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Resumo

O objetivo deste trabalho foi desenvolver uma metodologia para a preparacdo de
compdsitos de polidimetilsiloxano (PDMS)/fosfato de célcio elaborado mediante a
técnica biomimética. O processo envolveu a precipitagdo de particulas de fosfato de
calcio dentro da matriz elastomérica de PDMS durante a elaboracdo do compdsito.
A composicdo quimica da fase de reforco foi avaliada mediante difragdo de raios X
(DRX) e espectroscopia de energia dispersiva de raios X (EDS). Micrografias
obtidas por microscopia eletronica de varredura (MEV) mostraram particulas
pequenas (200 nm) de fosfato de célcio homogeneamente distribuidas e dispersas
na superficie do compdsito. A influéncia da fase de refor¢o na energia de superficie,
resisténcia mecéanica, bioatividade e viabilidade celular do compdsito foram
medidas. A incorporacéo das particulas no PDMS levou ao aumento dos valores da
energia de superficie. Os resultados do ensaio de resisténcia mecéanica a tragéo
mostraram que o composito elaborado com 25 %(v/v) de reforgo apresentou um
aumento de 15 % de resisténcia a tracdo com relacdo ao PDMS puro. O ensaio de
biatividade in vitro mostrou que apos de 7 dias de imersdo em fluido biolégico
simulado (SBF), uma camada homogénea de cristais com a morfologia da
hidroxiapatita foi precipitada na superficie do compdsito, este resultado sugere que
0 composito poderda demonstrar uma excelente bioatividade uma vez implantado in

Vivo.

Palavras-Chave: bioatividade, compdésito nanoestruturado, fosfato de calcio, método

biomimético, PDMS, reforco,.



Abstract

The main objective of this study was to develop a method to prepare
poly(dimetilsiloxane) (PDMS)/calcium phosphates composites by using the
biomimetic technique. The process involved the precipitation of calcium phosphate
particles within the PDMS matrix during the composite fabrication. The chemical
composition of the filler phase was studied by means of X-ray diffraction (XRD) and
energy dispersive X-ray spectroscopy (EDS). Scattering electron microscopy (SEM)
micrographs showed tiny particles (200 nm) of calcium phosphate evenly
distributed and dispersed on the composite surface. The influence of the filler phase
on the composite surface energy, tensile strength, bioactivity and cellular viability
were assessed. The incorporation of the particles to the PDMS led to higher surface
energy values. The tensile measurements showed that the composite made with 25
%(v/v) of filler achieved a 15 % increased in the tensile strength, once compared to
the pure PDMS. The in vitro bioactivity essay showed that after 7 days of soaking in
simulated body fluid (SBF) a homogeneous layer of HAp like crystals can be seen on
the composite surface, this result suggested that the composite will demonstrate a

excellent bioactivity once implanted in vivo.

Keywords: bioactivity, biomimetic method, calcium phosphate, nanoestructured

composite, PDMS, reinforcement.
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CDHA - calcium deficient hydroxyapatite, hidroxiapatita deficiente em célcio
CFC - cimento de fosfato de célcio

DCPA - CaHPOQy; dibasic calcium phosphate anhydrous, fosfato dicélcico anidro

DCPD - CaHPO4-2H,0; dibasic calcium phosphate dihydrate, fosfato dicélcico
dihidratado

ELS - energia livre superficial

FA - Caip(PO,)sF2; fluorapatita

FC - fosfato de célcio

HAp - Cai0(PO4)s(OH); hidroxiapatita

MCPA - monocalcium phosphate anhydrous, monofosfato de calcio anidro

MCPM - monocalcium phosphate monohydrate, monofosfato de calcio
monohidratado

MET - microscopia eletronica de transmissao

MEV - microscopia eletronica de varredura

OCP - Cag(HPO,)2(P0O4)4-5H,0; fosfato octacalcico
PAAc - poli(acido acrilico)

PDMS - polidimetilsiloxano

PE - polietileno

PEG - polietilenoglicol

PEO - poly(ethylene oxide), poli(6xido de etileno)
PEUAMM - polietileno de ultra alta massa molecular
PLA - poly(lactic acid), poli(acido latico)

PMMA - poli(metacrilato de metila)

PMPC - poli(metacrilato de fosforilcolina)

PP - polipropileno

PS - poliestireno

PTFE - politetrafluoretileno

PVA - poly(vinyl alcohol), poli(alcool vinilico)

SBF - Simulated body fluid, fluido biol6gico simulado
TEOS - tetraetilortosilicato
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UV - ultravioleta
VTES - viniltrietoxisilano
a,B-TCP - a,B-Cas(PO,),; alfa,beta fosfato tricalcico



1. INTRODUCAO

Desde o ponto de vista clinico ou médico, é importante que o material a ser
utiizado como implante mantenha a combinagéo de resisténcia e ductilidade,
incluindo tenacidade, que demonstre Gtima biocompatibilidade, seja caracterizado
como quimicamente estavel, apresente um comportamento ndo magnético, e seja
de facil manipulagdo e desinfecgcdo (COSTANTINO, FRIEDMAN e LANE, 1993).
Alguns dos biomateriais que sao atualmente utilizados em intervengdes cirargicas
sdo o elastomero de silicone (STARCH, FIORIHIN e LIN, 2003), ceramicas de
fosfato de calcio (LEICHTER e BLOCH, 1992), politetrafluoretileno (CATANESE et
al., 1999), e polietileno de ultra alta massa molecular (ROMO, SCLAFANI e
SABINI,1998).

Embora estes materiais sejam amplamente empregados em cirurgias
plasticas e de reconstrugdo, como em outras aplicacdes biomédicas, ndo sao
capazes de satisfazer completamente as necessidades para uma aplicacdo
determinada (THEIN-HAN, SHAH e MISRA, 2009). Varios estudos tém focado na
melhoria das propriedades mecéanicas, fisico-quimicas e bioldgicas de polimeros tais
como o silicone (WEN et al., 2008; ABBASI, MIRZADEH e KATBAB, 2001) e
scaffolds de quitosana mediante a incorporagdo de substancias inorganicas
bioativas, tais como os fosfatos de calcio, especialmente para gerar o crescimento
de tecido e o0 aumento da resisténcia mecanica (THEIN-HAN, SHAH e
MISRA,2009).

Homopolimeros de silicone com altos valores de massa molecular,
especialmente o polidimetilsiloxano (PMDS), exibem uma combinagé&o interessante
de propriedades. Estas incluem temperaturas muito baixas de transicdo vitrea
(Tg=-123°C), estabilidade térmica, resisténcia a radiacdo UV, e a oxidacdo, baixa
energia de superficie, hidrofobicidade, alta permeabilidade a gases, propriedades
elétricas, inércia fisiologica e biocompatibilidade (NOLL, 1978). Apesar de
apresentar estas propriedades atrativas, homopolimeros de PDMS apresentam uma
baixa tenséo de ruptura a tracdo a temperatura ambiente (tensdo maxima ~ 1 MPa),
inclusive para massas moleculares muito altas (NOLL, 1978; PALMANTEER,1988).



O silicone vem sendo amplamente utilizado em fins clinicos por um longo
tempo. Este material possui biocompatibilidade e é fisiologicamente inerte. Como
resulta com maleabilidade é conveniente para aplicagbes médicas. Porém, o
silicone ndo tem a capacidade de se ligar organicamente com os tecidos, devido a
sua inércia quimica. Em alguns casos ocorre inflamacédo ou reagédo do tipo corpo

estranho apods a implantagdo (WEN et al., 2008).

Aborracha de silicone (BS) € um biomaterial implantavel comumente utilizado
em cirurgia plastica (ERLICH e PARHISCAL, 2003) enquanto que a ceramica
bioativa de fosfato de calcio tem excelentes caracteristicas de degradacédo
(RANGAVITTAL et al., 2000). Em aplicagfes clinicas, o silicone apresenta inércia
quimica, estabilidade térmica, resisténcia a oxidacdo e boas propriedades
mecanicas (ductilidade > 500 %, tenséo de ruptura > 1 MPa), mas se caracteriza
pela baixa bioatividade (POLYZOIS, 1995). Por outro lado, as bioceramicas tém um
comportamento biologico superior e podem estimular a formacdo de novo tecido
0sseo pela auto-degradac@o no microambiente do organismo para a producdo de
uma estrutura porosa, facilitando a adesdo dos tecidos e o crescimento de tecidos
periféricos (HENCH, 1998).

As ceramicas inorganicas sao dificeis de moldar devido as suas propriedades
mecanicas (fragilidade, baixa confiabilidade mecéanica, auséncia de resiliéncia)
(HENCH, 1998), uma abordagem para a melhoria da bioatividade e da propriedade
de ligacdo com o tecido 6sseo de polimeros, tais como o silicone, € a mistura com
hidroxiapatita biologicamente ativa de tamanho nanométrico (n-HAp). O compdsito
resultante de BS/n-HAp pode ser enxergado como representante de uma nova

classe de biomateriais nanoestruturados.

