 dias de imersdo em SBF .

A Figura 5.27 mostra difratogramas de raios X do cimento de a-TCP para tempos
crescentes de imersdo em SBF de até 4 semanas.
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Figura 5.27. Difratogramas de DRX do cimento de o-fosfato tricdlcico, com tempos crescentes de
imersdo em SBF de até 4 semanas.

Na Figura 5.27 é possivel observar, ja para 24h de imersdo em SBF, a formacédo de
uma alta porcentagem de hidroxiapatita em fase amorfa, o que pode ser identificado pela
largura dos picos. Esta alta velocidade de precipitacdo de hidroxiapatita encontrada no a-TCP
obtido via reagdo por combustdo € consequiéncia de sua elevada pureza e estrutura
nanomeétrica.

A Figura 5.28 mostra a porosidade dos cimentos de fosfato de calcio para cada tempo de

imersdo em SBF. Pode-se perceber que ha um aumento no valor da porosidade
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Figura 5.28. Influencia do tempo de imerséo em SBF na porosidade dos cimentos de a-TCP.

A Figura 5.29 apresenta os valores da resisténcia mecéanica a compressdo obtidos

para os cimentos de a-TCP em funcdo do tempo de imersédo em SBF.
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Figura 5.29. Influencia do tempo de imersdo em SBF na resisténcia mecanica a compressdao dos
cimentos de a-TCP.
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No primeiro estagio da imersdo, apds apenas 1 dia, é possivel observar uma queda na
resisténcia mecéanica a compressdo do cimento de 30,4 MPa para 18,6 MPa, representando
uma diminuicdo de 39% do valor inicial, que estd associado com uma forte reducdo na
porosidade, como mostrado na Figura 5.28. Esta perda inicial da resisténcia mecéanica
possivelmente é causada pela solubilizacdo do a-TCP, processo necessario para a precipitacao
da HA (CARDENAS et al., 2008). O fosfato tricalcico reage com a dgua do meio e se
transforma em hidroxiapatita. Sabe-se que os precipitados de CDHA na forma de agulhas ou
glébulos séo responséveis pelo aumento das propriedades mecénicas, porém a solubilizagio
do a-fosfato tricalcico, responsavel pelo aumento da porosidade, pode explicar o fato de os
cimentos obtidos por combustdo ndo conseguirem melhores valores de resisténcia mecanica
apos a imersdo em solugdo de plasma sanguineo simulado, como esperado.

Apos 3 dias de imersdo, com o aumento da quantidade de agulhas de hidroxiapatita
precipitadas e o aumento da espessura da camada formada, ocorre uma estabilizagdo
estatistica no valor de resisténcia mecanica que chega ao valor de 23 MPa para tempos de
imers&o de 4 semanas.

A Figura 5.30 mostra os valores de pH dos cimentos de a-TCP em fungdo do tempo de

imersdo em SBF.
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Figura 5.30. Influéncia do tempo de imersdo em SBF no valor de pH dos cimentos de a-TCP.
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O cimento de fosfato de calcio obtido apresenta valores de pH no intervalo de
neutralidade para uso clinico (6,5-8,5), 0 que evita efeitos citotoxicos que poderiam
comprometer as suas caracteristicas de biocompatibilidade (DRIESSENS et al., 1997), o que
reduiziria o tempo de vida do implante e diminui a probabilidade de falha do implante
evitando, assim, a necessidade de uma segunda cirurgia para trocar o implante.

A Tabela 5.14 mostra os resultados obtidos atraves do ensaio de avaliagdo do
potencial de citotoxicidade in vitro dos cimentos de a-fosfato tricalcico obtidos via reacdo de
combustédo, pelo método de difusdo em Agar, seguindo as normas ASTM F895-84:1984 e
ISO 10993.5:2009. Os ensaios foram realizados pelo Instituto Adolfo Lutz (SP) e o laudo se

encontra no Anexo I.

Tabela 5.14. indice de zona obtido apGs a leitura das placas de culturas celulares para as

amostras de a-fosfato tricalcico.

i ndice de zona obtido ap6s a leitura
Amost das placas de culturas celulares
mosira NL | N2 | N3 | N%
(4 (4 (4 (4
Fosfato Tricélcico -
0 0 0 0
(CagPOy)>
Controle Negativo 0 0 0 0
Controle Positivo 4 4 4 4

Onde 1Z, representa o indice de zona, sendo que o valor zero corresponde a nenhuma
zona de citotoxicidade e o valor 4 corresponde a uma zona severamente citotdxica. O indice
de zona corresponde a area que é corada pelo 4gar com corante vermelho neutro. As células
coradas correspondem as células mortas. Como se pode ver na Tabela 5.14, o cimento de
fosfato tricalcico apresentou a graduacdo de indice de zona igual a zero, o que indica que a
quantidade de células que foram coradas pelo corante vital foi praticamente nula.

De acordo com o laudo, o cimento de fosfato tricalcico obtido via sintese de
combustdo, ndo apresentou nenhum sinal de citotoxicidade para a linhagem celular utilizada
neste estudo (NCTC Clone 929, que sao células de tecido conjuntivo de camundongo), o que
permitiria levar os materiais sintetizados nesta tese para etapas de avaliagéo in vivo.

De acordo com Santos (SANTQOS, 2002) o método de citotoxicidade in vitro por
contato (Difusdo de Agar, método utilizado neste trabalho) é o mais adequado para avaliar a

citotoxicidade de cimentos de fosfatos de célcio. O mesmo autor utilizou este método para
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avaliar a citotoxicidade de cimentos de fosfato de célcio sintetizados por solugdo sélida e
obteve respostas similares aos do controle negativo, sendo que ambos apresentaram Indice de
Zona igual a zero.

Tal resultado permite inferir que além de ser mais rapido que os métodos de sintese
convencionais, 0 método de sintese de combustdo em solucéo permitiu a obtencéo de pds com
baixa citotoxicidade.

Apos a sintese por combustéo e andlise das propriedades fisico-quimicas, mecénicas e
citotdxicas dos pos de alfa fosfato tricdlcico, seguiu-se para a proxima etapa do trabalho que
foi a confeccdo de arcabougos poliméricos reforcados com o a-TCP, visando aplicacdo em

engenharia de tecidos.
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5.3 Criopolimerizagdo

Esta etapa foi realizada no Instituto de Ciencia y Tecnologia de Polimeros (ICTP) do
Consgjo Superior de Investigaciones Cientificas (CSIC), localizado em Madri, na Espanha
com bolsa de doutorado do tipo sanduiche fornecida pelo CNPq. Definiu-se a utilizacdo de
dimetilamino etil metacrilato (DMAEMA) como polimero devido a suas excelentes
propriedades como liberador controlado de farmacos e biocompatibilidade. Juntando as
propriedades do a-TCP obtido via sintese de combustdo com as ja citadas do DMAEMA,
julgou-se possivel sintetizar um novo material com excelente possibilidade para uso em

engenharia de tecidos, mais especificamente para o0 uso como implante ésseo.

5.3.1 Estudo do Comondmero e Agente Entrecruzante

Esta etapa do trabalho teve como objetivo eleger as melhores condi¢bes para a
preparacdo de polimeros porosos através da técnica de criopolimerizac¢do utilizando como
base mondémero o Dimetil Aminoetil Metacrilato (DMAEMA), cujo polimero se destaca por
ser sensivel a temperatura e a0 pH (MUNOZ-BONILLA et al., 2007), 0 que o torna muito
interessante para a utilizagdo como deliberador de farmacos (DENG et al., 2009). Nesta etapa
do estudo variou-se o co-mondmero utilizado, Acido Acrilico (AA) ou Acido Metacrilico
(MA), tais acidos tém como caracteristica alterar as propriedades de inchamento dos hidrogéis
(ZHAI et al., 2004).

Visando determinar mudancgas estruturais e de fase no sistema durante o resfriamento,
mediram-se as curvas de resfriamento da solucdo monomérica contendo baixo teor de
catalisador (PEREZ et al., 2008). Monitorou-se a reagdo no momento da imerséo da solugéo
monomerica no criostato a -20°C com um termopar, acompanhando-se a evolucdo da

temperatura em funcéo do tempo, como mostra o grafico abaixo da Figura 5.31.
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Figura 5.31. Evolucéo da temperatura em fungéo do tempo apds a imersdo no criostato a -20°C.

De acordo com lvanov et al. (2006) as reacOes de criopolimerizagcdo em sistemas
moderadamente congelados apresentam trés etapas: 1) Super resfriamento, 2) Platd de
cristalizagdo e 3) Resfriamento convencional. A duracdo dos efeitos do super resfriamento
dependem da temperatura na qual a cdmara de reagdo do criostato se encontrar. Entdo, o
congelamento do solvente da lugar a um plat6é de cristalizacdo, no qual ocorre a reacdo de
gelificacdo dos monbémeros, até que o sistema é resfriado a temperatura de trabalho, -20°C no
caso dessa pesquisa. Pode-se ver claramente as 3 etapas citadas por lvanov nas curvas de
resfriamento obtidas por todas as amostras,como mostra a Figura 5.31.

A temperatura inicial de cristalizacdo do solvente (T¢), corresponde ao inicio da
formacdo dos cristais (He et al., 2007). O calor latente de fusdo do gelo recém formado leva a
um aumento rapido da temperatura do sistema, até que esta atinja a temperatura de
congelamento do sistema (T¢) (He et al., 2007). A temperatura final de congelamento foi
atingida ap6s 12 a 15 minutos de congelamento. A Tabela 5.15. mostra a T¢ e T, assim como
0 tempo para o inicio da cristalizagdo, t,, e 0 tempo em que o sistema se manteve na

temperatura de congelamento do sistema, Atcs.
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Tabela 5.15. Dados extraidos da curva de resfriamento.

Reacédo T:(°C) te (min) T (°C) Ates(min)
MT -5,7 1,25 -2,9 6,75
MM -10,4 1,75 -2,9 5,50
DT -6,7 1,50 -2,8 7,25
DM -3,6 1,50 -2,7 7,50
AT -9,5 1,75 -2,9 5,75
AM -10,0 2,25 -2,7 7,25

Apdbs aproximadamente 15 minutos o sistema atingiu a temperatura de -20°C,
indicando o fim do resfriamento para todas as amostras analisadas. Maiores tempos de
cristalizagdo levam a formacdo de um maior volume de cristais de gelo antes do inicio do
processo de crioconcentracdo que leva & polimerizacdo dos mondmeros, assim pode-se
esperar que as amostras com AAc (&cido acrilico) apresentem uma maior porosidade.
Percebe-se que a formacéo dos cristais de gelo € retardada nas reacdes contendo um dos dois
co-mondmeros utilizados (AA e MA), entretanto tal fendbmeno n&o ocorreu nas amostras sem
a adigdo de co-mondmero.

A temperatura de congelamento do sistema monomeérico nao variou significativamente
com a alteragdo dos reagentes utilizados, ficando no intervalo entre - 2,7 e - 2,9°C. As reagdes
sem co-mondmero apresentaram um maior tempo de patamar na temperatura de
congelamento, o que pode indicar que os criopolimeros obtidos nessas reacfes apresentardo
paredes mais espessas. Nas Figuras 5.32 e 5.33 pode-se ver 0s espectros obtidos por
Espectroscopia de Infravermelho por Refletancia Total Atenuada para as amostras em que 0
gelo foi extraido atraves do processo de liofilizacdo (Fig. 5.32) e pelo processo de
derretimento (Fig. 5.33).

Analisando-se as Figuras 5.32 e 5.33, percebeu-se que tanto o uso de acido acrilico ou
de 4&cido metacrilico, quanto o uso dos entrecruzantes, MBAM ou TEGMA, néo
influenciaram na estrutura quimica do polimero, sendo que os picos identificados sdo

assinalados aos grupos do DMAEMA.
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Figura 5.32. Espectros de espectroscopia de Infravermelho por Reflectdncia Total Atenuada das
composicdes estudadas com a extragéo do gelo por liofilizacéo.
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Figura 5.33. Espectros de espectroscopia de Infravermelho por Reflectancia Total Atenuada das
composicOes estudadas com a extracéo do gelo por derretimento.
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O pico largo e intenso entre 3000 cm™ e 3700 cm™ pode ser atribuido as ligagdes OH
resultantes da 4gua adsorvida pela rede do polimero. O pico ao redor de 1643 cm™. também
corresponde as ligagBes O — H da agua. J& os picos que aparecem ao redor de 2940 cm™ estdo
relacionados com as vibrag@es de estiramento do grupo metil e os picos em 2819 e 2767 cm™
correspondem as ligagcdes N — C — H do grupo dimetilamino do DMAEMA (-N(CHz)) (ROY
et al., 2008). Enquanto que os picos em 1454 cm™ correspondem & vibragdo de dobramento da
ligacdo C-H do CH, e a 1144 cm™ & vibracio de estiramento da ligacdo C — N (ROY et al.,
2008). Ja o pico forte em 1723 cm™ corresponde ao grupo éster (C = O) (GURDAG et al.,
2006; ROY et al.,, 2008; SANJUAN et al., 2008). As bandas em 1237 e 1227 cm? sdo
atribuidas ao estiramento das ligagdes C-O-C (GURDAG et al., 2006), enquanto que a banda
em 1397 cm™ corresponde ao dobramento das ligacées C — H (GURDAG et al., 2006).

Visto que néo foi possivel solubilizar o polimero em nenhum dos solventes deuterados
disponiveis, como &gua deuterada e cloroférmio, utilizou-se a técnica de Ressonancia
Magnética Nuclear de Carbono 13 no estado sélido para analizar-se a estrutura dos criogeis.
As Figuras 5.34 e 5.35 mostram os graficos de Ressonancia Magnética Nuclear de Carbono
13 no estado sélido das amostras MA/MBAM e AA/TEGMA, respectivamente.

Nas Figuras 5.34 e 5.35, correspondentes as amostras MM (MA/MBAM) e AT
(AA/TEGMA), respectivamente, além do espectro de ressondncia magnética nuclear de
Carbono 13, pode-se encontrar representadas as moléculas do DMAEMA e do AA ou do MA,
de acordo com a sua presenca e a cada carbono é designado um numero de acordo com sua
posicdo, e sdo assinalados no espectro de acordo com a sua distancia prevista, em PPM,
utilizando-se o software Chemdraw e de acordo com dados da literatura (BOYER et al.,
2004). Analisando-se estas figuras percebe-se que as naturezas do entrecruzante e do
comonomero pouco afetam a estrutura do criogel sintetizado. O mesmo resultado interpretado

foi obtido através da andlise de espectroscopia de infravermelho.
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Figura 5.34. Espectro de Ressonancia Magnética Nuclear de Carbono 13 no estado solido das amostras
MM.
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Figura 5.35. Espectro de Ressonancia Magnética Nuclear de Carbono 13 no estado solido da amostra
AT.
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Uma das desvantagens da técnica de RMN no estado solido é a dificuldade em
distinguir picos muito proximos pelo fato de que quando no estado sélido os elétrons possuem
pouca mobilidade, assim o processo de excitacdo e relaxamento do spin magnético do nucleo
se torna mais demorado e a resolucdo da medida se torna menor.

Os picos ndo identificados possivelmente representam as interagbes do carbono da
cadeia principal com elétrons provenientes de carbonos de outras cadeias. Tais interagdes
podem afetar o tempo de relaxagdo do spin nuclear, afetando o espectro de ressonancia
magnética nuclear para o carbono 13.

Apos a sintese dos criogéis, estes foram limpos em 4gua destilada por 24 horas, sob
agitacdo lenta. A Figura 5.36 mostra o percentual de massa perdida apds a lavagem para cada
composicao e tipo de extracao de gelo.
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Figura 5.36. Massa perdida por cada composicdo para cada tratamento utilizado para a extracdo do
gelo apds a lavagem sob agitacdo em &gua destilada por 24 horas.

No processo de lavagem ocorre a retirada do monémero residual ndo polimerizado e a

dissolucdo das cadeias poliméricas lineares ndo entrecruzadas. Nota-se que ndo houve uma
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variacdo significativa para cada composicao, sendo o fator que exerceu a maior influéncia o
tipo de tratamento utilizado para a extragdo do gelo. Para 0 método do descongelamento a
perda de massa variou entre 3,2 e 5,8% para as composicdes estudadas, indicando que tal
tratamento leva a obtengdo de amostras mais densas. Enquanto que para as amostras nas quais
foram empregadas o método de liofilizacdo, tal valor ficou entre 14,6 e 22,5%, levando a
obtencdo de amostras mais leves e menos densas, como mostra a Figura 5.37 mostra o gréafico

com a densidade aparente das composicdes estudadas calculadas pelo método de Arquimedes.
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Figura 5.37. Densidade aparente das composicOes estudadas para cada tratamento de extracéo de gelo
utilizado.

Novamente, o fator mais importante no controle das propriedades dos criogéis
sintetizados foi o tratamento utilizado para a extragdo do gelo. Tal fato vai de encontro aos
resultados mostrados no gréafico da figura 5.36, 0s quais mostram que uma maior perda de
massa resultou em corpos menos densos, sendo que a densidade aparente flutuou entre 0,89 e
0,98 g/cm® para as amostras descongeladas e entre 0,6 e 0,85 g/cm® para as amostras

liofilizadas. Nas amostras descongeladas a composicdo teve pouca influéncia sobre a
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densidade aparente obtida. No entanto, no caso das amostras liofilizadas a auséncia de um
comondémero, como 0 AA ou 0 MA, resultou em amostras mais densas. As amostras que
utilizaram AA como comondmero obtiveram valores de densidade mais baixos. O tipo de
entercruzante utilizado teve pouco influenciou as propriedades obtidas. A Figura 5.38 mostra
a porosidade dos criogéis sintetizados.
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Figura 5.38. Porosidade das composicfes estudadas para cada tratamento de extracdo de gelo
utilizado.

Dois fatores apresentaram influéncia significativa sobre as caracteristicas dos criogéis
obtidos: O tratamento utilizado para a extracdo do gelo e a utilizagdo do comondmero acrilico
na composicdo. O tipo de entrecruzante utilizado pouco afetou as propriedades dos polimeros
sintetizados. As amostras liofilzadas obtiveram maior porosidade, de maneira que os valores
mais altos foram obtidos para as composicdes formadas por DMAEMA e Acido Acrilico
liofilizadas, que atingiram valores de até 43%, enquanto que os menores valores foram
obtidos para as amostras em que o gelo foi extraido via descongelamento, nas quais a

porosidade variou entre 9,4 e 21%. Em geral, as amostras preparadas sem a adi¢do do
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comonomero acrilico apresentaram menor porosidade quando liofilizadas (22,5% para a
amostra composta apenas por DMAEMA e o entrecruzante TEGMA).

A rapida extracdo do gelo pode ser o fator que explica a grande diferenca de
porosidade entre as amostras liofilizadas e as descongeladas, pois durante o processo de
congelamento da suspensdo monomerica, também ocorre o congelamento de uma parcela do
mondmero e comondmero, junto com parcelas de entrecruzante e dos iniciadores cataliticos
da reacdo (LOZINSKI, 2002). Assim, no processo de descongelamento, o derretimento dos
cristais de gelo podem iniciar um novo processo de polimerizagdo via radical, que seria
responsavel por um novo aumento na densidade do material, pois as novas cadeias
poliméricas formadas ocupariam o lugar dos poros previamente formadas. Dessa forma pode-
se afirmar que o método do descongelamento seria mais eficaz para a preparagdo de criogéis
via fisica, como é o caso dos criogéis preparados apartir de poli alcool vinilico (PVA)
(KUESENG et al., 2010; DUBOEUF et al., 2009; EL FRAY et al., 2007).

A morfologia dos criogéis sintetizados e cujos cristais de gelo foram extraidos via
descongelamento e liofilizagdo é mostrada nas micrografias obtidas por Microscopia
Eletronica de Varredura das Figuras 5.39 a 5.44. Abaixo de cada micrografia se encontra um
grafico contendo a distribuicdo de tamanho de poros, calculada utilizando-se o software
Image Tool.
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Figura 5.39. Morfologia e distribui¢do de tamanho de poros (DTP) para cada tratamento de extracdo
de gelo dos criogéis sintetizados de composi¢cdo MT (MA/TEGMA) (a) MEV da amostra liofilizada,
(b) MEV da amostra descongelada, (c) DTP da amostra liofilizada, (d) DTP da amostra descongelada.
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Figura 5.40. Morfologia e distribuicdo de tamanho de poros (DTP) para cada tratamento de extracdo
de gelo dos criogéis sintetizados de composicdo MM (MA/MBAM) (a) MEV da amostra liofilizada,
(b) MEV da amostra descongelada, (c) DTP da amostra liofilizada, (d) DTP da amostra descongelada.
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Figura 5.41. Morfologia e distribui¢do de tamanho de poros (DTP) para cada tratamento de extracdo
de gelo dos criogéis sintetizados de composicdo DT (DMAEMA/TEGMA) (a) MEV da amostra
liofilizada, (b) MEV da amostra descongelada, (c) DTP da amostra liofilizada, (d) DTP da amostra

descongelada.
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Figura 5.42. Morfologia e distribui¢do de tamanho de poros (DTP) para cada tratamento de extracdo
de gelo dos criogéis sintetizados de composicio DM (DMAEMA/MBAM) (a) MEV da amostra

liofilizada, (b) MEV da amostra descongelada, (c) DTP da amostra liofilizada, (d) DTP da amostra
descongelada.
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Figura 5.43. Morfologia e distribuicdo de tamanho de poros (DTP) para cada tratamento de extracdo
de gelo dos criogéis sintetizados de composicdo AT (AA/TEGMA) (a) MEV da amostra liofilizada,
(b) MEV da amostra descongelada, (c) DTP da amostra liofilizada, (d) DTP da amostra descongelada.
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Figura 5.44. Morfologia e distribuicdo de tamanho de poros (DTP) para cada tratamento de extracdo
de gelo dos criogéis sintetizados de composicdo AM (AA/MBAM) (a) MEV da amostra liofilizada,
(b) MEV da amostra descongelada, (c) DTP da amostra liofilizada, (d) DTP da amostra descongelada.

Analisando-se as Figuras 5.39 a 5.44, percebe-se que as amostras em que o gelo foi
extraido pelo método de liofilizacdo apresentam poros maiores (em quase todas formulagdes)
e em maior quantidade do que os encontrados nas amostras em que o gelo foi extraido por
descongelamento. Tais resultados confirmam com os dados de porosidade mostrados no
grafico da Figura 5.38. No que tange a distribuicdo de tamanho de poros, o método de
liofilizag&o resultou em uma DTP mais larga, indicando a presenga de poros de diferentes
tamanhos. A auséncia do comondmero influenciou negativamente na formacéo de poros nos
criogéis, indicando que a presenca de um acrilico na estrutura do polimero afetou a interagédo
entre 0 mondmero e os cristais de gelo. Em tais amostras 0s poros estdo mais isolados,
indicando falta de interconectividade, fator necessario para a utilizacdo dos criogéis como
biomaterial, especialmente na area de engenharia de tecidos. J& as amostras contendo AA ou
MA em sua estrutura, pode-se notar que 0s poros estdo mais proximos entre si, de maneira
que as paredes entre 0s poros sao mais finas.

O tamanho médio dos poros também foi uma informacéo extraida da analise com o
programa Image Tool e é mostrado na Tabela 5.16. Em todos os casos o0 tamanho médio de
poros foi maior para as amostras cujo gelo foi extraido através do processo de liofilizacéo,
sendo que o valor de 198 um para a amostra MT (MA/TEGMA) foi o maior obtido dentre as
composicdes estudadas. Novamente as amostras contendo o comonémero acrilico em sua

estrutura apresentaram maiores valores de tamanho médio de poros, variando entre 198 e 153
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um para as amostras liofilizadas e entre 121 e 71 um para as amostras descongeladas. Ja as
amostras nas quais ndo houve a inclusdo de um comonomero em sua composi¢do o tamanho
médio de poros foi de 42 e 62 um para as composi¢cdes DT e DM, respectivamente, para as
amostras que sofreram tratamento de liofilizagdo e de 30 e 46 um as composicdes DT e DM,

respectivamente, para as amostras que sofreram tratamento de descongelamento.

Tabela 5.16. Tamanho médio de poros para cada tratamento utilizado para a extracdo do gelo.

Liofilizacdo Descongelamento
Tamanho médio Desvio Tamanho médio Desvio
Amostra | deporo(um) | Padrdo (um) | deporo(um) | Padr&o(um)
MT 198 82 104 48
MM 182 78 121 61
DT 42 15 30 8
DM 68 40 46 27
AT 184 93 110 78
AM 153 93 71 39

O Inchamento dos criogéis em meio fisiologico também foi um pardmetro estudado
neste trabalho. Uma amostra seca do criogel foi imersa em solugdo salina de fosfato, cuja
sigla em inglés é PBS (Phosphate Buffer Solution) de pH 7,4 a temperatura de 37°C por 24
horas. Apés este tempo a amostra j& atingiu o ponto maximo de inchamento, chamado de
razdo de inchamento no equilibrio ou ESR (Abreviatura do nome em inglés Equilibrium
Swelling Ratio). A Figura 5.45 mostra o ESR das composicdes estudadas para os dois
métodos de extracdo de gelo estudados. Percebe-se que o tratamento utilizado para a extracéo
do gelo ndo afetou significativamente a razdo de inchamento no equilibrio das amostras,
assim como o entrecruzante utilizado que ndo apresentou uma influéncia muito grande nas
caracteristicas de inchamento dos criogéis. Neste caso, o fator mais importante foi a
composigdo quimica do criogel. A presenca do comondmero acrilico na estrutura permitiu a
obtencdo de um ESR maior nas condigdes estudadas quando comparada com as amostras sem
comonomero acrilico. Ndo ha diferenca significativa entre os valores obtidos para as amostras
com MA ou AA em sua composic¢do, sendo que o valor de ESR variou entre 8 e 10 para estes.
Ja para os homopolimeros de DMAEMA (Amostras DT e DM, que ndo contam com o

comonomero acrilico em sua composicao) apresentaram valores de ESR na faixa de 4,4 a 6.
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Figura 5.45. ESR das amostras liofilizadas e descongeladas apds 24 horas de imersdo em PBS a 37°C.

Zhai et al. (2004) sintetizou hidrogéis compostos por DMAEMA e AA em diversas
proporcdes e obteve valores de ESR ao redor de 6 para amostras com razdo 50/50
DMAEMA/AA e a redor de 12 para a amostra com razdo 70/30 DMAEMA/AA. Vale
ressaltar que tais valores foram obtidos para pH 7,4 e temperatura de 25°C, ao invés de 37°C
como os obtidos nesta tese. Ainda assim, pode-se inferir que os valores obtidos neste trabalho
sdo similares com os encontrados na literatura.