O compdsito tem o potencial de exibir excelentes propriedades fisicas e
biologicas, com a BS provendo as propriedades mecénicas desejadas enquanto que
a HAp promove a bioatividade. A adicdo de HAp a BS providenciara sitios bioativos
que sdo bioabsorviveis e favoraveis para o crescimento do tecido (THEIN-HAN,
SHAH e MISRA, 2009).

Comparado com a BS pura, o compésito BS/n-HAp causa um menor dano
aos eritrgcitos. Isto acontece pois os radicais ndo polares localizados lateralmente a

espiral de ligagdes Si-O da cadeia principal sdo de baixa polaridade e contribuem



para a destruicdo dos eritrocitos (ZHOU e YI, 1999). A n-HAp inorgénica e bioativa
altera a estrutura da superficie da BS mediante o desenvolvimento de um grau de
eletro-ionizacdo diferente no meio hidratado. Isto confere & superficie do compdésito
nanoestruturado de BS/n-HAp hidrofilicidade e altera a carga superficial, com a
consequénte diminuicdo do dano aos eritrécitos. Sendo assim, as limitacdes
associadas ao uso da BS pura podem ser superadas mediante a incorporagao de n-
HAp & matriz de BS (THEIN-HAN, SHAH e MISRA, 2009).



2. OBJETIVO

2.1 Objetivo Geral

Desenvolver uma metodologia baseada no método biomimético, a Sintese
Reativa, para a elaboracdo de compdsitos polidimetilsiloxano/fosfatos de calcio.
Elaborar compdsitos polidimetilsiloxano/fosfatos de célcio mediante o Método
Tradicional. Avaliar comparativamente as caracteristicas dos compositos obtidos

mediante ambos métodos.

2.1 Objetivos Especificos
- Caracterizar as propriedades fisico-quimicas e grau de disperséo das particulas na

matriz elastomérica;

- Estudar a influéncia da adicdo das cargas a matriz nos parametros termodinamicos

da reacao de reticulagdo do elastdomero;

- Avaliar a influéncia da adicdo das cargas a matriz nas propriedades de superficie

do silicone;

- Estudar o efeito da adicdo das cargas a matriz nas propriedades mecénicas do

silicone;

- Caracterizar a influéncia da adicdo das cargas & matriz nas propriedades

bioldgicas do silicone.



3. REVISAO BIBLIOGRAFICA

3.1. Biomaterial e Biocompatibilidade

A Conferéncia de Consenso de Definicdo da Ciéncia dos Biomateriais da
Sociedade Européia de Biomateriais, realizada em 1987, formulou uma considerada
e debatida definicAo do que seria biomaterial e do objetivo desta ciéncia. Esta
determinou que biomaterial é ‘um material ndo viavel usado em um dispositivo
meédico, com a intencdo de interagir com o sistema bioldgico’ (WILLIAMS, 1987).
Esta definicdo foi revisada em uma conferéncia alguns anos depois, na qual a
referéncia a ‘néo viavel foi retirada (DOHERTY e WILLIAMS, 1992). Posteriormente,
Williams definiu biomaterial como ‘um material que forma interface com sistemas
biologicos para avaliar, tratar, aumentar ou substituir qualquer tecido, 6rgdo ou
funcéo do corpo’ (WILLIAMS, 1999).

As situagbes nas quais os biomateriais sdo atualmente utilizados séo
diferentes as de uma década atrds. Embora implantes médicos sejam ainda muito
importantes, as tecnologias médicas atualmente abrangem uma variedade de
sistemas de liberagcdo de drogas e genes, engenharia de tecidos e terapia celular,
dispositivos microeletrdnicos e sistemas de diagnéstico por imagens baseados em
nanotecnologia. Estas tecnologias ainda utilizam metais, cerdmicas ou polimeros,
mas também biopolimeros, nanoparticulas, nanotubos de carbono, entre outros.
Estas mudangas implicam que os conceitos e expectativas de desempenho dos
biomateriais também devam mudar (WILLIAMS, 2009).

Para incluir varias substancias que até agora ndo foram consideradas como
biomateriais, este conceito foi revisado por Williams. O autor redefiniu biomaterial
como ‘a substancia que foi elaborada para ter um formato tal que, de maneira
independente, ou como parte de um sistema complexo, € usada para direcionar,
mediante o controle das interagdes com os componentes do sistema vivo, 0
andamento de qualquer procedimento terapéutico ou de diagnostico, na medicina
humana ou veterinaria’ (WILLIAMS, 2009).

Biocompatibilidade € uma palavra amplamente empregada dentro da ciéncia
dos biomateriais, mas ainda existe um alto grau de incerteza com relacdo ao seu
significado e com relacdo aos mecanismos operantes nos fendmenos que

coletivamente constituem a biocompatibilidade.



A biocompatibilidade tradicionalmente tem-se preocupado com dispositivos
implantaveis que permanecem no interior do individuo por longos periodos. Para
aqueles que encontravam-se desenvolvendo e usando a primeira geragao de
dispositivos implantaveis, durante os anos 1940 e 1980, foi se tornando 6bvio que o
melhor desempenho bioldgico seria obtido com materiais de baixa reatividade
quimica. O critério de sele¢do para materiais implantaveis incluia uma lista de
eventos que deveriam ser evitados, a maioria destes originados por processos
associados a liberacdo de alguns produtos de corroséo ou degradacao, de aditivos
ou contaminantes dos principais constituintes do biomaterial, e sua subsequente
atividade bioldgica, tanto local quanto sistémica. Sendo assim, 0s materiais eram
selecionados, ou ocasionalmente desenvolvidos, levando em conta que eram nao
toxicos, ndo imunogénicos, ndo trombogénicos, ndo cancerigenos, néo irritantes, e
assim por diante, esta listagem de caracteristicas tornou-se, via de regra, a
definicdo de biocompatibilidade (WILLIAMS, 2008).

Posteriormente, foi considerado que a premissa basica de
biocompatibilidade, relacionada & seguranca bioldgica, implicando que o material
ndo devia causar danos ao paciente, j& ndo era um pré-requisito suficiente. Sendo
assim, a biocompatibilidade foi redefinida em 1987 da seguinte maneira,
‘biocompatibilidade refere-se a habilidade de um biomaterial para desenvolver uma

resposta apropriada do hospedeiro em uma situacéo especifica’ (WILLIAMS, 1987).

Esta definicdo, que claramente coloca a palavra na categoria de conceito,
sem ser uma descrigdo pratica do processo, esta baseada em trés principios que o
material deve cumprir; ele ndo deve apenas existir no tecido, a resposta provocada
pelo material deve ser apropriada para a sua aplicacdo, sendo que a natureza da
resposta a um material especifico e sua adequagdo podem variar conforme a
situacdo (WILLIAMS, 1999). Pode ser argumentado que esta definicdo € tdo geral e
evidente que ndo ajudaria ao avanco do conhecimento da biocompatibilidade, e de
fato, é verdade que nado tem levado a uma maior compreensdo dos mecanismos

especificos e processos individuais, ou a inovacdo de novos biomateriais
(WILLIAMS, 2009).

Sendo assim, Williams (WILLIAMS, 2009) redefine biocompatibilidade como
‘a habilidade de um biomaterial para desenvolver sua fungdo desejada em uma

terapia médica, sem causar efeitos indesejados, locais ou sistémicos no receptor ou
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beneficiario desta terapia, mas gerando a resposta celular ou tecidual mais favoravel

naquela situacdo especifica, otimizando o desempenho clinico daquela terapia’.

Paralelamente a biocompatibilidade, é importante que o implante permita o
desempenho imediato e com éxito da fungéo especifica, estatica ou dindmica, por
parte do corpo que estd sendo substituida, caracteristica conhecida como
biofuncionalidade (RAVAGLIOLI e KRAJEWSKI, 1992).

Para que um material seja aceito clinicamente como material de implante, ele

precisa atender a alguns requisitos fundamentais (SANTOS, 2002):

- 0 material dever ser biocompativel, ou seja, sua presenca ndo deve causar efeitos

nocivos no local do implante ou no sistema biologico;

- 0s tecidos n&o devem causar a degradagcdo do material, como por exemplo,

corrosao em metais, exceto de forma toleravel;
- 0 material deve ser biofuncional;
- 0 material deve ser esterilizavel.

Deve ser lembrado que o pH da solugdo aquosa, na qual o dispositivo a ser

implantado € imerso, deve ser neutro (6,5 - 8,5), antes de ser implantado, de
maneira a evitar efeitos citotoxicos (DRIESSENS, 1997).

3.2 Classificagao da Interface Tecido/Biomaterial

Nenhum material implantado nos tecidos vivos € inerte, todos os materiais
provocam uma resposta do tecido hospedeiro. Esta resposta ocorre na interface
tecido/implante e depende de varios fatores, os quais encontram-se listados na
Tabela 1. E critico que qualquer material de implante evite a resposta téxica, a qual
mata as células dos tecidos adjacentes ou libera substancias quimicas que podem
migrar com os fluidos causando danos sistémicos ao paciente. Ceramicas
biologicamente inativas e praticamente inertes, tais como a alumina e a zirconia,
também desenvolvem cépsulas fibrosas na interface. A espessura da camada
fibrosa depende dos fatores listados na Tabela 1 (HENCH e WILSON, 1993).

Existem quatro tipos gerais de resposta tecido/implante, como resumido na
Tabela 2. A resposta tecidual mais comum a um implante é a formacdo de uma
capsula fibrosa ndo aderente. O tecido fibroso € formado de maneira a isolar o

implante do hospedeiro. E um mecanismo de protegdo e com o tempo pode levar a
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completa encapsulagédo do implante dentro da camada fibrosa. Metais e a maioria
dos polimeros produzem este tipo de resposta interfacial. Ceramicas biologicamente
inativas e praticamente inertes, tais como a alumina e a zirconia, também
desenvolvem capsulas fibrosas na interface. A espessura da camada fibrosa
depende dos fatores listados na Tabela 1 (HENCH e WILSON, 1993).

Tabela 1. Fatores que afetam a resposta interfacial tecido/implante.

Tecido Implante
Tipo de tecido Composicéo do implante
Saude do tecido Fases do implante
Idade do tecido Ligacdes entre as fases
Circulacdo sanguinea no tecido Morfologia de superficie
Circulacdo sanguinea na interface Porosidade superficial
Movimentacédo da interface Reacfes quimicas
Grau de ajuste Grau de ajuste
Carga mecénica Carga mecanica

Fonte. Traduzido e adaptado pelo autor (2012) a partir de HENCH e WILSON, 1993.

Tabela 2. Consequéncias das interagfes tecido/implante.

Reacao Implante/Tecido Consequéncia

Téxica Morte do tecido
Biologicamente quase inerte O tecido forma uma capsula fibrosa ndo aderente
Bioativa O tecido forma uma ligacéo interfacial com o implante

Dissolugdo do implante O tecido substitui o implante

Fonte. Traduzido e adaptado pelo autor (2012) a partir de HENCH e WILSON, 1993.

Ainércia quimica da alumina e zirconia resulta em uma camada fibrosa muito
fina em condigbes favoraveis. Implantes metalicos quimicamente mais reativos
produzem camadas interfaciais mais espessas. Porém, é importante lembrar que a
espessura de uma camada fibrosa interfacial também depende da mobilidade e do
ajuste da interface, assim como dos demais fatores indicados na Tabela 1 (HENCH
e WILSON, 1993).



O terceiro tipo de resposta interfacial apresenta-se quando uma ligacdo é
formada através da interface entre o tecido e o implante, chamada interface bioativa.
A ligagéo interfacial prevé o movimento entre os dois materiais e imita o tipo de
interface formada quando tecidos naturais sao auto-reparados. Esta interface requer
que o material tenha uma taxa controlada de reatividade quimica. Tem como
caracteristica a adaptagdo como fungdo do tempo, semelhante aos tecidos naturais,
0s quais se encontram em um estado de equilibrio dindmico (HENCH e WILSON,
1993).

Quando a taxa de mudan¢a de uma interface bioativa é suficientemente
rapida o material dissolve-se, ou reabsorve-se, e é substituido pelos tecidos
adjacentes. Sendo assim, um material reabsorvivel deve ter uma composi¢do que
possa ser degradada quimicamente por fluidos corpéreos ou digerida facilmente por
macrofagos. Os produtos de degradacdo devem ser compostos quimicos néo
toxicos e devem ser facilmente eliminados sem dano as células (HENCH e
WILSON, 1993).

3.3 Biocompatibilidade e Bioresposta a Biomateriais

As interacdes entre o tecido e o material implantado geram uma série de
respostas, a qual € iniciada com o procedimento de implantagdo do dispositivo
meédico ou dispositivo de tecido engenheirado. Estas respostas encontram-se
listadas na Tab. 3. A manifestac@o destas respostas aos biomateriais é considerada
como normal. E importante notar que elas dependem do tecido, 6rgéo e espécie do
hospedeiro. Deve ser reconhecido que estas reagdes ocorrem, ou Sao iniciadas,
prematuramente e tém uma resolucdo rapida, levando a fibrose ou a formagéo da
capsula de tecido fibroso (ANDERSON, 2008).

Tabela 3. Sequéncia de Respostas do Hospedeiro.

Ferida

InteracBes sangue-material
Formacéo de matriz provisoria
Inflamacao aguda

Tecido granular

Reacao de corpo estranho

Fibrose/formacéao de capsula de tecido fibroso
Fonte. Traduzido e adaptado pelo autor (2012) a partir de ANDERSON, 2008.




Classicamente, a biocompatibilidade de um material implantado tem sido
descrita em termos da aparéncia morfolégica da reacdo inflamatéria do material.
Porém, a resposta inflamatéria consiste em uma série de reacdes complexas
envolvendo vérios tipos de células. As densidades, atividades e fungBes de cada
célula sd@o controladas por varios mediadores enddgenos e autocoides
(ANDERSON, 2008).

O tamanho, forma, propriedades fisico-quimicas do biomaterial, dimensdes
fisicas e as propriedades da protese ou dispositivo podem ser responsaveis pelas
variagdes da intensidade e duragcdo dos processos de cura, inflamagdo ou
cicatrizagdo. Sendo assim, a intensidade e/ou o tempo da reacdo inflamatdria
podem caracterizar a biocompatibilidade de um biomaterial ou dispositivo médico
(ANDERSON, 2008).

3.4 Polimeros Sintéticos ndo Degradaveis utilizados na Area Biomédica

Uma caracteristca comum da maioria dos polimeros sintéticos néo
degradaveis é a inércia bioldgica (HENCH e POLAK, 2002). Estes materiais foram
desenvolvidos para reduzirem ao minimo a resposta do hospedeiro ao biomaterial.
Eles provocam o aumento do volume sanguineo, causando a distensdo anormal nos
vasos sanguineos em diversos dispositivos médicos, tais como materiais de sutura,
implantes ortopédicos, dispositivos de fixacdo de fratura, cateteres e tubos de
dialise. Estes materiais sdo também aplicados como portadores implantaveis para a
liberagdo de drogas a longo prazo. Apesar da excelente inércia biologica e das
propriedades mecéanicas ajustaveis, implantes ortopédicos elaborados com
polimeros sintéticos ndo degradaveis e cimentos 0sseos ndo degradaveis, em
tltima instancia, falham com uma alta taxa devido a problemas na interface, devido
a falta de integragédo com o tecido circundante, infec¢cdes ou a reabsorcao do tecido
0sseo causado pela blindagem de tensdes (BOBYN et al.,, 1992; JACOBS,
SUMNER e GALANTE, 1993).

Alguns dos polimeros sintéticos ndo degradaveis mais utilizados na area
biomédica sdo polietileno (PE) (HASEGAWA et al.,, 1999), polipropileno (PP),
poliestireno (PS) (HACKER e MIKOS, 2008), politetrafluoretileno (PTFE), (XUE e
GREISLER, 2003), poli(metacrilato de metila) (PMMA) (SAHA e PAL, 1984,
HENDRIKS et al., 2004), hidrogéis de poli(metacrilato de metila) (LANGER e
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PEPPAS, 1981; PEPPAS et al.,, 2000; LLOYD, FARAGHER e DENYER, 2001),
poli(etilenoglicol) (PEG), poli(6xido de etileno) (PEO) e polidimetilsiloxano (PDMS)
(HACKER e MIKOS, 2008).

3.4.1 Polisiloxanos

Homopolimeros de silicone com altos valores de massa molecular,
especialmente o polidimetilsiloxanos (PMDS), exibem uma combinacéo interessante
de propriedades. Estas incluem temperaturas muito baixas de transi¢éo vitrea (Tq =
-123 °C), estabilidade térmica, resisténcia a radiacdo UV, e a oxidacado, baixa
energia de superficie, hidrofobicidade, alta permeabilidade a gases, propriedades

elétricas, inércia fisioldgica e biocompatibilidade (NOLL, 1978).

Apesar de apresentar estas propriedades atrativas, homopolimeros de PDMS
apresentam uma baixa tensdo de ruptura a tracdo a temperatura ambiente (tenséo
maxima ~ 1 MPa), inclusive para massas moleculares muito altas (NOLL, 1978;

PALMANTEER,1988). Este € um resultado direto do valor da Ty e dos baixos

valores das forgas intermoleculares entre as cadeias do polimero (VORONKOV,
MILESHKEVICH e YUZHELUSKII, 1978). De maneira a obter propriedades
razoaveis, o PDMS deve ser altamente reticulado e, em muitos casos, cargas

reforcantes finamente divididas devem ser incorporadas (WARRICH et al., 1979).