Apesar de toda a caracterizagdo e de todos os resultados obtidos neste estudo, o
sistema foi abandonado devido a falta de reprodutibilidade dos resultados encontrados. O
sistema composto por AA ou MA e DMAEMA ¢é muito instavel e ndo foi possivel preparar

novas amostras para estudo.
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5.3.2 Sistema HEMA/DMAEMA

Nesta etapa do trabalho optou-se pelo uso de um novo sistema polimérico, visto que o
sistema utilizado anteriormente (DMAEMA e um 4&cido acrilico) se mostrava pouco
reprodutivel. O novo sistema é composto pelo polimero base do sistema anterior, o
DMAEMA e o Hidroxietil Metacrilato (HEMA). O HEMA é um polimero muito utilizado na
indGstria de biomateriais e é dotado de uma grande estabilidade quimica, além disso,
copolimeros HEMA/DMAEMA j& foram extensivamente estudados na literatura (BRAHIM
et al., 2003a; BRAHIM et al., 2003b; KROUPOVA et al., 2006; YOU; AUGUSTE, 2010;
WEN; STEVENSON, 1993) sendo esta a razao para a escolha deste novo sistema polimérico.
Por ter permitido a obtencdo de criogéis mais porosos e com bons valores de taxa de
inchamento no equilibrio, escolheu-se 0 TEGMA como agente entrecruzante. As proporcoes
de agente entrecruzante, catalisador e iniciante foram mantidas iguais as do estudo anterior,
no entanto a concentracdo de mondmeros foi reduzida de 15 para 10%, visando gerar criogéis
com maior porosidade e estruturas altamente interconectadas. O tratamento escolhido para a
extracdo de gelo nesta etapa do trabalho foi a liofilizagdo, devido aos melhores resultados
obtidos em termos de microestrutura e de porosidade.

Além disso, no intuito de melhorar as propriedades mecénicas e a viabilidade celular
dos criogéis, adicionou-se a fase cerdmica a-fosfato tricalcio no teor de 5% em relagdo a
quantidade de mondmero utilizada. O a-TCP utilizado nesta etapa do trabalho foi sintetizado
conforme descrito nos capitulos anteriores deste trabalho.

Visando-se avaliar as caracteristicas estruturais dos criogéis sintetizados a partir do
sistema HEMA/DMAEMA utilizou-se a técnica de espectroscopia de Infravermelho por
Reflectancia Total Atenuada. Os graficos obtidos para as amostras contendo 25, 50 e 75% de

HEMA em sua composic¢éo sdo mostrados abaixo na Figura 5.46.
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Figura 5.46. Espectros de Espectroscopia de Infravermelho por Reflectancia Total Atenuada das
amostras contendo 25, 50 e 75% de HEMA em sua composicao.

Nota-se uma grande similaridade entre os espectros das diferentes composigoes,
entretanto, amostras com maior teor de DMAEMA em sua composigdo (por exemplo, a
amostra 25%HEMA possui 75% de DMAEMA) mostram um aumento na intensidade dos
picos relacionados a vibragéo de estiramento do grupo metil ao redor de 2940 cm™ e nos picos
correspondentes as ligagbes N — C — H do grupo dimetilamino presente no DMAEMA (-
N(CHs),) em 2819 e 2767 cm™ (ROY et al., 2008). Visto que a Unica diferenca estrutural
entre 0o HEMA e 0o DMAEMA ¢é a presenga do grupo dimetilamino (-N(CHz)2) 0s outros picos
presentes nos espectrogramas sao iguais aos correspondentes ao DMAEMA indicados nos
gréficos das figuras 5.32 e 5.33 e ja foram discutidos no capitulo anterior.

A fim de se verificar a interacdo entre a fase ceramica e a polimérica dos polimeros
sintetizados, se utilizou a técnica de Espectroscopia de Infravermelho com transformada de
Fourrier, ja que os espectros obtidos pela técnica de Espectroscopia de Infravermelho por

Reflectancia Total Atenuada ndo apresentaram resolucdo suficiente para diferenciar a
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influéncia da adicdo da fase ceramica na estrutura dos criogeéis sintetizados. Os espectros
obtidos por Espectroscopia de Infravermelho com transformada de Fourrier da amostra
contendo 75% de HEMA com e sem a adi¢do de 5% de a-TCP sdo mostrados no grafico da
Figura 5.47.
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Figura 5.47. Espectros de Espectroscopia de Infravermelho com Transformada de Fourrier das
amostras contendo 75% de HEMA com e sem a adic¢éo de 5% de a-TCP.

A presenca da fase ceramica promoveu a presenca de um pico ao redor de 1664 cm™ e
outro ao redor de 1524 cm™, assim como um aumento na intensidade da banda entre estes dois
picos. Estes picos podem corresponder a interacfes de ordem eletroestatica do fosfato
tricalcico com os elétrons livres presentes na carbonila (ligagio C=0) do DMAEMA. A
presenca de tal banda permite inferir que ha alguma interacéo entre a fase ceramica e a fase
polimérica.

Apo6s o processo de liofilizagdo dos criogéis, realizou-se o processo de limpeza dos

criogéis para a retirada do mondmero residual e de cadeias lineares ndo entrecruzadas. O
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grafico da Figura 5.48 mostra os resultados de perda de massa ap6s a lavagem dos polimeros
sintetizados com o sistema HEMA/DMAEMA.
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Figura 5.48. Percentual de massa perdida apds limpeza dos criogéis sintetizados variando-se o teor de
HEMA utilizado e com e sem a adicdo da fase ceramica a-TCP.

Os valores de perda de massa mostrados no grafico da Figura 5.48 para o sistema
HEMA/DMAEMA utilizando o processo de liofilizagdo para a extragédo do gelo (entre 3,9 e
8,9%) quando comparados com os resultados do gréafico da Figura 5.36, que mostra os valores
de perda de massa para o sistema polimérico composto por DMAEMA e um &cido acrilico se
mostram muito menores do que os obtidos para 0 mesmo processo de extragdo do gelo (14,6 e
22,5%) e se mostram em uma faixa um pouco acima da obtida com o processo de
derretimento para a extragdo do gelo (3,2 e 5,8%).

Maiores teores de HEMA levam a maiores valores de perda de massa, 0 que pode
indicar que neste sistema e nestas condi¢des de sintese, 0 monémero DMAEMA esta obtendo
uma maior taxa de conversdo de polimerizacdo do que o monémero HEMA. Outro fato a ser
destacado é que a adigdo da fase ceramica a-TCP levou a um aumento do valor de massa
perdida em todas as composi¢des, 0 que pode ser explicado pela utilizacdo de uma solugédo
aquosa contendo 1% de gelatina ao invés de agua destilada e deionizada. A gelatina foi
adicionada a suspensdo visando aumentar a viscosidade do meio e melhorar a dispersdo das
particulas ceramicas evitando a decantacdo destas. A gelatina pode ndo estar interagindo com

0os mondmeros e estar sendo retirada durante o processo de lavagem dos criogéis. Dessa
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forma, pode-se esperar um aumento da porosidade das amostras contendo gelatina e a-fosfato
tricalcico, pois esta estaria agindo de agente porogénico, por se fazer presente na estrutura
fisica do polimero recém formado durante o processo de criogelagdo e se retirar apés o

processo de lavagem.
A densidade aparente apds a lavagem dos criogéis sintetizados é mostrada na Figura

5.49.
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Figura 5.49. Densidade aparente ap6s limpeza dos criogéis sintetizados variando-se o teor de HEMA
utilizado e com e sem a adicdo da fase cerdmica a-TCP.

Os menores valores absolutos de densidade aparente foram obtidos para as amostras
contendo 25% de HEMA, 0,31 g/cm3 para as amostras sem a adigé@o da fase ceramica e 0,26
g/cm® para as amostras contendo 5% de o-TCP. As amostras contendo 75% de HEMA
apresentaram valores de 0,38 g/cm3 sem fase ceramica e 0,27 g/cm3 com fase ceramica,
valores um pouco maiores do que os obtidos para as amostras contendo 25% de HEMA. As
amostras de composi¢cdo 50/50 HEMA/DMAEMA obtiveram os maiores resultados de
densidade (0,45 e 0,42 g/cm® sem e com a adicéo da fase ceramica, respectivamente). Como
esperado pelos resultados de perda de massa, a adi¢do de gelatina promoveu uma diminuigdo
na densidade aparente das amostras sintetizadas. O que é resultado da remogdo deste
componente ap6s o processo de lavagem.

A porosidade das composigdes sintetizada sem e com a adigdo de 5% da fase ceramica

a-TCP é mostrada no gréfico da Figura 5.50.
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Figura 5.50. Porosidade aparente dos criogéis sintetizados variando-se o teor de HEMA utilizado e
com e sem a adi¢do da fase ceramica a-TCP.

Uma porosidade méaxima de 75,2% pode ser observada para a composi¢do 25%
HEMA contendo 5% de o-TCP. Este valor ndo é significativo quando comparado com a
porosidade obtido pela amostra 75% de HEMA contendo 5% de a-TCP (73,4%). A adicdo da
fase ceramica e da gelatina aumentou a porosidade de todas as composicdes de
HEMA/DMAEMA estudadas, conforme os resultados mostrados no grafico da Figura 5.46
que mostra a densidade aparente dos criogéis sintetizados. O aumento da porosidade,
conforme j& dito, pode estar relacionado com a adigdo da gelatina que forma espagos entre as
particulas ceramicas e a matriz polimérica. Jain et al. (2009) sintetizaram criogéis utilizando o
sistema PAN (Poli Acrilonitrila) e gelatina em diversas propor¢des, utilizando dois agentes
entrecruzantes: MBAM para promover ligagdes com o mondmero acrilonitrila através de
polimerizagdo via radical livre e glutaraldeido um entrecruzante catidnico para promover
ligagbes com as cadeias das moléculas de gelatina. Glutaraldeido também foi utilizado como
agente entrecruzante nos criogéis de gelatina com um pequeno teor de fibrogenio sintetizados
por Dainiak et al. (2010). Tal informagdo nos permite inferir que a gelatina presente nos
criogéis sintetizados no sistema HEMA/DMAEMA ndo esta entrecruzada, estando assim na
forma de cadeias lineares que sdo retiradas durante o processo de limpeza dos criogéis
sintetizados.

Quanto a porosidade aparente, os valores obtidos neste trabalho estdo proximos aos
80% de porosidade encontrados por He et al. (2007) para o sistema polimérico

Acrilamida/Alil Glicidil Eter (AAM/AGE) e um pouco menores, apesar de ser um valor nio
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significativo, do que o valor de 84,8% obtido por Yun et al. (2007) em criogéis utilizando o
mondmero Acrilamida enxertado com DMAEMA. Entretanto, os valores de porosidade
obtidos neste trabalho s&o estatisticamente inferiores aos 89% obtidos com o sistema HEMA e
Poli Etileno Glicol Diacrilato (PEGDA) sintetizados por Savina et al. (2009) e aos criogéis de
gelatina com pequenos teores de fibrogenio sintetizados por Dainiak et al. (2010). Assim
mesmo, a faixa de porosidade obtida neste trabalho pode ser considerada satisfatoria para o
emprego dos materiais sintetizados como scaffolds para aplicagdes em engenharia de tecidos.
As Figuras 5.51 a 5.53 mostram micrografias obtidas por Microscopia Eletrénica de

Varredura dos cortes transversais dos criogéis preparados para cada composi¢do com e sem a

adicdo do fosfato tricélcico.
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Figura 5.51. Morfologia e distribuicdo de tamanho de poros (DTP) para os criogéis sintetizados de
composicdo 25%HEMA com e sem a adigdo da carga cerdmica (a) MEV da amostra 25%HEMA, (b)
MEV da amostra 25%HEMA + TCP, (c) DTP da amostra 25%HEMA, (d) DTP da amostra
25%HEMA + TCP.
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Figura 5.52. Morfologia e distribuicdo de tamanho de poros (DTP) para os criogéis sintetizados de
composicdo 50%HEMA com e sem a adi¢do da carga cerdmica (a) MEV da amostra 50%HEMA, (b)

MEV da amostra 50%HEMA + TCP, (c) DTP da amostra 50%HEMA, (d) DTP da amostra
50%HEMA + TCP.
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Figura 5.53. Morfologia e distribuicdo de tamanho de poros (DTP) para os criogéis sintetizados de
composicdo 75%HEMA com e sem a adi¢do da carga cerdmica (a) MEV da amostra 75%HEMA, (b)
MEV da amostra 75%HEMA + TCP, (c) DTP da amostra 75%HEMA, (d) DTP da amostra
75%HEMA + TCP.