Vérias caracteristicas estruturais fazem da cadeia principal dos siloxanos
uma das mais flexiveis em toda a ciéncia dos polimeros (MARK, 1990). O motivo
desta flexibilidade pode ser vista na Figura 1. A ligagdo da cadeia principal Si-O
possui um comprimento (1,64 A) significativamente maior que a ligagédo C-C (1,53A),
a Ultima sendo de vital importancia na maioria dos polimeros orgéanicos (LUKEVICS,
PUDORA e STURKOVICH, 1989). Como resultado, interferéncias estéricas ou
congestionamentos intramoleculares sao diminuidos (FLORY, 1969). Esta

caracteristica aplica-se a polimeros inorganicos e semi-inorganicos em geral.
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Figura 1. Representagdo da estrutura quimica do polidimetilsiloxano.
Fonte. FLORY, 1969.

Grande parte das ligagdes simples entre atomos inorganicos (Si-Si, S-C, Si-
N, P-N, etc.), tem maior comprimento que a ligacdo C-C. Também, os atomos de
oxigénio da cadeia principal ndo estdo comprometidos pelos grupos laterais, e eles
sdo tdo pequenos quanto o atomo pode ser, e ainda assim possuem a bivaléncia
necessaria para continuar com a estrutura da cadeia. Também, o angulo da ligagcédo
Si-O-Si (180° - 8") de ~ 143° € muito mais aberto que a ligagdo tetraédrica usual (que
ocorre com ~ 110°), e pode inverter-se (DeBOLT e MARK, 1988) para a posi¢ao

linear (180°) com um pequeno custo energético.

Similarmente, rota¢Bes torcionais podem acontecer sem consideraveis
aumentos da energia. Estas caracteristicas estruturais tém o efeito de aumentarem
a flexibilidade dindmica da cadeia (FLORY, 1969). Elas também aumentam a
flexibilidade de equilibrio, que é a habilidade de uma cadeia de assumir uma
configuragdo compacta quando se encontra na forma aleatéria (MARK, ALLCOCK e
WEST, 2005).

Propriedades do silicone tais como inércia quimica, auséncia de toxicidade,
alta penetrabilidade pelo oxigénio e excelentes propriedades 6ticas, o tornam um
biomaterial bastante atil. Porém, materiais baseados no silicone tém demonstrado
permitir a adsor¢éo ndo seletiva de quantidades significativas de proteinas, devido
aos grandes niveis de hidrofobicidade, o que resulta em uma pobre
biocompatibilidade in vivo (LI et al., 2011). Este fendbmeno de fouling de proteinas
pode ser associado a varias complicacdes que ocorrem durante o uso do silicone,
incluindo inflamag&o localizada, infec¢do, desenvolvimento de varias doencgas
mediadas imunologicamente (LI et al., 2011) e trombose (MATSUMOTO, FUKUDA,
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e MIURA, 2011). Sendo assim, existe a necessidade de desenvolver um silicone
com propriedades antifouling, isto mantendo suas caracteristicas originais
desejadas (LIN et al., 2011). Até hoje, o aprimoramento do silicone para a prevengao
da adsorcdo ndo seletiva de proteinas tem sido focado no desenvolvimento de
estratégias de modificacdo superficial e co-polimerizagdo usando mondmeros
hidrofilicos (LIN et al., 2011).

Isto tem levado a fabricagdo de superficies com propriedades bioinertes, as
quais reduzem a adsorcao de proteinas mediante o recobrimento da superficie com
cerdas de polimeros hidrofilicos, tais como polietilenoglicol (PEG), poli(metacrilato
de fosforilcolina) (PMPC). Tem sido reportado que estes polimeros inibem a
adsorcdo ndo seletiva de proteinas devido ao seu alto grau de hidratagdo
(MATSUMOTO, FUKUDA, e MIURA, 2011). Inicialmente, as técnicas utilizadas para
tal fim s@o o tratamento com plasma ou técnicas de graftizacdo de polimeros (LIN et
al., 2011).

3.4.2 Elastbmeros de Polisiloxanos

Polimeros de siloxanos puros s@o raramente apropriados para o uso na
tecnologia em geral. Vérios aditivos geralmente devem ser incorporados para
melhorar suas propriedades. Uma formulacdo tipica contém o polimero siloxano,
mais alguns ou todos os seguintes ingredientes: refor¢gos, material de enchimento
nao reforgante, auxiliares de processamento, pigmentos, anti-degradantes, agentes
de cura (por exemplo, agentes de terminagdo da cadeia com o catalisador
associado, ou peréxidos inorganicos) (BOBEAR, 1973). Os polimeros de siloxanos
geralmente tém uma massa molecular alta, e devem ter terminagdes reativas para a
cura no extremo da cadeia ou grupo vinil laterais para a cura com peréxido (MARK,
ALLCOCK e WEST, 2005).

A carga de reforco preferida é a silica com altos valores de area superficial,
particularmente a elaborada mediante o processo de pirdlise (KOHLS e
BEAUCAGE, 2002). Ela outorga o maior grau de reforgo, e como consequéncia da
alta pureza, leva a obtencéo de excelentes propriedades isolantes. O negro de fumo
produz certo grau de refor¢co, mas pode interferir com certos tipos de peréxidos
durante a cura. Também sua condutividade elétrica pode comprometer severamente

as propriedades elétricas do material (BOBEAR, 1973). Uma das razdes para 0 uso
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de cargas ndo reforcantes € a reducdo do custo de producdo do elastbmero, séo
exemplificados pelo caulim, carbonato de célcio, entre outros (MARK, ALLCOCK e
WEST, 2005).

A natureza do agente de cura empregado depende da reacdo quimica
escolhida para a obteng&o das ligag6es cruzadas. No caso de reagBes quimicas de
terminacdo de cadeia, os grupos terminais sdo geralmente agrupacgdes hidroxilicas
ou vinilicas. No primeiro caso, o agente de terminag&o pode ser o tetraetilortosilicato
(TEOS) [Si(OCzHs)4], que reage pela reagéo de condensagédo com um sal de
estanho usado como catalisador. No segundo caso, o0 agente de terminagédo pode
ser um siloxano oligomérico que contenha agrupamentos Si-H, com os atomos de
hidrogénio adicionados a ligacdo dupla no polisiloxano polimérico. Sais de prata séo

catalisadores para este tipo de reacao de cura (CORAN, 1978).

Per6xidos alifaticos ou arométicos também podem ser utilizados como
agentes de cura, pela reagdo com cadeias laterais vinilicas ou inclusive grupos
alquila saturados. Peréxidos especificos sdo escolhidos com base nas temperaturas
de decomposic¢éo, nos produtos da reagdo que deixam depois do processo de cura
ter acabado. Alguns peréxidos utilizados sé@o o peroxido de bis(2,4-diclorobenzoila),

peroxido de benzoila, peroxido de dicumila e peréxido de di-t-butil (CORAN, 1978).

3.5 Ortofosfatos de Célcio

Estes materiais sdo de interesse elevado pois representam a parte inorganica
de dentes, tecido 6sseo e tecido calcificado, no caso de doencas. Devido a sua
grande semelhanca quimica com o tecido ésseo, vérios ortofosfatos de calcio tém
Otima biocompatibilidade e bioatividade, o que possibilita o seu emprego na
producdo de implantes monoliticos ou no revestimento superficial de outros
(DOROZHKIN,2009).

A Tabela 4 apresenta as principais caracteristicas quimicas dos ortofosfatos
de calcio existentes, enquanto que a Figura 2 mostra a influéncia do pH da solugéo

aquosa no ortofosfato de célcio precipitado.
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Tabela 4. Principais propriedades de ortofosfatos de célcio

= . Solubilidade a Faixa de pH estavel em
Razéio Ca/P Composto Formula 25 °C (g/L) solugBes aquosas a 25 °C

fosfato monocalcico

0,5 monohidratado Ca(H2P0O4)2.H0 ~18 0,0-2,0
(MCPM)
fosfato monocalcico ) o
0,5 anidro (MCPA) Ca(H2P0O.): ~17 estavela T > 100 °C
fosfato dicalcico
1,0 dihidratado (DCPD) CaHPO4.2H,0 0,088 2,0-6,0
fosfato dicalcico . o
1,0 anidro (DCPA) CaHPO,4 0,048 estavela T > 100 °C
a-fosfato tricalcico ) o
1,5 (a-TCP) a-Ca3(POy)2 ~0,0025 estavela T > 100 °C
1,67 hidroxiapatita (HAp) Ca10(PO4)s(OH)2 ~0,0003 9,5-12

Fonte. Traduzido e adaptado pelo autor (2012) a partir de DOROZHKIN, 2009.