Analisando-se as micrografias obtidas por MEV, percebe-se que a composigdo
mostrou forte influéncia sobre a morfologia dos poros. Amostras com menores teores de
HEMA e maiores teores de DMAEMA (25%HEMA e 25%HEMA + TCP), mostrados na
Figura 5.51 (a) e (b), apresentaram poros de formato esférico, enquanto que as amostras
contendo maiores teores de HEMA (75%HEMA e 75%HEMA + TCP), mostrados na Figura
5.53 (a) e (b), apresentaram poros com formato alongado e lamelar. Uma possivel explicagdo
para este fato pode estar no fato de 0 DMAEMA possuir carater anfiofilico, o que significa
que ele possui em sua cadeia elementos com cargas positivas (grupo dimetilamino) e cargas
negativas (grupo carboxil) (ZHAI et al., 2004). A interacdo entre as cargas positivas e

negativas da cadeia do DMAEMA podem fazer com que durante o processo de criogelacdo o
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mondmero interaja com a agua de maneira a formar cristais de gelo de formato esférico, em
fendmeno similar a formac&o das bolhas de sabdo, onde ocorreria a formacdo de micelas. Por
outro lado, 0 HEMA que possui cargas negativas em sua estrutura providas tanto pelo grupo
carboxil quanto pelo grupo hidroxil, ou seja, € um monémero de carater anidnico
(ROZENBERG, 2007), logo, pode interagir de maneira diferente com as moléculas de agua
durante o processo de criogelacéo, de maneira a formar pequenas camadas de gelo e camadas
de mondémero, formando cristais de gelo com estrutura alongada e lamelar.

Nas Figuras 5.51 a 5.53 (c) e (d) se mostram os graficos de distribuicdo de tamanho de
poros, calculados utilizando-se as micrografias mostradas nas Figuras 5.51 a 5.53 (a) e (b),
junto com outras micrografias das mesmas amostras para fechar o nimero minimo de 50
poros por amostra, utilizando-se o software Image Tool.

Percebe-se que independente da composicdo, a adicdo de gelatina e de a-TCP,
permitiu a obtencdo de uma distribuicdo de tamanho de poros mais larga do que as obtidas
para as amostras contendo apenas o sistema monomérico HEMA/DMAEMA. Dentre as
composicdes estudadas, as amostras de composi¢do 25%HEMA com e sem a adi¢do de o-
fosfato tricalcico foram as que apresentaram as distribui¢cdes de tamanho de poros mais largas
(Figura 5.51c e Figura 5.51 d), fato possivelmente explicado pela diferente forma de interagdo
dos mondmeros utilizados com a agua.

Dentre as amostras sem gelatina e a-fosfato tricalcico em sua composicdo, as amostras
com 25 e 75% de HEMA (Figuras 5.51 (c) e 5.53 (c)) em suas composi¢des mostraram poros
de até 900 um, enquanto que a composicdo 50%HEMA (Figura 5.52 (c)) apresentou poros de
tamanho maximo de até 500 pm. Apesar de no gréafico da Figura 5.51 (c), o qual mostra a
distribuicéo de tamanho de poros da amostra 25%HEMA, o tamanho mais freqtiente (tamanho
modal) estar na faixa entre 100 e 199 ym, o percentual de poros na faixa entre 100 e 299 ym
corresponde a 50% dos poros da amostra, enquanto que para a amostra 75%HEMA, que é
mostrada na Figura 5.53 (¢) o tamanho modal esta na faixa entre 200 e 299 um, porém 80%
dos poros estéo na faixa entre 100 e 399 um de didmetro, o que indica uma DTP mais estreita
para esta amostra.

Para as amostras contendo gelatina e o a-fosfato tricalcico em sua composicao, o
comportamento da distribuicdo de tamanho de poros foi semelhante, o que indica que nédo
somente a presenca de gelatina influiu na DTP, mas também a natureza do monémero, que
poderia ser anfifilico (DMAEMA) ou aniénico (HEMA). A amostra com 25% de HEMA,

Figura 5.51(d), em sua composicéo obteve poros de até 1100 um, enquanto que a composi¢do
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50%HEMA, Figura 5.52 (d), apresentou poros de tamanho maximo de até 1000 um, ja a
composicdo contendo 75% de HEMA, Figura 5.53 (d), em sua composi¢do mostrou poros de
até 900 um.

A amostra contendo 25%HEMA+TCP, cujo grafico de DTP é mostrado na Figura 5.51
(d), apesar de apresentar tamanho modal na faixa entre 100 e 199 um, 66% dos poros se
encontram entre 100 e 599 um de didmetro. J& para a amostra 75%HEMA + TCP, cujo
grafico de DTP é mostrado na Figura 5.53 (d), o tamanho modal é maior do que o da amostra
anterior, estando na faixa entre 300 e 499 um, porém 87,5% dos poros estdo concentrados na
faixa entre 100 e 599 um. Tal valor é superior ao da amostra 25%HEMA+TCP para a mesma
faixa de diametro.

A Tabela 5.17 mostra o tamanho médio de poros, medido pelo software Image Tool.

Tabela 5.17. Tamanho médio de poros e tamanho modal para cada composicao estudada.

Tamanho M édio Desvio Padrdao Tamanho Modal

0,
#HEMA  de poros (um) (nm) (nm)
25 305 168 100-199
25+TCP 481 312 100-199
50 139 68 100-199
50+TCP 393 193 400-499
75 235 129 200-299
75+TCP 432 164 300-199

No que tange ao tamanho de poros, relacionando os graficos de distribuicdo de
tamanho de poros da Figuras 5.51 a 5.53 (c) e (d) com os resultados da Tabela 5.17, percebe-
se que mesmo que o tamanho modal das amostras de composi¢do 25%HEMA e 25%HEMA +
TCP seja muito menor do que o das outras, com exce¢do da amostra 50%HEMA que
apresenta 0 mesmo tamanho modal médio, estas composi¢des obtiveram os maiores tamanhos
médios de poros em suas categorias (sem e com a adicdo de gelatina e a-TCP,
respectivamente).

O fato acima pode ser explicado pela maior distribuigdo de tamanho de poros destas
amostras, de maneira que uma quantidade maior de poros de tamanho maior levou a um valor
médio de tamanho de poros maior.

Na literatura, Yilmaz et al. (2009) sintetizaram criogéis baseados no sistema de
mondmeros HEMA e MATrp (N-Metacriol-L-triptofano) e obteve poros na faixa de 60 — 100
um. Valor muito menor do que os valores obtidos neste trabalho com o sistema
HEMA/DMAEMA e HEMA/DMAEMA/Gelatina/a-TCP. Criogéis a partir de outros sistemas
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monoméricos foram sintetizados via criopolimerizacdo, como Dimetilacrilamida e Poli
Etileno Glicol Diacrilato (DMAAM/PEGDA) (KIRSEBOM et al., 2009), Poliacrilamida e
Alil Glicidil Eter (AAM/AGE) (PLIEVA et al., 2004; YAO et al., 2006; HE et al., 2007),
porém também ndo obtiveram tamanhos médios de poros superiores a 100 ym. Ja criogéis
sintetizados a partir de PAN e gelatina obtiveram poros de até 200 um (JAIN et al., 2009),
enquanto criogéis de gelatina com pequenos teores de fibronogenio alcangaram poros de até
160 um (DAINIAK et al., 2010). O tamanho de poros minimo necessario para promover o
crescimento de tecido dsseo é entre 100 e 200 um (KARAGEORGIU; KAPLAN, 2005),
porém em estruturas com macroporos interconectados de tamanho entre 300 e 500 um h& um
aumento na taxa de difusdo de nutrientes para e desde o centro do arcabouco em pecas de
maior volume (HUTMACHER, 2000).

Os valores de porosidade obtidos neste trabalho sdo muito superiores aos obtidos nos
trabalhos encontrados na literatura com outros sistemas monomeéricos e se aproximam dos
valores citados por Hutmacher (2000). O tamanho de poros dos criogéis obtidos neste
trabalho os credencia fortemente para sua utilizagdo em engenharia de tecidos, mais
especificamente como substitutos 6sseos.

A Figura 5.54 destaca a diferenca microestrutural das amostras 75% HEMA sem e
com a adicdo de gelatina e a-TCP. Enquanto a amostra 75%HEMA possui as paredes entre 0s
poros finas e densas, a amostra 75HDT possui paredes mais largas e mais porosas, sendo que
as paredes sdo constituidas por poros laminares pequenos. A elei¢do destas amostras se deu
por que nas amostras destas composigdes se podia ver a diferenca mais claramente. Na
literatura, Yu e Gu (2009) sintetizaram fibras de blendas de Poliacrilonitrila (PAN) e gelatina
em diversas proporgdes entre os dois reagentes. Os autores perceberam que maiores teores de
gelatina levaram a obtencédo de fibras mais porosas e com superficie irregular, enquanto que
maiores teores de PAN levaram a obtencdo de fibras com superficie mais lisa. Além disso,
como ndo se utilizou nenhum tipo de agente entrecruzante para a gelatina, acredita-se que esta
foi solubilizada da estrutura do polimero apds o processo de limpeza, dando lugar a uma

estrutura porosa e agindo como agente porogénico.
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Figura 5.54. Micrografias obtidas por MEV dos criogéis de composicdo (a) 75%HEMA e (b)
75%HEMA + TCP.

No intuito de se verificar a incorporacdo da fase cerdmica a matriz polimérica dos

criogéis do sistema HEMA/DMAEMA, utilizou-se a andlise de Espectroscopia de Energia
Dispersiva de Raios X (EDX), que é mostrada na Figura 5.55.
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Figura 5.55. Espectroscopia de Energia Dispersiva de Raios X (EDX) da amostra 75%HEMA + TCP.



A presenca de o-TCP pode ser vista na matriz polimérica de HEMA/DMAEMA,
representada pelos picos assinalados em 2,0 e 3,75 eV, energias que correspondem ao fosforo
(P) e ao célcio (Ca), respectivamente. A razdo Calcio/Fosforo calculada por esta técnica é de
1,54, valor proximo ao tedrico do a-TCP (1,50). De acordo com esta analise o teor de TCP
realmente incorporado no criogel foi de 3,6%, valor proximo as 5% de que TCP foram
adicionados a solugdo monomeérica. Isto significa que uma pequena quantidade de particulas
ceramicas ndo se incorporou aos criogeis, sendo retirados da matriz polimérica durante o
processo de lavagem. Outra hipdtese é que estas ficaram depositadas no fundo dos
criopolimeros. Uma terceira hipGtese é que algumas das particulas ndo foram detectadas por
esta técnica devido & grande &rea superficial dos poros presentes em todas as composi¢des
sintetizadas de criogéis.

Difragdo de raios X (XRD) foi usada para confirmar se o a-fosfato tricélcico,
incorporado aos criogéis em algum momento durante a sintese reagiu com a agua utilizada
como solvente formando hidroxiapatita (HA). O difratograma mostrado na Figura 5.56 mostra
um pico largo amorfo, correspondente a parte polimérica do criogel e também mostra picos
intensos correspondentes a fase a-TCP. Este fato significa que o fosfato tricalcico ndo se
converte em hidroxiapatita durante a sintese dos criogéis. Provavelmente por que 0s
polimeros DMAEMA e HEMA sd@o mais hidrofilicos que o a-TCP, de tal forma que a agua

que penetra a rede do hidrogel interage preferencialmente com a matéria organica.
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Figura 5.56. Difratograma obtido pela técnica de Difragdo de Raios X do criogel de composicdo
50HEMA+TCP.

A influéncia da composicdo e do TCP incorporado ao polimero na estabilidade térmica
foi avaliada por Analise Termogravimétrica (TGA) e é mostrado na Figura 5.57. A
composicao demonstra uma forte influéncia no comportamento térmico. Com o aumento da
quantidade de DMAEMA ¢é possivel notar uma perda de massa mais acentuada no primeiro
pico, que correspondente as cadeias laterais do copolimero. O que ocorre pelo fato de o
DMAEMA possuir em sua estrutura cadeias laterais mais longas que o HEMA (um grupo
dimetilamino etil, contra um hidroxi etil).
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Figura 5.57. Analise termogravimétrica dos criogés sintetizados.

Nas amostras 25%HEMA e 50%HEMA a decomposicdo térmica do primeiro pico
acontece em duas etapas, sendo a primeira correspondente a degradagdo do grupo amino do
DMAEMA (ROY et al., 2007) e a segunda, ao resto da cadeia lateral do DMAEMA e da
cadeia lateral do HEMA. O homopolimero do DMAEMA sintetizado por polimerizacéo via
RAFT (Reversible addition-fragmentation chain Transfer — Transferéncia de cadeias por
adicao-fragmentacgdo reversivel) apresenta degradacdo em 3 etapas (ROY et al., 2007), sendo
a primeira a ~167°C, a segunda ao redor de 306°C e a Ultima, que corresponde a cadeia
principal, ao redor de 403°C. Ja o homopolimero do HEMA se decompfe em duas etapas,
sendo a primeira ao redor de 300°C (ZHOU et al., 2009; TOMIC et al., 2010), correspondente
a degradacéo da cadeia lateral deste polimero. Nos copolimeros sintetizados neste trabalho, o
primeiro pico de decomposicao, que corresponderia ao grupo amino do DMAEMA decompde
a 275°C e 254°C para as amostras 25%HEMA e 50%HEMA, respectivamente, valor muito
superior ao citado por Roy et al. (2007) na literatura. Dessa forma pode-se deduzir que as
cadeias dos dois mondmeros presentes nos criogéis interagem, melhorando as propriedades
térmicas finais.

A Tabela 5.18 mostra resumidamente, para cada composicdo estudada, a temperatura

de decomposicao apresentadas na derivada da curva termogravimétrica, o percentual de massa
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perdida e o percentual da massa residual obtids pela técnica de analise termogravimétrica

diferencial (TGA).

Tabela 5.18. Resumo dos dados obtidos por TGA.