K, =7,50x10% Ky=6,20x10°° Ky =1,70x1012

H;PO, 2 H,PO, = HPO> = PO*

DCPD

ocP
ACP

CDHA

HA
FA

ACP - amorphous calcium phosphate, fosfato de calcio amorfo
CDHA - calcium deficient hydroxyapatite, hidroxiapatita deficiente em célcio

DCPD - dibasic calcium phosphate dihydrate, fosfato dicalcico dibasico dihidratado
FA - fluorapatita

HA - hidroxiapatita
MCPM - monocalcium phosphate monohydrate, monofosfato de célcio monohidratado
OCP - octacalcium phosphate, fosfato octacalcico

Figura 2. Variacdo do pH das concentracdes ibnicas no equilibrio triprético de solugdes de acido
fosférico e faixa de estabilidade do pH em solu¢des aquosas a 25 °C.
Fonte. Adaptado pelo autor (2012) a partir de DOROZHKIN, 2009.
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3.5.1 Fosfato dicéalcico dihidratado

O nome quimico correto € hidrogeno ortofosfato de célcio dihidratado
(DCPD), € o mineral brushita. Pode ser facilmente cristalizado a partir de solu¢des
aquosas. Transforma-se em fosfato dicélcico anidro (DCPA) a temperaturas acima
de 80 °C (DOROZHKIN, 2009). DCPD é de importancia biolégica, pois € muitas
vezes encontrado em calcificagbes patoldgicas e em pedras urinarias (LEGEROS,
1991). Em medicina, o DCPD é usado em cimentos de fosfato de célcio e como

intermediério para a re-mineralizacdo do dente (DOROZHKIN, 2009).

3.5.2 Fosfato dicéalcico anidro

O nome quimico correto hidrogeno ortofosfato de célcio anidro (DCPA), o
mineral monetita. E a forma desidratada do DCPD. Como o DCPD, o DCPA pode
ser cristalizado a partir de solugfes aquosas acima de 100 °C. De maneira contraria
ao DCPD, o DCPA ocorre tanto em calcificagdes normais e patoldgicas. E utilizado
em cimentos de fosfato de célcio (TAKAGI, CHOW e ISHIKAWA, 1998).

3.5.3 a-Fosfato tricélcico

O nome quimicamente correto é a-fosfato tricalcico tribasico, (a-TCP) é
usualmente preparado a partir do B-TCP pelo aquecimento acima de 1125 °C e pode
ser considerada uma fase de alta temperatura do B-TCP. Existe a possibilidade de
formar silicatos estabilizados de a-TCP a temperaturas inferiores a 800 — 1000 °C
(NURSE, WELCH e GUN, 1959). Este tipo de a-TCP é chamado de a-TCP
estabilizado por silicio (LANGSTAFF et al., 1999).

Embora o a-TCP e o B-TCP tenham exatamente a mesma composi¢ao
quimica, eles diferem em estrutura cristalina e solubilidade. A fase B-TCP é mais
estavel que a fase a-TCP (YIN, STOTT e RUBIO, 2003). Assim, o a-TCP é mais
reativo em sistemas aquosos, tem maior energia especifica e pode ser hidrolisado a
uma mistura de outros fosfatos de calcio (BERMUDEZ et al., 1994).

O a-TCP nunca ocorre em calcificagcfes biolégicas, mas na medicina o a-TCP
quimicamente puro é usado em cimentos de fosfato de calcio (CFC) (BERMUDEZ et
al., 1994). A desvantagem da utilizagdo do a-TCP € a rapida velocidade de
reabsorgdo, a qual limita sua aplicagcdo nesta area. O a-TCP estabilizado com silicio
tem sido comercializado como matéria prima para a producdo de scaffolds de
cerémica porosa bioabsorvivel (METSGER, DRISKELL e PAULSRUD, 1982).
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3.5.4 Reacgdo por Combustéo para a Sintese do a-Fosfato Tricélcico

A reagdo de combustdo parte de uma mistura de reagentes que oxidam
facilmente (tais como nitratos, sulfatos, carbonatos, etc.) e um combustivel organico
(tal como ureia, carboidrazida, hidrazida maleica, etc.), que age como um agente
redutor. A solucéo é aquecida até a ebulicdo e auto-ignicdo, ocorrendo uma reacao
rapida e auto-sustentével, resultando normalmente na obtencdo de um pé fino, seco
e geralmente cristalino. Embora reagfes redutoras tais como estas sejam
exotérmicas e geralmente conduzam a explosdo, se ndo forem controladas, a
combustéo de misturas de nitratos com ureia e/ou glicina, usualmente, sao reacdes
auto-propagantes e ndo explosivas. A grande quantidade de gas formado pode
resultar na formacéo de chamas, que podem atingir temperaturas acima de 1000 °C
(JAIN, ADIGA e VERNEKER, 1981).

A obtencdo de fosfatos de célcio pelo método de combustéo foi relatada por
Tas (TAS et al.,, 1997) e Volkmer e seus colaboradores (VOLKMER et al., 2008;
2009), utilizando ureia como combustivel; por Volkmer e seus colaboradores
(VOLKMER, CALDAS e SANTOS, 2008) empregando glicina como combustivel e
por Sasikumar e Vijayaraghavan (SASIKUMAR e VIJAYARAGHAYAN, 2008) que

utilizaram uma mistura entre acido succinico e acido nitrico como combustivel.

As maiores vantagens da utilizagdo desta técnica para a obtengdo do a-TCP
Sao a pureza, pois se obteve apenas o a-TCP como fase presente, o que nao ocorre
quando se utiliza o método convencional (a reacdo de estado sdlido), a rapidez da
técnica e a obtencdo de particulas com tamanho de particula nanométrico
(VOLKMER, CALDAS e SANTOS, 2008).

3.5.5 Hidroxiapatita

Usualmente escrita como Ca;o(PO4)s(OH). (HAp) para denotar que a célula
unitéria cristalina € formada por duas moléculas, € o segundo ortofosfato de calcio
mais estavel, depois da Fluorapatita (FA), e o0 menos soltvel. A HAp quimicamente
pura cristaliza com uma estrutura monoclinica, porém, para temperaturas superiores

a 250 °C, existe uma transicéo de fase monoclinica para hexagonal.
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Algumas impurezas, como substituicbes parciais de hidroxilas, por fluoretos
ou cloretos, estabilizam a estrutura hexagonal da HAp & temperatura ambiente. Por
este motivo, a HAp é raramente a fase estequiométrica e s6 alguns cristais de HAp
natural sempre exibem o grupo espacial hexagonal. A estrutura hexagonal da HAp é

a mais comum para aplicacdes biomédicas (DOROZHKIN, 2009).

Varias técnicas podem ser utilizadas para a precipitagdo da HAp, elas podem
ser divididas em reagfes de estado sélido e métodos umidos (BRIAK-BEM et al.,
2008), os ultimos incluem precipitacdo, processo hidrotérmico e hidrolise de outros
ortofosfatos de calcio. Embora a sintese seja realizada em condi¢bes ideais de
estequiometria, os precipitados ndo sdo estequiométricos, sugerindo a formagéo
intermediaria de fases precursoras (LEGEROS, R. Z. e LEGEROS, J. P., 1993). A
HAp pura nunca acontece em sistemas biolégicos. Por outro lado, devido as
semelhancas quimicas com a parte mineral de ossos e dentes, € amplamente
utiizada como recobrimento em implantes ortopédicos (prétese de quadril) e
dentarios (SUCHANEK e YOSHIMURA, 1998). Particulas de HAp podem ser
igualmente implantadas (MANGANO et al., 2008), devido a grande semelhanca com
a apatita bioldgica, tem sido utilizada em sistemas de liberac&@o de drogas (LIU et al.,

2005).

3.5.6 Reacgdo por Precipitagdo para a Sintese da Hidroxiapatita

A técnica mais comum para a obtencdo de HAp é a precipitagdo. Varios
meétodos de precipitacdo geram cristais de HAp de escala subnanométrica,
nanomeétrica ou micrométrica. Por outro lado, esta técnica apresenta algumas
desvantagens, como a necessidade de altos valores de pH para evitar a formagao

de monofosfato de célcio e a desidratacédo do calcio.

Uma alta temperatura de sinterizacdo € também requerida na reagdo de
precipitacdo para a formagdo de HAp cristalina. A r4pida precipitagdo durante a
adicdo da solucdo de fosfato a solucdo de calcio resulta em heterogeneidades
quimicas. Uma adi¢céo lenta e solu¢es diluidas séo necesséarias para melhorar a
homogeneidade quimica e a estequiometria final dos cristais de HAp (RAJABI-
ZAMANI, BEHNAMGHDER e KAZEMZADEH, 2008).
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Quando a temperatura da solugdo n&o excede os 100 °C, cristais de
dimensdes nanométricas podem ser preparados. Eles podem ter formatos variados,
como o de lamina, de bastdo, de particula equiaxial ou acicular. A cristalinidade
obtida € em muitos casos menor a cristalinidade da HAp estequiométrica bem
cristalizada, este fator conjuntamente com a relacdo Ca/P, depende fortemente das
condicoes de preparo (MOBASHERPOUR et al., 2007).

3.6 Compositos

Desde o ponto de vista clinico ou médico, € importante que o material do
implante mantenha a combinacdo de alta resisténcia e alta ductilidade (incluindo
tenacidade), que demonstre biocompatibilidade, seja caracterizado como
quimicamente estavel, apresente um comportamento ndo magnético, e seja de facil
manipulacéo e desinfeccdo (COSTANTINO, FRIEDMAN e LANE, 1993). Alguns dos
biomateriais que s&o atualmente utilizados em intervengdes cirlrgicas sdo a
borracha de silicone (BS) (STARCH, FIORIHIN e LIN, 2003), ceramicas de fosfato
de calcio (LEICHTER e BLOCH, 1992), politetrafluoretileno (PTFE) (CATANESE et
al., 1999), e polietileno de ultra alta massa molecular (ROMO, SCLAFANI e SABINI,
1998).

Embora estes materiais sejam amplamente empregados em cirurgias
plasticas e de reconstrugdo, como em outras aplicacdes biomédicas, ndo sao
capazes de satisfazer completamente as necessidades para uma aplicagdo
determinada (THEIN-HAN, SHAH e MISRA, 2009). Em anos recentes, Varios
estudos tém focado na melhoria das propriedades mecéanicas, fisico-quimicas e
biolégicas de polimeros tais como a BS (WEN et al., 2008; ABBASI, MIRZADEH e
KATBAB, 2001) e scaffolds de quitosana mediante a incorporagdo de substancias
inorganicas bioativas, tais como os fosfatos de calcio, especialmente para gerar o
crescimento de tecido poroso e 0 aumento da resisténcia mecéanica (THEIN-HAN,
SHAH e MISRA, 2009).

De forma geral, Callister (CALLISTER, 2007) define compdsito como um
material multifadsico que demonstra uma significativa propor¢cdo das propriedades
das fases constituintes, de tal maneira que a melhor combinagdo das propriedades
seja atingida. As fases constituintes devem ser quimicamente dissimilares e

separadas por uma interface nitida. Segundo o principio da a¢cdo combinada, as
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melhores combinaces de propriedades sdo logradas mediante a combinagé&o

sensata de dois ou mais materiais distintos.

Os compdsitos reforcados por particulas possuem duas classificacdes,
compdsitos reforgcados por particulas grandes e reforcados por dispersdo. A
distingdo entre ambos esta baseada nos mecanismos de refor¢co. O termo “grande”
€ usado para indicar que as interagdes matriz/particula ndo podem ser tratadas a
nivel atbmico ou molecular. Na maioria destes compositos, a fase de reforgo é mais
dura e rigida do que a da matriz. Estas particulas de reforco tendem a restringir o
movimento da matriz nas proximidades da cada particula. A matriz transfere uma
parte da tensdo aplicada as particulas, as quais suportam uma fracdo da carga. O
grau de reforgo, a melhora do comportamento mecanico, depende da forca de

ligag&o na interface matriz/particula (CALLISTER, 2007).

Segundo Ratner (RATNER, 2004), um material compdésito € definido como
um material formado por dois ou mais constituintes quimicamente diferentes, em
uma escala macrométrica, tendo uma interface distintiva separando-os. Esta
definico engloba compdsitos com fibras e particulas, os quais sdo de muito
interesse como biomateriais. Tais compdsitos consistem de uma ou mais fases
descontinuas embutidas na fase continua. A fase descontinua, normalmente mais
dura e resistente do que a fase continua, é chamada de reforco ou material de

reforgo, enquanto que a fase continua € chamada de matriz.

As propriedades dos compdsitos estdo fortemente influenciadas pelas
propriedades dos materiais constituintes, distribuicdo e contetdo, e pela interacao
entre eles. As propriedades dos compdsitos podem ter o valor da soma das fracdes
volumétricas dos constituintes, ou estes podem interagir de uma maneira sinérgica,
devido a orientacdo geométrica, produzindo um compdsito com propriedades que
ndo poderiam ser obtidas mediante a simples soma das fracdes volumétricas.
Sendo assim, para a descricdo de um material compoésito, além de especificar os
materiais constituintes e suas propriedades, devem ser especificadas a geometria

do reforco, sua concentracéo, distribuicdo e orientagédo (RATNER, 2004).

Metais, cerdmicas e polimeros, quando empregados independentemente
como biomateriais, podem apresentar certas limitagdes. Sendo assim, a busca por

um biomaterial ideal leva ao desenvolvimento de biomateriais compdsitos, que sdo
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materiais feitos mediante a combinacdo fisica de materiais convencionais.
Biomateriais compdsitos geralmente consistem de duas fases; uma matriz, na qual
encontra-se imersa a fase de reforgco, que normalmente esta formada por particulas
ou fibras, desta maneira ambas fases permanecem separadas em escala
macrometrica no composito. O ajuste da composi¢do e estrutura de ambas fases
pode ser feita para obter propriedades fisico-quimicas especificas, obtendo desta
maneira uma resposta biolégica desejada. Sendo assim, a composicéo, sintese e
processamento dos biocompoésitos sdo aspectos que devem ser considerados
cuidadosamente na hora de projetar um compdsito para aplicagbes biomédicas
(BASU, KATTI e KUMAR, 2009).

3.7 Agentes de Acoplamento Silano

O termo agente acoplamento silano geralmente aplica-se a espécies
contendo silicio, capazes de formar ligagBes quimicas entre materiais dissimilares,
especialmente no reforgco de compdésitos poliméricos. Os materiais a serem ligados
sdo normalmente polimeros organicos com reforgos inorganicos, embora os agentes
de acoplamento silano possam também ser utilizados com outros tipos de reforcos e
polimeros. Pequenas quantidades de agentes de acoplamento silano, usados na
interface podem melhorar em grande medida as propriedades mecéanicas do
material compoésito. Eles também podem ser utilizados em pegas formadas como
revestimentos para alterar as propriedades superficiais do material, ou
copolimerizados para a obtencdo de polimeros organicos. Os agentes de
acoplamento silano sdo encontrados em uma ampla variedade de aplicagdes, tais
como revestimentos metalicos, materiais dentarios e lentes de contato
(PLUEDDEMANN, 1991).

Misturas binarias de polimero e carga podem apresentar baixos valores de
resisténcia mecanica como consequéncia das interagdes pobres entre eles, 0 que
resulta em interfaces fracas. Quando a forca de ligacdo entre as fases € fraca, pode
ser a fonte de falha dos compdsitos, a qual acontece mediante a delaminagdo. A
falha entre as faces é especialmente critica na presenca de espécies quimicas

formando moléculas pequenas, tais como a agua (PLUEDDEMANN, 1991).
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3.7.1 Modificacdo da Superficie de Fosfatos de Calcio

Um dos fatores determinantes da resisténcia mecénica final do compoésito € a
tensdo interfacial entre o fosfato de célcio e o polimero. Com a finalidade de obter
uma suficiente resisténcia mecéanica em tais compdsitos, visando seu uso em
aplicagbes biomédicas, varios métodos tém sido desenvolvidos para melhorar a
interacao interfacial do fosfato tricalcico, ou da hidroxiapatita, com a matriz
polimérica. Por exemplo, o uso de silanos como agente de acoplamento para a
modificacdo de HAp, ou de sais de zirconil, poliacidos, isocianatos, entre outros.
Pouco se conhece sobre a modificacdo da superficie do TCP; a auséncia de grupos
reativos apropriados no TCP pode ser o motivo. Somente a silaniza¢ao foi reportada

como mecanismo de modificagédo da superficie do mesmo (KUNZE et al., 2003).

Wen e colaboradores (WEN et al.,2008) reportaram o estudo da modificacédo
da superficie de nanocristais de HAp. Para tal, uma solugdo de viniltrietoxisilano
(VTES) foi diluida em uma solugdo aquosa de etanol, a mesma teve seu pH
ajustado com acido acético. Para a preparacdo do compdsito, o silicone foi
encapsulado entre os rolos de um misturador de dois rolos a 50 °C. A continuagéo, a

solugéo contendo os nanocristais de HA modificados foi adicionada gradualmente.

Thein-Han e colaboradores (THEIN-HAN, SHAH e MISRA, 2009), para
avaliar as diferentes respostas celulares da BS e do compdésito BS/n-HAp e a sua
relagdo com as propriedades superficiais, utilizaram como agente modificador o
octametiltrisiloxano. Foi feita uma solugdo contendo o agente modificador na qual foi
feita a disperséo de 5 %(m/m) de cristais de n-HAp. A biocompatibilidade do
compdésito BS/n-HAp resultante, ao oferecer uma resposta celular superior, foi visto
como uma potencial alternativa para a BS. O componente ativo, a n-HAp, modulou a
interacdo substrato/célula e espera-se que possa garantir a estabilidade a longo

prazo do implante.

O uso de organosilanos com grupos hidrolisaveis na sintese de fosfatos de
calcio amorfos pode representar uma alternativa para o aumento a resisténcia
mecanica dos compositos, melhorando a interacdo dos reforcos com a fase
polimérica. Estes silanos vém sendo utilizados, normalmente em processos de sol-
gel a alta temperatura, na preparacédo de reforgos vitreos, incluindo aqueles que séo
bioativos (SKRTIC, ANTONUCCI e EANES, 1996).
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3.8 Composito Silicone/Fosfatos de Célcio

Varios intentos sérios tém sido feitos para melhorar a biocompatibilidade do
silicone (ABASSI, MIRZADEH e KATBAB, 2001; ABASSI, MIRZADEH e KATBAB,
2002; AZIZ, WATER e JAGGER, 2003; FURUZONO, SONADA e TANAKA, 2001).
Tem sido demonstrado que estas modificagbes podem melhorar significativamente
as propriedades biolégicas do silicone (FURUZONO, WANG e KOREMATZU, 2002).
Mas até agora estas técnicas ndo tém sido exitosas na melhoria da bioatividade do
silicone (WEN et al., 2008).