DTA TG |
Amostra Temperatura| Temperatura | Perdamassa | Perdamassa | Residuo
Regido | (°C) | Regido Il (°C) | Regido| (%) |Regidoll (%) | (%)
25%HEMA 275,1/304,9 423,3 19,59/ 18,67 53,3 7,3
25%HEMA +
TCP 283,1 4211 36,28 51,7 10,4
50%HEMA 254,1/278,5 4249 12,7/19,4 59,4 6,1
50%HEMA +
TCP 258,9 424,1 30,8 56,9 10,4
5% HEMA 267,2 427,4 20,48 72,4 4,8
TS%HEMA +
TCP 266,4 425,5 23,12 65,7 9,2

Para as mesmas propor¢des e com a adicdio de 5% de a-TCP (amostras
25%HEMA+TCP e 50%HEMA+TCP), a decomposi¢do dos grupos laterais ocorre em apenas
uma etapa e em valor de temperatura intermediério entre os dois picos presentes nas amostras
25%HEMA e 50%HEMA. Esse fato mostra, que o a-TCP incorporado aos criogéis como
carga, parece interagir com os grupos laterais das cadeias poliméricas e visto que este fato é
mais pronunciado nas amostras contendo maiores teores de DMAEMA pode-se inferir que a
interagdo das cargas cerdmicas se d4 mais fortemente com o grupo dimetilamino.

Nas amostras 75%HEMA e 75%HEMA + TCP a decomposicdo dos grupos laterais
ocorre ao redor de 267°C em uma Unica etapa, indicando interacdo entre os grupos laterais do
HEMA (predominante) com os do DMAEMA (em menor quantidade). Nestas amostras a
presenca da fase cerdmica ndo alterou significativamente o comportamento térmico dos
criogéis, o que indica que a interagdo do a-TCP se d4 mais fortemente para as amostras com
maiores teores de DMAEMA.

No que tange & temperatura, para maiores teores de HEMA a decomposi¢do dos
grupos laterais inicia a temperaturas mais baixas. Entretanto, o0 comportamento oposto é visto
na decomposicéo da cadeia principal.

A diferenga de massa entre as amostras de mesma composicdo carregadas e ndo
carregadas com a fase cerdmica, correspondem ao teor de a-TCP incorporado aos criogéis.

Tal resultado ajuda a confirmar a incorporacéo da fase ceramica nos compostos poliméricos.
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O inchamento pode ser considerado como uma técnica barata e simples para se
caracterizar um polimero (YARIMKAYA; BASAN, 2007). O equilibrio de inchamento da
rede interpenetrada de um hidrogel é determinado pelo balanco de trés forgas primérias: (1) A
retracdo elastica da rede; (2) a pressdo osmotica da rede, resultado dos grupos idnicos do meio
ao redor dos grupos contendo cargas idnicas da cadeia polimérica; (3) A energia livre de
mistura das redes poliméricas com o solvente (ZHAI et al., 2004). Quando estes parametros se
encontram em estado de equilibrio, o equilibrio de inchamento é alcancado. O quociente de
inchamento no equilibrio (ESR — Equilibrium Swelling Rate) é calculado a partir da Equacéo
4.10.

A Figura 5.58 mostra o valor do quociente de equilibrio de inchamento (ESR -
Equilibrium Swelling Rate), em uma solucéo fosfato - salina (PBS — Phosphate Buffer Saline)

de pH 7,4 e a 37°C, simulando as condi¢des de implante no corpo humano.
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B I, I OHD +TCF

HH

HH

24 a0 74
“HEMA

Figura 5.58. Quociente de Equilibrio de Inchamento (ESR) dos criogéis sintetizados em funcédo do teor
de HEMA sem e com a adigdo de gelatina e da fase cerdmica a-TCP solugdo de PBS com pH 7,4 a
37°C.

Nota-se que quanto maior a propor¢do de DMAEMA na composi¢do das amostras
sintetizadas, maior o quociente de equilibrio de inchamento da amostra. As amostras contendo
75% de DMAEMA em sua composicdo (25%HEMA) obtiveram um ESR ao redor de 6 para

as condigdes simulando o corpo humano, enquanto que as amostras contendo 25% de

DMAEMA em sua composicao (75%HEMA) obtiveram um ESR ao redor de 3,5 nas mesmas
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condigdes. O ESR das composicdes contendo 95% de DMAEMA e 5% de Acido Acrilico ou
Acido Metacrilico, mostrado na Figura 5.45 apresentaram um quociente de equilibrio de
inchamento entre 8 e 10 para as mesmas condi¢des de pH e temperatura. 1sso vai de encontro
com o fato de que o DMAEMA possui uma maior capacidade de inchamento do que o
HEMA. Tal fato se deve a maior quantidade de grupos protonados (grupo amino) presentes
nas amostras com maiores teores de DMAEMA.

Resultado similar foi obtido por You e Auguste (2008) em trabalho publicado sobre a
sintese de nanoparticulas baseadas no sistema HEMA/DMAEMA, no qual os autores
perceberam um aumento no didmetro das nanoparticulas quando se aumentou a proporcao de
DMAEMA na composi¢do de 5% para 10%. A insercdo de gelatina e a-fosfato tricélcico ndo
demonstraram nenhuma influéncia visivel no quociente de equilibrio de inchamento dos
criogéis sintetizados.

Apenas como fato ilustrativo, um ESR de 6 corresponde a um aumento de 500% na
massa do criogel, o que significa que se um criogel possui massa de 100 gramas é capaz de
absorver 500 gramas de agua, o que significa que quando atingido o equilibrio de inchamento
o criogel pesara 600 gramas.

A Figura 5.59 mostra a influéncia da adicdo de gelatina e a-TCP na cinética de

inchamento dos criogéis sintetizados.
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Figura 5.59. Influéncia da adicdo de gelatina e de a-TCP no Quociente de Equilibrio de Inchamento
(ESR) em funcdo do tempo de imersdo em solucdo de PBS com pH 7,4 a 37°C nas amostras de
composicdo (a) 25%HEMA, (b) 50%HEMA, (c) 75%HEMA.

Visto que o processo de inchamento de um hidrogel se da por difusdo das moléculas
do liquido, alguns fatores como concentragdo total de mondmeros, densidade de
entrecruzamentos na cadeia e espessura das paredes dos poros sdo importantes (JAIN et al.,
2009). Assim é de se esperar que a porosidade exerca um papel importante na cinética de
difusdo dos criogéis visto que estes, por possuirem poros grandes e interconectados, permitem
o transporte mais rapido das moléculas do solvente através das paredes finas entre os poros. A
cinética também foi influenciada pela composicéo dos criogéis, pois as amostras contendo
maior teor de DMAEMA em sua composi¢do (75%HEMA e 75%HEMA + TCP)
apresentaram uma maior taxa de inchamento quando comparadas com as amostras com maior
teor de HEMA. Fato que também pode ser explicado pela maior presenca de grupos
protonados nas amostras contendo maiores teores de DMAEMA (YOU; AUGUSTE, 2008).

Um dos parametros mais importantes que caracteriza a estrutura de um hidrogel
entrecruzado é o peso molecular entre ligagOes entrecruzadas, M. (YARIMKAYA; BASAN,
2007). Tal propriedade determina o quanto as cadeias da rede polimérica podem expandir
para acomodar as moléculas do solvente. Um polimero com um alto valor de Mc é capaz de
inchar e obter um maior ESR do que um polimero com um valor baixo de Mc
(YARIMKAYA; BASAN, 2007). O valor médio de peso molecular entre ligagdes
entrecruzadas pode ser expresso pela equagdo de Flory — Rehner (PEPPAS; PEPPAS, 1991;
UZUN et al.; 2003, LIN; METTERS, 2006, YARIMKAYA; BASAN, 2007). A equacao

supracitada foi mostrada na Equacgdo 4.11. J& a fracdo volumétrica do polimero inchado, um
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dos parametros necessarios para a obtencdo do peso molecular entre ligacdoes entercruzadas
foi calculada a partir da Equagao 4.12.

Outro pardmetro significante para a caracterizagcdo de polimeros entrecruzados € a
densidade de ligagdes entrecruzadas, Vy, que pode ser calculada relacionando-se o peso
molecular entre ligagdes entrecruzadas e os utilizando-se a Equagdo 4.15 (GARLAND et al.,
2011).

O Tamanho da rede, &, € um termo que descreve o espa¢o disponivel para o transporte
de soluto entre a rede polimérica, também é um pardmetro importante para a analise de
polimeros entrecruzados e é calculado de acordo com a Equacéo 4.13 (UZUN et al., 2003).

A Tabela 5.19 mostra em resumo as propriedades estruturais, densidade de
entrecruzamento e tamanho da rede, calculados com a utilizagdo nas Equacdes 4.11 a 4.17,

para todas as composigdes sintetizadas neste estudo.

Tabela 5.19. Parametros da rede polimérica determinados através do estudo do inchamento

dos criogéis.
M, M, v, &  Ggs
HEMA (%) (mo)  (g/mol) (mollemx10%) (nm)  (KPa)
25 6560 150, 0,87 846 464
25+TCP 6220  150,4 1,04 776 472
50 2900 1437 2.9 310 120,0
50+TCP 3150 1437 2.00 344 978
75 1530  136,9 3.79 137 2654
75+TCP 1450  136,9 4,32 129 2673

Como visto na Tabela 5.19, os valores de peso molecular entre ligacGes entrecruzadas,
M, sdo maiores para as composi¢cdes contendo maiores valores de DMAEMA em sua
composicdo. A composi¢do 25%HEMA obteve um M, de 6560 g/mol, enquanto que a
composicdo 75%HEMA obteve um valor de 1530 g/mol para este parametro. Em parte este
resultado pode ser explicado pelo fato de que as cadeias com maiores teores de DMAEMA
possuirem maior valor de M,, peso molecular da unidade repetitiva, como mostrado na Tabela
5.19 e calculado através da Equagdo 4.14. Por outro lado, os resultados levam a crer que o
agente entrecruzante utilizado forma ligacdes mais efetivamente com o0 HEMA do que com o
DMAEMA, de forma que as composi¢Ges contendo maiores teores de HEMA possuam uma
maior propor¢do de entrecruzamentos, o que resultaria em um menor peso molecular ente

ligagOes entrecruzadas.
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A adicdo de gelatina a composicdo dos criogéis ndo afetou significativamente a Mc,
indicando que nem a gelatina, nem a carga ceramica, o a-fosfato tricélcico, formam ligacdes
entrecruzadas com os monémeros. O peso molecular entre ligagdes entrecruzadas pode ser
considerado como o peso molecular médio das cadeias entre cada ligagédo entrecruzada. Dessa
forma, quanto maior o valor dessa propriedade, maior sera o valor do quociente de equilibrio
de inchamento, pois o hidrogel ter& um menor nimero de pontos de entrecruzamento de
ligaches para maiores teores de cadeia flexivel. Na literatura, Yarimkaya e Basan (2007)
estudaram os pardmetros da rede de copolimeros de hidroxietil metacrilato com acido acrilico
e acrilato de sodio (HEMA-co-AA-co-NaAc) e verificaram que para maiores valores de
inchamento, maior era o valor do peso molecular entre ligacGes entrecruzadas. Neste caso,
estudou-se a influéncia do pH, sendo que para pH 2,0 obteve-se um ESR de 1,5 e um Mc de
2667 g/mol, enquanto que para o pH 8,0 obteve-se um ESR de aproximadamente 5 e um Mc
de 209 g/mol. A mesma tendéncia foi seguida por hidrogéis compostos pelo monémero
DMAEMA e pequenas quantidades do agente entrecruzante Etileno Glicol Dimetilacrilato
(EGDMA), no qual o inchamento de 3380% (ESR de aproximadamente 33,8) levou a um
peso molecular entre ligacdes entrecruzadas de 10000 g/mol, enquanto que um inchamento
de 1296% (ESR igual a aproximadamente 14) correspondeu a um Mc de apenas 475 g/mol
(UZUN et al., 2003). O que indica que o peso molecular entre ligacdes entrecruzadas, além de
ser afetado pelo pH, também é influenciado pela composicédo, principalmente pelo teor de
agente entrecruzante utilizado na reacao de polimerizag&o.

O conhecimento da densidade de ligacOes entrecruzadas € um fator de grande
importancia na caracterizacdo de hidrogéis devido a seus efeitos nas propriedades fisicas e
mecanicas e em sua influéncia nas aplicacOes praticas (GARLAND et al., 2011). A densidade
de ligagBes entrecruzadas pode ser definida como a fracdo molar de unidades monoméricas
que sdo pontos de entrecruzamentos. A densidade de ligagdes entrecruzadas diminuiu com o
aumento do peso molecular entre ligagdes entrecruzadas, o que pode ser explicado pelo fato
de que o M. é inversamente proporcional a densidade de ligagGes entrecruzadas como mostra
a Equacdo 4.15. Logo, quanto maior o numero de ligagdes entrecruzadas maior o valor de V.
Por exemplo, a amostra 25%HEMA apresentou uma densidade de ligagGes entrecruzadas de
0,87x10%® mol/cm®; j4 a amostra 50%HEMA apresentou valor de densidade de ligagdes
entrecruzadas de 2,29x10%° mol/cm?, enquanto que a amostra 75%HEMA apresentou uma
densidade de ligacBes entrecruzadas de 3,79x10%° mol/cm®. O mesmo comportamento foi

verificado por Garland et al. (2011) para hidrogéis a base de poli(metil vinil éter — co — acido
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maleico) entrecruzado com poli(etileno glicol), o qual obteve V de 0,47 x10%° mol/cm®, para
composicdes cujo M, foi de 146000 g/mol enquanto que amostras cujo M, foi de 2630 g/mol
obteve Vy de 3,99x10® mol/cm®. Valores consideravelmente similares aos obtidos neste
trabalho para outro sistema polimerico. A adicdo de gelatina e carga cerdmica ndo afetou
consideravelmente o valor da densidade de entrecruzamentos o que é mais um indicio de que
a interacdo entre os grupos funcionais do DMAEMA e a carga dos ions do a-fosfato tricalcico
é baixa.