As cerdmicas organicas séo dificeis de moldar devido as suas propriedades
mecanicas (fragilidade, baixa confiabilidade mecéanica, auséncia de resiliéncia)
(HENCH, 1998), uma abordagem para a melhoria da bioatividade e da propriedade
de ligagdo com o tecido 6sseo de polimeros, tais como a borracha de silicone (BS),
€ a mistura com a hidroxiapatita biologicamente ativa de tamanho nanométrico (n-
HAp). O compoésito resultante BS/n-HAp pode ser enxergado como representante de
uma nova classe de biomateriais nanoestruturados. O compdsito tem o potencial de
exibir excelentes propriedades fisicas e bioldégicas, com a BS provendo as
propriedades mecanicas desejadas enquanto que a HAp promove a bioatividade. A
adicdo de HAp a BS providenciard sitios bioativos que sdo bioabsorviveis e
favoréaveis para o crescimento do tecido (THEIN-HAN, SHAH e MISRA, 2009).

Comparado com a BS pura, o compdésito de BS/n-HAp causa um menor dano
aos eritrdcitos. Isto acontece pois os radicais ndo polares localizados lateralmente a
espiral de ligagdes Si-O da cadeia principal sdo de baixa polaridade e contribuem
para a destruicdo dos eritrocitos (ZHOU e YI, 1999). A n-HAp inorgénica e bioativa
altera a estrutura da superficie da BS mediante o desenvolvimento de um diferente
grau de eletro-ionizacdo em um meio hidratado. Isto confere a superficie do
compdsito nanoestruturado de BS/n-HAp hidrofilicidade e altera a carga superficial,
com a consequente diminuicdo do dano aos eritrécitos. Sendo assim, as limitacdes
associadas ao uso da BS pura podem ser superadas mediante a incorporagao de n-
HAp & matriz de BS (THEIN-HAN, SHAH e MISRA, 2009).

3.8.1 Estudos reportados do Compasito Silicone/ Hidroxiapatita
Yokoya (YOKOYA, 1991) desenvolveu um compdésito de HAp com silicone,

estudou sua biocompatibilidade com o tecido 6sseo e investigou suas aplicacdes

23



clinicas. O compdésito BS/HAp contendo 30, 50 e 70 %(m/m) de particulas de HAp
foram implantados em fémures de coelhos por 2, 4 e 12 semanas, a continuacéo foi
realizada a observacdo histologica. Tecido fibroso foi formado diretamente na
superficie do silicone enquanto que nos compoésitos, novo tecido trabecular foi
formado a partir do osso cortical apds duas semanas. Tecido 6sseo desenvolveu-se
e entrou em contato com a superficie diretamente apds quatro semanas e

posteriormente propagou-se na superficie do compdsito.

O composito foi aplicado nos seguintes casos clinicos; reconstrugdo
mandibular, implantacdo adicional para deformidades na face, aumento da
extremidade alveolar e auxiliando a sustentagdo de préteses faciais. Os resultados
nos casos de reconstrucdo de mandibula ndo foram satisfatdrios, porém nos outros
casos os resultados foram bons. Sendo assim, foi considerado que o compdsito de
silicone com 70 %(m/m) de HAp pode ser util na condigdo estatistica (YOKOYA,
1991).

Jovanovic (JOVANOVIC et al., 2004) investigou a influéncia de agentes de
acoplamento hidrofébicos baseados em compostos contendo silica; metilsiliconato
de sodio (SMS), emulsdo aquosa de silicone (SWE) e polidimetilsiloxano com
terminacBes de silanol (PDMS), nos parametros cinéticos e termodindmicos do

entrecruzamento de compadsitos de PDMS/HAp.

Segundo os resultados de espectroscopia de infravermelho, p6de-se assumir
que o modo de interagdo mais provavel entre a HAp e os agentes de acoplamento
foi mediante ligagdes de hidrogénio das agrupacdes OH da hidroxiapatita com o
oxigénio do siloxano. A HAp ndo modificada causou as maximas variacdes na
entalpia do entrecruzamento, comparado com a entalpia obtida com as HAp
modificadas. O aumento do grau de hidrofobicidade das particulas de HAp levou ao
aumento das entalpias de entrecruzamento. As energias de ativagcdo determinadas
para o entrecruzamento dos compdésitos PDMS/HAp com todas as amostras de HAp
foram maiores que para o polimero sem carga. A HAp ndo modificada abaixou a
ordem da reagéo de reticulagdo, ao contrario da HAp modificada, em cujo caso os

valores da ordem da reag&o aumentaram (JOVANOVIC et al., 2004).

Wen (WEN et al., 2008), baseado no conceito que o grau de reforgo aumenta

com a diminuicdo do tamanho de particula do reforgo, propés o uso de n-HAp como
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carga para a formagdo de compdsitos BS/n-HAp. Os cristais de n-HAp foram
preparados por via Umida. Para modificar as particulas de n-HAp foi utilizado
viniltrietoxisilano (VTES) [(CH3CH20)s-Si-CH=CH,] adicionado a uma solugédo de

etanol, o pH da solucéo foi ajustado com &cido acético.

Os compdésitos obtidos demonstraram ter uma 6tima dispersédo de particulas
de n-HAp. Ao contrario do refor¢o obtido na BS com cristais de HAp de tamanho
micrométrico (BS/u-HA), a tensdo de ruptura do compadsito BS/n-HAp foi aumentada
significativamente. Isto devido principalmente a introducdo de uma maior area de
superficie, a qual pode aumentar a ligag@o entre as particulas de HAp com a BS na
interface. O composito BS/n-HAp apresentou as melhores propriedades mecénicas

quando o conteudo de HAp foi aproximadamente 40-50 %(m/m) (WEN et al., 2008).

Thein-Han e colaboradores (THEIN-HAN, SHAH e MISRA, 2009) estudaram
a resposta biolégica de um nanocompdésito formado por uma matriz de BS reforgada
por n-HAp. O processamento de tal compdsito envolveu a dispersdo das
nanoparticulas em octametiltrisiloxano, empregado como solvente. A resposta
biolégica do compdsito, em termos da adesao celular inicial, viabilidade celular e
proliferacéo, foi consistentemente maior na superficie no compdésito BS/5%(m/m)n-
HAp, comparada com a do silicone puro. Os pesquisadores reportaram que 0
espalhamento celular, morfologia e densidade no compdsito obtido foram
distintivamente diferentes aos obtidos na BS pura. O crescimento de pré-
osteoblastos na superficie do compdsito foi bem espalhado, plano e grande em
dimenséo, com uma superficie celular rugosa. Em contraste, estas caracteristicas

foram menos pronunciadas na BS, superficie celular lisa e ndo bem espalhada.

3.9 Abordagem Biomimética para sintese de Materiais Compdsitos

Nanoparticulas tém sido incorporadas a polimeros em uma variedade de
maneiras, mas uma das mais interessantes € a abordagem amplamente utilizada de
sol-gel. Um exemplo de tal sintese é a hidrélise sol-gel de alcoxisilanos
(organosilicatos) para produzir silica [SiO;] (Equacdo 1) A reacdo € complexa,
envolvendo polimerizagdo e ramificagdo, mas reacdo geral pode ser escrita da
seguinte maneira (NAKATANI et al., 2001):

Si(OR)s + 2H,0 » SiO; + 4ROH Eq. 1
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sendo que a espécie Si(OR), organometdlica é normalmente o tetraetilortosilicato
(TEOS). A hidrdlise sol-gel e a condensacdo podem ser feitas in situ, dentro da
matriz polimérica, para gerar nanoparticulas do material cerdmico, com um diametro
meédio de poucas centenas de angstroms (NAKATANI et al.,, 2001). O polimero
normalmente possue agrupamentos terminais, tais como hidroxilas, que podem
participar das reagbes de hidrolise-condensacdo (ERMAN e MARK, 1997). Tais
agrupamentos terminais produzem uma melhor ligagdo entre as fases, que sao de
uma forma geral diferentes, mas agentes de acoplamento podem também ser

introduzidos para melhorar a for¢a da ligagéo interfacial (PAUL e MARK, 2010).

Este método de introducdo de particulas de reforco tem um namero de
vantagens com relacdo ao método tradicional, no qual as particulas previamente
obtidas séo incorporadas, com dificuldade, ao elastbmero néo reticulado, antes da
vulcanizagdo (RIGBI, 1980). Devido a natureza da precipitagéo in situ, as particulas
estdo otimamente dispersas e estdo essencialmente n&o aglomeradas. O
mecanismo de crescimento parece envolver a simples nucleagcdo homogénea, e
como as particulas encontram-se separadas pelo polimero, elas ndo tém a
oportunidade de coalescer. Micrografias de tais materiais reforgados mostram que
as particulas encontram-se relativamente monodisperas, a maioria apresentando
diametros na faixa de 100 - 200 A. Uma desvantagem deste procedimento é o custo
relativamente elevado, comparado com o método usual ex situ (PAUL e MARK,
2010).