O tamanho de rede é outro fator importante para determinar as propriedades fisicas
dos hidrogéis como propriedades mecanicas, degradabilidade e a difusividade de moléculas,
no caso de portadores de farmacos C. Tal pardmetro foi calculado utilizando-se a Equacédo
4.16 e os resultados mostram que maiores teores de DMAEMA levam a maiores tamanhos de
rede. As amostras 25%HEMA e 25%HEMA + TCP apresentaram tamanho de rede de 84,6
nm e 77,6 nm, respectivamente, ja as amostras 50%HEMA e 50%HEMA + TCP
apresentaram tamanho de rede de 31 e 34,4 nm, respectivamente, enquanto que as amostras
75%HEMA e 75%HEMA + TCP apresentaram tamanho de rede de 13,7 nm e 12,9 nm,
respectivamente. De acordo com Lin et al. (2006), o tamanho de rede ¢ afetado por: (1) grau
de entrecruzamento do hidrogel; (2) estrutura quimica da composi¢cdo do monémero; e (3)
estimulos externos, como temperatura, pH e forca idnica. Assim, quanto maior a densidade de
ligagbes entrecruzadas, menor serd& o comprimento das cadeias livres (menor M), e
consequentemente, menor o tamanho dos espagos vazios que permitem o carregamento de
cargas e farmacos pelo polimero.

Para aplicagdes biomeédicas, o tamanho de rede tipico varia entre 5 e 100 nm, quando
inchadas. Esta faixa de tamanho é muito maior do que o tamanho da maioria dos farmacos e,
portanto, a difusdo desses farmacos ndo é afetada em hidrogéis no seu estado inchado.
Entretanto, a liberacdo de macromoléculas como peptideos, proteinas e oligonucleotideos
pode ser sustentada por hidrogéis em seu estado inchado devido ao seu significante raio
hidrodinamico (LIN; METTERS, 2006). No caso do sistema monomeérico utilizado nesta
etapa do trabalho, as amostras com maiores teores de HEMA possuem maior densidade de
ligagOes entrecruzadas, logo possuem um menor tamanho de rede. No entanto, as amostras
com maiores teores de DMAEMA, além de possuirem menor Vy, possuem cadeias laterais de
maior tamanho, o que também influencia no fato de tais amostras possuirem maior tamanho
de rede. O que nos permite supor que os criogéis contendo maiores teores de DMAEMA

seriam mais efetivos no carregamento de farmacos. Entretanto, apresentariam uma menor
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estabilidade quimica, pois por possuir maior espacamento entre as moléculas, permite que o
solvente agrida mais facilmente as ligagfes quimicas da cadeia, o que diminuiria o tempo de
degradacédo do implante.

Utilizando-se a Equacdo 4.17 calculou-se 0 modulo de elasticidade dos criogeéis a
partir do seu estado de inchamento (Tabela 5.18). Assim, como seria de se esperar, cadeias
mais livres e menos entrecruzadas, apresentaram menores valores de resisténcia elastica. As
amostras 25%HEMA e 25%HEMA + TCP apresentaram valores de G’ de 46,4 e 47,2 KPa,
respectivamente, enquanto que as amostras 75%HEMA e 75%HEMA + TCP apresentaram G’
de 265,4 e 267,3 KPa, respectivamente.

Apesar de possuir menores propriedades mecanicas, as amostras contendo maiores
teores de DMAEMA se mostraram mais interessantes para a utilizagdo do implante junto com
o farmaco.

O comportamento de inchamento/degradacéo das composic¢des estudadas apos 28 dias
de imersdo em PBS, simulando as condi¢des de implantacdo no corpo humano, é mostrado
nas Figuras 5.60 e 5.61.

Apobs 28 dias de imersdo em PBS, as amostras sem a-TCP em sua composicéo,
mostradas na Figura 5.60, ndo mostram nenhum sinal de degradacdo. Entretanto, a presencga
do o-TCP acelerou fortemente o processo de degradacdo das amostras de composi¢do
25%HEMA+TCP, mostrada na Figura 5.61, de maneira que as amostras perderam totalmente
a integridade mecénica apés somente 7 dias de imersdo. J& a amostra de composi¢do
50%HEMA+TCP comeca a demonstrar uma leve diminui¢do no ESR, além disso, a amostra
mostrar sinais de perda de integridade mecénica ap6s 7 dias de imersdo em PBS, enquanto
que a amostra 75%HEMA+TCP manteve o seu ESR constante e comecou a dar sinais de
perda de integridade mecénica ap6s 21 dias de imersdo. Como ja discutido anteriormente, o
tamanho de rede também influenciou fortemente a degradagdo das amostras com maiores
teores de DMAEMA.
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Figura 5.60. Variacdo do Quociente de Equilibrio de Inchamento (ESR) ap6s 28 dias de imersdo em
solucéo de PBS com pH 7,4 a 37°C para as amostras sem a-TCP em suas composicgoes.
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Figura 5.61. Variacdo do Quociente de Equilibrio de Inchamento (ESR) ap6s 28 dias de imersdo em
solucéo de PBS com pH 7,4 a 37°C para as amostras com a-TCP em suas composi¢des.
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As amostras com a-TCP em sua composi¢ao além de possuirem maior porosidade, o
que por si so é responsavel pela diminuicdo das propriedades mecanicas, também levam como
fator responsavel pela perda de integridade mecénica das amostras, o alto carater soltvel do
a-TCP. Pois este, ao ser dissolvido pode deixar vazios que aumentariam a porosidade do
implante e acelerariam a quebra das cadeias poliméricas dos criogéis, acelerando a falha do
material. Outro fator que deve se levar em conta € a alta resisténcia quimica do HEMA, o que
pode, somado ao tamanho de rede, explicar o fato de as amostras contendo maiores teores
deste mondmero terem demonstrado um melhor comportamento em termos de degradagéo,
menos degradavel, do que as amostras contendo maiores teores de DMAEMA. Ademais,
outro ponto positivo dos criogeis contendo maiores teores de HEMA é a maior
reprodutibilidade dos resultados, o que da uma maior confiabilidade as amostras preparadas
com esta composicdo. Tal fator € de fundamental importéncia para a utilizacdo de um material
como implante.

O poli(DMAEMA) € conhecido por ser um polimero com sensibilidade ao pH
(MUNOZ-BONILLA et al., 2007; SUI et al., 2008). A sensibilidade do sistema
HEMA/DMAEMA foi um dos temas de estudo desse projeto. Na Figura 5.62 é possivel
observar o Quociente de Equilibrio de Inchamento (ESR) dos criogéis sintetizados a

diferentes pH.

18 1

12 A
10

ESR

Figura 5.62. Inchamento das amostras em diferentes pHs ap6s 12 horas de imers&o.
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Percebe-se que o sistema HEMA/DMAEMA mesmo com relativamente pequenas
incorporagdes de DMAEMA mantém a sensibilidade ao pH de uma maneira similar & descrita
na literatura em hidrogéis com até 20% de DMAEMA (BRAHIM et al., 2003b).

Yangfeng e Min (2001) estudaram a cinética de inchamento e a resposta a estimulos
de hidrogéis contendo como principal monémero o DMAEMA e encontraram que a redugdo
do pH para 3,0 produz um dréastico aumento no inchamento. Esta tendéncia também é
encontrada no nosso trabalho. A amostra 25%HEMA atingiu um ESR ao redor de 16, o que
corresponde a um inchamento de cerca de 1500% em meio &acido, enquanto a amostra
75%HEMA obteve um quociente de equilibrio de inchamento de 8,5, o que se aproxima da
metade do valor obtido pela amostra anterior. JA em meio béasico (pH 10) o valor de ESR caiu
aproximadamente 4 vezes indo para 4,2 para a amostra 25%HEMA, enquanto que a amostra
75%HEMA sofreu uma reducéo de cerca de 3,2 vezes atingindo um ESR de 2,6.

Yamarika e Basan (2007) estudaram o efeito do pH em copolimeros de hidroxietil
metacrilato com acido acrilico e acrilato de sédio (HEMA-co-AA-co-NaAc) e verificaram que
houve um aumento no quociente de equilibrio de inchamento com o aumento de pH de 2,0
para 8,0. Este resultado, apesar de ser contrario aos obtidos para o sistema
HEMA/DMAEMA, mostra que modifica¢des na cadeia principal, como a adi¢do de diferentes
tipos de grupos laterais, podem influenciar fortemente as caracteristicas de inchamento em
fungdo do pH de um polimero. Segundo os autores, 0 aumento do pH leva a ionizacdo dos
grupos —COONa e COOH provenientes do acrilato de sodio e do &cido acrilico,
respectivamente. Tragando-se um paralelo com este trabalho, o aumento do quociente de
equilibrio de inchamento em pH &cido pode estar relacionado com a ionizagdo dos grupos
amino do DMAEMA, que se ionizam em pH &acido, aumentando a repulséo entre as cadeias.
A Figura 5.63 mostra uma fotografia da amostra 75%HEMA mergulhada em solucdes salinas
a base de fosfatos de pH 2, 7 e 10.
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Figura 5.63. Fotografia do criogéis de composicdo 75%HEMA imersos em solugdo tampéo de pH 2, 7
e 10.

A Figura 5.63 ilustra visualmente o comportamento apresentado no gréafico da Figura
5.62. Na foto discos de mesmo didmetro da amostra 75%HEMA foram imersas em solugdes
salinas a base de fosfatos de pH 2, 7 e 10 e percebe-se facilmente que a amostra mergulhada
em pH 2 inchou muito mais do que as outras, enquanto que a amostra mergulhada em pH 10
possui diametro um pouco menor do que a amostra mergulhada em pH 7.

As propriedades viscoelasticas dos criogeéis inchados foram estudadas por reologia. Na
Figura 5.64, pode-se ver o modulo elastico e viscoso em funcdo da deformacdo percentual
aplicada sobre as amostras. A linha vermelha representa o armazenamento, ou mddulo
elastico (G’), que é a habilidade do material em armazenar energia. A linha azul representa o
maodulo viscoso (G’’), que representa a habilidade do material em dissipar energia, geralmente
na forma de calor. G” € maior do que G”. durante toda a regido linear viscoelastica para todas
as amostras, confirmando o carater de gel das amostras hidratadas. O valor fixo com varia¢fes
menores do que 10% em todo a regido estudada é indicativo de que todas as composicdes se

tratam de um polimero com ligacao interconectadas.
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Figura 5.64. Mddulo Eléstico (G”) e médulo viscoso (G”) medidos por reologia.

O valor de G’ obtido para as amostras das composi¢des contendo 25%HEMA e
50%HEMA com e sem a adi¢do de gelatina se manteve entre 2000 e 2500 Pa, valor muito
menor do que o obtido para as composi¢cdes 75%HEMA e 75%HEMA + TCP, as quais
apresentaram valores de modulo de elasticidade ao redor de 7800 Pa. O que indica que as
amostras contendo maiores teores de HEMA possuem melhores propriedades mecanicas do
que as amostras contendo maiores teores de DMAEMA.

Ainda assim, tais valores sdo muito inferiores aos calculados utilizando-se a Equagéo
4.17, a qual relaciona o mddulo eléastico com o peso molecular entre ligagdes entrecruzadas. O
que pode ser explicado pelo, esta formula ndo leva em conta a alta porosidade do sistema
(atingindo valores de até 75%), o que pode ser considerada como grande responsavel por esta
grande discrepancia encontrada entre os valores reais e os tedricos. Em muitos sistemas
poliméricos a adi¢do de cargas ceramicas atua como refor¢o das propriedades, contudo, tal
fendmeno ndo foi percebido neste trabalho, visto que a adicdo de a-fosfato tricalcico ndo
afetou significativamente o médulo elastico das amostras.
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Ao longo deste trabalho, péde-se perceber que a adi¢do de a-TCP pouco afetou as
propriedades dos criogeéis, 0 que apesar de ndo ser benefico, também demonstra que a adigdo
do fosfato de célcio agiu de maneira a piorar as propriedades dos criogéis. Espera-se que esta
adicdo faca a diferenca melhorando as propriedades in vivo do sistema polimérico. Estes
ensaios sdo realizados a seguir.

Para o prosseguimento do trabalho se elegeu as composi¢cbes 75%HEMA e
75%HEMA + TCP, pois tais sistemas apresentaram melhor comportamento quanto &
degradacdo do que as amostras contendo maiores teores de DMAEMA. Neste caso se optou
por uma composicdo que demonstrasse melhores caracteristicas para ser utilizada como
implante 6sseo, deixando para trabalhos futuros as composi¢es que demonstraram melhor
comportamento para o carregamento e liberacdo controlada de farmacos in situ.

Visando avaliar a viabilidade e proliferacdo celular se escolheu o método Alamar
Blue™, o qual consiste em um corante aquoso ndo txico que promove uma reagdo quimica
de reducdo do corante quando em contato com o0s produtos provenientes da atividade
metabdlica das células. O crescimento continuo ira manter um ambiente redutor para o
corante e ele continuara “colorido”, enquanto que a inibicdo do crescimento ir4 provocar um
ambiente oxidante que ira deixar o corante “transparente”.

O teste de viablidade foi realizado com osteoblastos humanos e células tronco
mesenquimais provenientes da parte esponjosa do 0sso, durante o periodo de 4 dias. Os
diferentes tipos de célula foram inseridas nos criogéis do sistema HEMA/DMAEMA de
composicao 75%HEMA e 75%HEMA + TCP ou em pocos de cultura celular vazios (controle
celular) e incubadas nas mesmas condigdes por 96 horas. A atividade celular foi verificada
através da substituicdo do meio por uma solucao diluida de Alamar Blue™ nos pocgos, seguida
pela incubacéo pelo periodo de 2 horas.

O Gréfico mostrado na Figura 5.65 representa a atividade das células apenas nos
controles e como a presenca dos criogéis de composicio HEMA/DMAEMA com e sem a
adicdo da fase cerdmica a-fosfato tricdlcico afetou a respiracdo celular. Outro objetivo do

estudo foi ver como diferentes tipos de células respondiam as composi¢des do hidrogel.
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Figura 5.65. Porcentagem de Alamar Blue reduzido para culturas de osteoblastos e células tronco
mesenquimais humanas (CTM) na presenca de criogéis de composicdo 75%HEMA e 75%HEMA +
TCP (n=3).

Os resultados sdo representados pelas medidas de absorbancia do corante reduzido
pelos diferentes tipos de células incubados nos diferentes sistemas poliméricos com e sem a
adicao de fase ceramica. A partir da analise do gréfico percebe-se que o percentual de alamar
blue reduzido ndo se alterou significativamente na presenca de diferentes materiais em
comparacdo com 0s pocos contendo apenas células e que a composicdo dos criogéis
apresentaram um efeito negativo na proliferacdo celular. Para ambos os tipos de células o
mesmo comportamento foi encontrado: a atividade metabdlica diminuiu da célula de controle
para a amostra 75%HEMA e diminuiu ainda mais para a amostra 75%HEMA + TCP,
resultado diferente do esperado, pois a funcéo do fosfato tricalcico era justamente aumentar a
adesdo celular. Assim mesmo, ambos 0s criogéis sdo ndo-citotdxicos e permitiram a adesao de
diferentes tipos células e permitiram a viabilidade da permanéncia dessas células apds 96

horas de incubacéo.
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You e Auguste (2010) sintetizaram nanoparticulas com o sistema HEMA/DMAEMA
com composi¢do 95/5 e 90/10 e analisaram a viabilidade celular destes materiais utilizando
células do tipo HelLa, proveniente de mamiferos, e verificaram que o percentual de células
que permaneceram vivas apos 24 horas de incubagdo foi ao redor de 90% para ambas as
composicoes. As diferencas entre os resultados provenientes da literatura e os encontrados
neste estudo podem ser explicadas tanto por ter se usado diferentes células no ensaio quanto
pelo menor tempo de incubagéo utilizado nos experimentos realizados por You e Auguste.

Zhou et al. (2009) estudaram a viabilidade celular de hidrogéis a base de Poli(Etileno
Glicol) Dimetilacrilato (PEGDMA) com a adi¢do de hidroxiapatita através da técnica de MTT
(ensaio similar ao Alamar Blue) e verificaram que a adigdo de hidroxiapatita aumentou
significativamente a adesdo e viabilidade de células mesenquimais humanas. No caso do
sistema polimérico utilizado neste trabalho e do fosfato de célcio utilizado (a-TCP) o
resultado obtido foi inverso, ocorreu uma diminuicdo da adeséo celular com a adi¢do da fase
fosfato de célcio tricalcico. Uma possivel explicacdo para este fato é que durante a sintese dos
criogéis ocorra uma mudanca do pH da fase ceramica, o que diminuiria a sua compatibilidade
celular. Outra possivel explicacdo seria que o fosfato de calcio utilizado solubiliza, ao menso
parcialmente, impedindo que as células permanecam aderidas nos locais em que ele se
encontra.

Hematoxilina € um corante basico que interage preferencialmente com a estrutura
basofila dos tecidos. Quando em contato com o ndcleo e regides do citoplasma ricas em RNA,
colore elas de azul, enquanto que a Eosina quando entra em contato com o citoplasma das
células, o colore de vermelho.

A Figura 5.66 mostra a analise histomorfoldgica in vitro das amostras (a) e (b)
75%HEMA e (c) e (d) 75%HEMA + TCP do ensaio histoquimico Hematoxilina-Eosina. As
celulas se aderiram em uma quantidade muito pequena na periferia dos arcaboucos
poliméricos do sistema HEMA/DMAEMA. As células sdo representadas pelos pequenos
pontos azulados mostrados na Figura 5.66 (b), que € uma micrografia aumentada da Figura
5.66 (a). Os criogéis com maior teor de o-TCP mostraram um consideravel aumento na
quantidade de células aderidas & sua superficie. O que indica a adi¢do da fase alfa do fosfato
tricalcico ao sistema polimérico aumentou as condigdes para a adesdo e a proliferagdo das

células em sua superficie.
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Figura 5.66. Micrografias obtidas por microscopia Gtica da analise histomorfoldgica in vitro das
amostras (a) e (b) 75%HEMA e (c) e (d) 75%HEMA + TCP do ensaio histoquimico Hematoxilina-
Eosina.

O Colageno é uma proteina de importancia fundamental na constituicdo da matriz
extracelular do tecido conjuntivo, sendo responsavel por grande parte de suas propriedades
fisicas. Dentre os diversos tipos existentes de colageno, 0 mais comum € o tipo | que aparece
nos tenddes, na cartilagem fibrosa, no tecido conjuntivo frouxo comum, no tecido conjuntivo
denso (onde é predominante sobre os outros tipos), sempre formando fibras e feixes, ou seja,
esta presente nos 0ssos, tenddes e pele. A presenca de colageno do tipo | na superficie dos
criogéis é um forte indicativo da diferenciacdo das células tronco mesenquimais humanas em
fenotipo osteogenico, o que indicaria que as células tronco mesenquimais (CTM) estariam se
diferenciando em tecido 6sseo. Para a deteccdo de Colageno | nas amostras poliméricas
contendo células tronco mesenquimais humanas utilizou-se a técnica de Imuno-histoquimica
indireta por peroxidase em parafina.

Ja a fosfatase alcalina (FA) é uma fosfohidrolase, isto é, € uma enzima capaz de
remover grupos fosfatos de um grande numero de moléculas diferentes, incluindo

nucleotideos, proteinas e alcaléides; como o préprio nome sugere, essa enzima é mais ativa
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em solucBes alcalinas. O processo de remocdo desses grupos fosfatos é conhecido como
defosforilagdo. A fosfatase alcalina é sintetizada por osteoblastos e condrocitos e esté presente
no processo de mineralizagdo de 0ssos e cartilagens. Ela é a enzima envolvida na formagao
das células osseas, € 0 marcador mais amplamente utilizado na estimativa da taxa de formagéo
6ssea (STEPAN et al., 1987). A FA é também um marcador associado com 0 processo de
diferenciagcdo durante o processo de calcificacdo, visto que esta enzima se faz necessaria antes
da total mineralizagdo da matriz.

A analise histomorfoldgica das amostras 75%HEMA e 75%HEMA + TCP é mostrada
na Figura 5.67.
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Figura 5.67. Micrografias obtidas por microscopia 6tica da analise histomorfoldgica in vitro da
amostra 75%HEMA para os ensaios de (a) Colageno | e (b) Fosfatase Alcalina e da amostra
75%HEMA + TCP (c) Colageno | e (d) Fosfatase Alcalina.

As Figuras (a) e (b) representam analise do colageno | e da fosfatase alcalina,

respectivamente da amostra 75%HEMA, enquanto que as figuras (c) e (d) representam analise
do colageno | e da fosfatase alcalina, respectivamente da amostra 75%HEMA + TCP. O
marcador imuno histoquimico mostra uma forte presenca de coldgeno do tipo | na regido
periférica dos criogéis de composi¢do 75%HEMA + TCP, o que pode indicar a diferenciacdo

das CTM em um fen0tipo osteogénico, ou seja, as células tronco podem estar se diferenciando
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para a formacao de tecidos 6sseos. Como a presenca de colageno I nas amostras sem a adigdo
de a-TCP é muito baixa, pode-se afirmar que a adigdo da fase ceramica é fundamental para a
diferenciacédo das celulas tronco.

Apesar de ndo ser detectada nos arcabougos constituidos apenas do sistema polimérico
HEMA/DMAEMA, a fosfatase alcalina (FA) pode ser fortemente notada na amostra
75%HEMA + TCP, o que permite inferir que existe uma correlagdo muito favoravel entre a
presenca de a-TCP com a presenca de FA. A presenca desta enzima indica que o processo de
calcificagdo estd ocorrendo nos criogéis, o que é muito interessante em implantes Gsseos.
Desta forma, podemos inferir que os arcabougos obtidos 75%HEMA + TCP séo
osseoindutores, possuindo um forte potencial de uso em engenharia de tecidos.

Estes ensaios provéem uma andlise preliminar da relacdo entre os criogéis do sistema
HEMA/DMAEMA e as células tronco mesenquimais. O sistema permitiu a adesdo e a
proliferacdo das células, tornando a sua permanéncia na superficie dos hidrogéis viavel. A
reducdo no nuimero de células apds 4 dias de ensaio verificada pelo método Alamar Blue,
pode indicar que as condic¢Ges de incubacdo das células podem ser melhoradas. Também se
pode notar que nao foi utilizado nenhum fator de crescimento no meio de cultura, visto que a
idéia era ter uma primeira impressdo do comportamento das células em presenca dos criogéis
do sistema HEMA/DMAEMA. A presenca de colageno do tipo | e de fosfatase alcalina sdo
bons indicativos do potencial destes materiais para 0 seu uso como biomateriais e mais
especificamente como substitutos 6sseos. Em suma, os resultados obtidos indicam que o0s
criogéis testados sdo biocompativeis, mostrando que células de vital importancia aderiram ao
material, se proliferaram e expressaram 0s marcadores bioquimicos correspondentes ao

fenotipo osteogénico.
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6. CONCLUSOES

Com o desenvolvimento deste trabalho foi possivel sintetizar a fase a-fosfato

tricalcico nanoestruturado usando o metodo de sintese de combustdo em solugdo e apos

definir os melhores pardmetros de sintese, verificar a viabilidade de sua utilizagdo como

cimento de fosfato de célcio. Tendo-se obtido o cimento foi investigado e determinado a

viabilidade de aplicagdo do cimento obtido como substituto 6sseo e como carga cerdmica em

criogéis poliméricos. A seguir serdo descritas as principais conclusdes apds cada estudo.

Obteve-se e caracterizou-se a fase cerdmica a-fosfato tricalcico através do método de

sintese de combustdo em solucdo (SCS). A partir do estudo da influéncia do pH na obtengédo

do a-TCP, observou-se que:

O pH exerce uma grande influéncia sobre a fase obtida ap0s a reacdo de
combustdo, sendo que pHs mais &cidos levam a obtencdo de um produto com
maior cristalinidade como verificado por DRX;

pHs mais acidos também levaram a obtengdo de p6s menor tamanho de
cristalito como verificado por BET e por MET;

Obteve-se a fase o-fosfato tricalcico com elevado grau de pureza apds o pd
obtido passar por um processo de tratamento térmico de aquecimento a 1200°C
por 4 horas, seguida de choque térmico.

O célculo termodinamico das reacBes de combustdo em solucdo permitiu
prever 0s comportamentos cinético e termodinamico para a sintese do a-fosfato
tricélcico.

Para o estudo da influéncia do combustivel variou-se o combustivel utilizado, uréia ou

glicina e a razdo estequiométrica de combustivel utilizada, através deste estudo verificou-se

que o tipo de combustivel influenciou diferentemente nas fases formadas:

Obteve-se p6s de a-TCP de estrutura nanométrica e puro por DRX;

as reagOes que utilizaram glicina como combustivel permitiram a obtencdo das
fases a-TCP e B-TCP com adicéo de pirofosfato de calcio e HA, por atingirem
temperaturas mais elevadas no processo de sintese;

por outro lado as reagBes onde uréia foi utilizada como combustivel levou a

obtencdo das mesmas fases que a glicina, com a excecdo do a-TCP;
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mesmo com a formacgdo de fases de estequimetria ndo desejada, apds o
tratamento térmico verificou-se que apds o tratamento térmico independente
do tipo e do teor de combustivel utilizado, obteve-se a-fosfato tricalcico com
elevado grau de pureza de fases;

maiores valores estequiomeétricos de ambos combustiveis levaram a obtengéo
de particulas com maior area superficial e menor tamanho de particula, como
verificado por BET e com menor tamanho de cristalito, como verificado por
TEM e pela férmula de Scherrer;

0 uso de uréia como combustivel com razdo estequiométrica 2,0 levou a
obtencdo de particulas com maior area superficial e menor tamanho de
particula e de cristalito do que a glicina.

elegeu-se a uréia como combustivel e a razdo estequiométrica de 2,0 para

serem utilizadas nas etapas seguintes deste trabalho.

Utilizou-se o p6 de a-fosfato tricalcico elegido para a confecgdo de corpos densos de

cimento de fosfato de célcio, sendo este processado.

Com relag&o ao tempo de moagem do po de a-fosfato tricalcico pecebeu-se que:

tempos crescentes de moagem até 180 minutos resultam em menores tamanhos
de particula e de cristalito, como verificado pelas técnicas de difracdo a laser e
XRD, respectivamente;

quanto maior o tempo de moagem, menor o tempo de pega inicial e final dos
cimentos de fosfato de célcio obtidos através da reacdo do a-TCP com uma
solugdo aquosa contendo 2,5% de hidrogeno fosfato de sddio, sendo que para o
tempo de moagem de 180 minutos o tempo de pega inicial foi de 23 minutos;
0s corpos de prova confeccionados com pds de fosfato de célcio com tempo de
moagem de 180 minutos apresentaram menores valores de porosidade aparente
e absor¢do de A&gua, e também maior porosidade do que as amostras
sintetizadas com os outros tempos de moagem;

para o tempo de moagem de 180 minutos apresentaram resisténcia mecanica de
30,4 £ 9,0 MPa,
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Para os ensaios in vitro em solucdo de plasma sanguineo simulado, elegeu-se o tempo

de moagem de 180 minutos por ele ter apresentado melhores valores de porosidade, densidade

e resisténcia mecanica. A partir deste ensaio verificou-se que:

pdde-se observar uma consideravel diminui¢do da quantidade de precipitados
em forma de agulhas de HA na superficie externa do cimento, para 24h de
imersdo em SBF com relagdo ao cimento apds 24 horas de cura;

com o aumento do tempo de imersdo em SBF observou-se um aumento na
quantidade de agulhas precipitadas de HA, até ap6s uma semana quando
ocorre a formagdo de uma camada homogénea de HA;

a taxa de conversdo do o-TCP obtido via sintese de combustdo em solucgdo €
mais rapida do que a dos cimentos convencionais, de maneira que apés 24
horas de imersdo quase todo o a-TCP ja estava convertido em hidroxiapatita;
apos a imersdo dos cimentos em SBF ocorre um aumento na porosidade e uma
diminuigdo nas propriedades mecénicas, de maneira que ap6s 4 semanas de
imersao a resisténcia mecanica ficou ao redor de 23MPa;

durante a imersdo em SBF, o pH se manteve na faixa entre 7,3 e 7,7, valores
dentro do intervalo citotdxico (6,5 — 8,5)

0 ensaio de citotoxicidade pelo método de difusdo em Agar mostra que 0 o-
TCP obtido via sintese de combustdo ndo apresentou nenhum tipo de efeito

citotdxico para a linhagem de células NCTC Clone 929;

Apos a sintese por combustéo e analise das propriedades fisico-quimicas, mecénicas e

citotdxicas dos pds de alfa fosfato triclcico, seguiu-se para a confeccdo dos arcaboucos

poliméricos adicionados com 0 a-TCP.

Na primeira etapa, elegeu-se o melhor comonémero (Acido Acrilico ou Acido

Metacrilico) e agente entrecruzante (TEGMA ou MBAM) e 0 método de extracdo de gelo, e

verificou-se que:

nem o comondmero, nem 0 agente entrecruzante alteraram significativamente
a estrutura quimica dos criogéis sintetizados, informac&do extraida a partir das
analises de FTIR e C**-RMN:;

0 método de extracdo do gelo afetou fortemente a densidade e porosidade dos
criogéis sintetizados, sendo que as amostras cujo gelo foi extraido por

liofilizacdo obtiveram menor densidade e maior porosidade atingindo valores

162



de até 43% para a composi¢do contendo AA como comonomero e MBAM
como agente entercruzante;

ja as amostras cujo gelo foi extraido por derretimento apresentou valores de
porosidade na faixa entre 9,4 e 21%;

as amostras cujo gelo foi extraido por liofilizacdo apresentaram maior tamanho
médio de poros, além de apresentar uma distribui¢do de tamanho de poros mais
larga;

a amostra com maior tamanho de poros (198um) foi composta de MA e
TEGMA e teve o gelo extraido pelo processo de liofilizacéo;

os homopolimeros de DMAEMA (amostras DT e DM) apresentaram 0s
menores valores de porosidade e tamanho de poros, o que indica que a
presenca do comondmero € importante para a fabricacdo dos criogéis;

a porosidade ndo apresentou efeito significativo nos valores do quociente de
equilibrio de inchamento (ESR);

a adicdo do comondmero na composicdo dos criogéis aumentou
significativamente o valor do quociente de equilibrio no inchamento (ESR) dos

polimeros da faixa entre 4 e 6, para a faixa entre 8 e 11.

Ao sistema HEMA/DMAEMA se adicionou 5% de a-TCP sintetizado via sintese de

combustdo em solugdo. E com relagdo a este sistema pudemos observar que:

Foram sintetizados criogeis altamente porosos com potencial de aplicacdo em
engenharia de tecidos;

TEGMA foi eleito como agente entrecruzante por ter levado a resultados um
pouco melhores que 0 MBAM,;

a incorporacdo do a-TCP ao sistema polimérico se deu com sucesso com a
ajuda da adicdo de gelatina para aumentar a viscosidade da solucédo
monomérica diluida;

a técnica de EDS permitiu comprovar a incorporacdo do a-TCP a matriz
polimérica;

Poros de até 1 mm e porosidade de 75% foram observados nas amostras com
razdo monomérica de 25%HEMA + TCP

a adicdo de gelatina e TCP foram fatores importantes para 0 aumento da

porosidade, visto que a gelatina incorporada serviu como agente porogénico;
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As amostras com maior teor d¢ DMAEMA incharam mais do que as com
maior teor de HEMA, sendo que as amostras 25%HEMA atingiram um ESR
de aproximadamente 6;

0 quociente de equilibrio de inchamento (ESR) foi afetado apenas pela
composicao dos monémeros, ndo sendo afetado pela adi¢do da gelatina ou do
fosfato de calcio;

as composigfes contendo maiores teores de DMAEMA (25%HEMA)
apresentaram maiores valores de peso molecular entre ligagdes entrecruzadas e
maior tamanho de rede; por outro lado apresentaram menores valores de
densidade de ligacGes entrecruzadas e de modulo de elasticidades;

maiores teores de DMAEMA e a adicdo da fase cerdmica resultaram em
criogéis com comportamentos de degradacdo mais rapidos em PBS, sendo que
as amostras perderam completamente sua integridade mecanica ap6s 1 semana
de imerséo;

a adicdo de DMAEMA, um mondmero sensivel ao pH, mesmo que em
pequenas quantidades conferiu ao criogel essa propriedade;

em pHs acidos (pH 2,0) os criogéis de composi¢do 25%HEMA incharam a um
ESR ao redor de 16, enquanto que em pHs basicos (pH 10,0) esse valor se
situou ao redor de 5;

0 modulo de elasticidade medido por meio de reologia foram entre 10 e 50
vezes menores do que os calculados através das equacOes que relacionavam
esta propriedade com o peso molecular entre ligacfes entrecruzadas, fato que

pode ser explicado pela alta porosidade do sistema;

Os ensaios de viabilidade e proliferacdo celular permitiram prever o comportamento

preliminar da relacdo dos criogéis do sistema HEMA/DMAEMA com as células tronco

mesenquimais e osteoblastos. A partir destes ensaios verificou-se que:

Os criogéis testados sdo biocompativeis e osteoindutores, permitiram a adesdo
e a proliferacdo de osteoblastos e de células tronco mesenquimais, as quais
expressaram 0s marcadores bioquimicos correspondentes ao fenétipo
osteogénico.

A presenga de colégeno do tipo | e de fosfatase alcalina sdo bons indicativos

do potencial destes materiais para o seu uso como biomaterial;
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7. SUGESTOES PARA TRABALHOS FUTUROS

e Estudar mais profundamente a sintese do a-TCP via combustdo visando obter esta
fase em apenas uma etapa;

e Estudar a influéncia de maiores tempos de moagem nas propriedades dos cimentos
de fosfatos de célcio;

e Estudar as caracteristicas eletroquimicas das ceramicas obtidas;

e Analisar métodos de carregamento de farmacos dos criogéis do sistema
HEMA/DMAEMA contendo maiores teores de DMAEMA para testa-los como
sitema para deliberagdo controlada de drogas em implantes de engenharia de
tecidos 0sseos;

e Estudar influéncia da carga ceramica na capacidade de liberagdo controlada de
farmacos dos criogéis sintetizados;

e Aprofundar os estudos com células tronco mesenquimais para verificar o real
potencial em engenharia de tecidos dos criogéis sintetizados neste trabalho;

* Realizar testes in vivo em animais com 0s arcaboucos sintetizados neste trabalho.
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ANEXO |

SECRETARIA DE ESTADO DA SAUDE
INSTITUTO ADOLFO LUTZ
NUCLEO DE CULTURA DE CELULAS
Av.Dr.Arnaldo,355-Sdo Paulo-SP-CEP:01246-902
Fone/Fax: (11) 3068-2910

email cultceli@ial sp.gov.br

AVALIACAO DO POTENCIAL DE CITOTOXICIDADE IN VITRO
(REATIVIDADE BIOLOGICA IN VITRO)
METODO DE DIFUSAO EM AGAR

LINHAGEM CELULAR: NCTC Clone 929, células de tecido conjuntivo de camundongo
(ATCC CCL-1) sdo semeadas em placas de Petri e incubadas por 48 horas para formagio da
monocamada celular. O meio de cultura liquido € substituido pelo meio de cobertura solido, que é
composto de partes iguais de meio 2x concentrado e agar com vermelho neutro. As amostras sdo
colocadas sobre esse meio de cobertura e as placas novamente incubadas por 24 horas. Observa-se
macro e microscopicamente o indice de zona (IZ) que ¢é a area ndo corada pelo corante vital. As
amostras sdo testadas em quadruplicatas em placas separadas.

1Z DESCRICAO CLASSIFICACAO
0 Nenhuma Zona sob e ao redor da amostra Nenhuma
1 Alguma alteragdo ou degeneragdo celular sob a amostra Fraca
2 Zona limitada sob a amostra Leve
3 Zona entre 0,5- 1,0 ¢cm ao redor da amostra Moderada
4 Zona maior que 1,0 ecm ao redor da amostra Severa

Amostras solidas: sao colocadas diretamente sobre o meio de cobertura.
Amostras em poé: sio colocadas dentro de 1 cilindro fixado sobre o meio de cobertura

Amostras liquidas: disco de papel de filtro atoxico sio embebidos com a amostra e colocados
sobre o meio de cobertura.

Amostras submetidas A extragiio: A relagio da 4rea de superficie do material e o volume
do veiculo de extragdo ndo deve ser maior que 6¢cm’/ml e menor do que 0,5¢cm’/ml.Quando a
superficie da amostra for indeterminada pesar de 0,1 - 0,2g/ml. Os veiculos de extragdo utilizados
sao: solugdo salina ou oleo de semente de algoddo. As condigdes de extragio recomendadas sio
37°C-24hs, 50°C-72hs ou 70°C-24hs. Embeber o extrato em discos de papel de filtro e colocar
sobre o meio de cobertura.

Controle positivo: fragmento de 0,5cm x 0,5¢cm de latex toxico
Controle negativo: discos de papel de filtro atoxico com 0,5¢m de didmetro

Bibliografia:ASTM F895-84:1984-Standard test method for agar diffusion cell culture
screening for cytotoxicity
ISO 10993.5: 2009-Biological evaluation for medical devices Tests for
cytotoxicity:in vitro methods
US Pharmacopéia 32, 2009-Biological reactivity tests in vifro
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AVALIACAO DO POTENCIAL DE CITOTOXICIDADE IN VITRO
(REATIVIDADE BIOLOGICA IN VITRO)

Requisitante: Laboratorio de Biomateriais — Universidade Federal do Rio
Grande do Sul.

Endereco: Av. Bento Gongalves, 9500 — Setor 4 - Prédio 74 — Sala 211 —
Campos do Vale, Porto Alegre — RS.

A/C: Tiago Moreno Volkmer

Amostra Teste: 4711, livro teste XIII — pag. 138
Descri¢ao da Amostra: Fosfato Tricalcico — Ca; ( PO4)s.
ANALISE DE ORIENTACAO: 3075.00/2010.
PROCESSO: 11731 (22/07/2010).

INDICE DE ZONA OBTIDO APOS A LEITURA
AMOSTRA DAS PLACAS DE CULTURAS CELULARES
N°1 N°2 N°3 N°4
1Z 1Z 1Z 1Z
Fosfato Tricalcico — Cas ( PO4),. 0 0 0 0
- Controle Negativo 0 0 0 0
- Controle Positivo 4 4 4 4

Estes resultados tém valor restrito 4 amostra analisada, sendo vedado seu uso para fins de propaganda

CONCLUSAO: A amostra n° 4711 ndo apresentou efeito toxico para a

linhagem celular NCTC Clone 929 (ATCC CCL-1).

Sao Paulo, 26 de julho de 2010

Qo _ i & 1)

Dr*. Aurea Silveira Cruz
Nicleo de Cultura de Células - [
CRBI1000544/84
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