Este método de precipitagdo in situ pode ser bastante geral, uma variedade
de precursores podem ser utilizados, por exemplo; titanatos e aluminatos podem ser
hidrolisados para obter, respectivamente, titnia e alumina, metais carbonilicos
podem ser protonados a metais ou 6xidos metélicos. Algumas fases ceramicas além
da silica séo titania [TiO2] (ERMAN e MARK, 1997), zircbnia [ZrO;] (MARK, 2006),
alumina [Al,O3] (MARK, 2006), e 6xidos mistos (WEN e MARK, 1995).

Vérios trabalhos tém reportado o desenvolvimento de materiais e técnicas
para obter propriedades bioldgicas e mecanicas desejadas em compdsitos sintéticos
a serem utilizados na substituicdo do tecido 6sseo natural. Os mais promissores
destes intentos tém empregado a abordagem biomimética na sintese de materiais
compdsitos artificiais. A esséncia do processo biomimético baseia-se na

mimetizacdo da mineralizag&o biol6gica, na qual uma fase orgéanica funciona como
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suporte para a nucleagdo e crescimento de cristais inorganicos a partir de uma
solugéo supersaturada. O controle molecular da morfologia, tamanho e anisotropia
dos cristais inorganicos e a distribuicdo uniforme na fase organica séo algumas das
metas desejadas no processo biomimético (KATTI e GUJJULA, 2002).

Polimeros contendo agrupacdes funcionais polares, tais como COOH, CH,
CH, POsH, e OH séo interessantes com relagdo a isso, pois 0s agrupamentos
laterais ionizadveis promovem uma maior afinidade com os ions célcio positivos e a
nucleagéo de cristais de HAp na solugcdo (RISHNA et al., 2001; CHANG, KO e
DOUGLAS, 2003; CHANG, KO e DOUGLAS, 2003a; LIOU, CHEN e LIU, 2003;
SPANOS, DEIMEDE e KOUTSOUKOQOS, 2002). Alguns dos mais recentes intentos
empregando a técnica de mineraliza¢@o in situ tém utilizado polimeros tais como
poli(acido latico) (PLA), poli(acido acrilico) (PAAc) e colageno, devido a propriedade
de ligacdo com o célcio (CHANG, KO e DOUGLAS, 2003a; KATTI e GUJJULA,
2002; LIOU, CHEN e LIU, 2003; CIFTCIOGLU e MCKAY, 2005; SPANOS, DEIMEDE
e KOUTSOUKOS, 2002). Outro polimero polar com aplicagdo biomédica € o
poli(alcool vinilico) (PVA) (MOLLAZADEH, JAVADPOUR e KHAVANDI, 2006).

A obtencdo de materiais semelhantes ao tecido 6sseo, inclusive no nivel mais
baixo de organizagdo hierarquica, resulta em uma tarefa dificil, pois envolve duas
fases diferentes, uma organica e outra inorganica. Acredita-se que o processo de
mineralizagdo mediado pela matriz imite esta estrutura (VEIS, 2005). Este ambiente
de reacdo confinado é construido por biomoléculas, principalmente por polimeros
(XU, MA e COLFEN, 2007). Estes polimeros podem oferecer a habilidade de formar
HAp e de controlar as etapas do processo de mineralizagdo; o principal objetivo
destes materiais € controlar a nucleacdo e crescimento dos cristais de HAp. Parece
possivel controlar a estrutura e arranjo do polimero para modular a morfologia da
HAp in vitro, assim como pode ocorrer in vivo. Interagdes interfaciais moleculares na
interface polimero/HAp podem assistir a nuclea¢do especifica e o crescimento de
nanoparticulas. Estas intera¢cdes também determinam a estrutura cristalografica e a

orientacdo da nucleac&o da HAp (SINHA, et al., 2009).

3.10 Propriedades de Superficie e Resposta Biol6gica de Biomateriais
Como o0s materiais interagem com o ambiente mediante suas interfaces,

tanto o tipo quanto a for¢ca de tais interagdes s&o altamente dependentes das
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propriedades de superficie dos materiais. Quando um material entra em contato
com um ambiente biol6gico, a quimica e topografia da superficie sdo parametros
importantes que podem influenciar a adsor¢do de proteinas, interacdo celular, e em
Ultima analise, a resposta do hospedeiro. Porém, materiais poliméricos, ceramicos e
metalicos, com propriedades de superficie completamente diferentes, podem induzir
repostas biologicas similares in vivo. Isto tem sido atribuido & adsor¢do néo
especifica de proteinas na superficie. A adsor¢do de proteinas na superficie do
material acredita-se seja 0 evento inicial quando um material entra em contato com
um ambiente biolégico. A camada de proteina adsorvida ira influenciar as reacdes
biologicas subsequentes, incluindo a adeséo e ativacdo de plaquetas. Sendo assim,
a compreensdao da interagdo entre as proteinas e a superficie do material € critica, e
0 controle das interagdes proteina/superficie continua sendo um fator a ser levado
em consideragdo no desenvolvimento de superficies biocompativeis (CHEN et al.,
2004)

Varios sdo os fatores que influenciam a adsor¢cdo de proteinas, os quais
podem ser divididos em dois grupos; fatores relacionados as proteinas, tais como
conformagdo, distribuicAo de carga e grau de ligacao intermolecular, e fatores
relacionados a superficie, como energia superficial (COMELLES et al.,, 2010),
rugosidade superficial e grupos funcionais presentes (MATSUMOTO, FUKUDA, e

MIURA, 2011)

A energia superficial controla a molhabilidade da superficie e é um fator
importante na determinacdo da cinética de adsor¢cédo e da quantidade de proteinas
adsorvidas na superficie. Embora esta seja uma caracteristica relevante para
determinar a biocompatibilidade de um material, apenas alguns trabalhos na
literatura focam na energia superficial de materiais poliméricos no contexto das
aplicagcbes biomédicas. Resultados obtidos no estudo de polimeros tais como
PMMA, PS e PDMS demonstram que substratos com valores de energia de
superficie superiores promovem a adsor¢&o de proteinas (COMELLES et al., 2010).

A molhabilidade da superficie, geralmente referida como hidrofobicidade ou
hidrofilicidade, € um dos parametros mais importantes que afetam a resposta
biologica em um material implantado. A molhabilidade afeta a adsor¢cdo de

proteinas, adesédo e ativacdo de plaquetas, coagulacdo do sangue e adeséo celular
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e bacterial (VOGLER, 1999). Observacdes com relagdo aos efeitos da
molhabilidade superficial na adsorcdo de proteinas ndo tém sido sempre
consistentes. De uma maneira geral, acredita-se que as superficies hidrofobicas
tenham uma maior adsorcdo de proteinas que as superficies hidrofilicas, devido as
fortes interacBes hidrofébicas que acontecem nestas superficies, em contraste
direto com as forcas de solvatagdo repulsiva, gerada pela forte ligacdo com a agua
da superficie hidrofilica (NOH, ERWIN e VOGLER, 2006).

A aparente ligacdo entre a molhabilidade pela 4gua e a capacidade para
adsorver proteinas tem levado a sugerir que a proteina encontra-se, de fato,
competindo com a 4gua na adsorcao de superficies (VOGLER, 1993). Esta hipotese
argumenta que a proteina adsorve-se com certa eficiéncia em superficies
hidrofébicas, pois a 4gua nas vizinhangas pode ser deslocada, processo também
conhecido como desidratacéo da superficie. Por outro lado, a proteina ndo pode ser
adsorvida em superficies completamente molhaveis pela agua, pois ndo resulta

energeticamente viavel a desidratagdo de tais superficies (KRISHNAN et al., 2005).

Embora aparentemente simples, esta hipotese para a adsorcao de proteinas
encontra-se longe de ser universalmente aceita. Um dos principais argumentos que
a contrariam é o fato da adsor¢cdo de proteinas ser um evento localizado que
acontece a escala nanométrica, especialmente em superficies heterogéneas
ordinarias. Por outro lado medidas tipicas da molhabilidade do material (dngulo de
contato) ndo explicarem a presenca de dominios nos quais as proteinas sao
adsorvidas (OSTUNI et al., 2003).

3.11 Energia livre de superficie de Sélidos

Valores fisicos tais como o de angulo de contato e energia livre de superficie
(ELS) séo utilizados para predizer as propriedades aditivas de materiais poliméricos.
Sendo assim, a medigéo de angulos de contato de gotas estacionarias depositadas
na superficie de varios materiais e diferentes métodos de célculo da energia livre de
superficie sédo ferramentas poderosas de analise amplamente empregadas em

vérios setores industriais para vérias aplicagfes préticas.
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E evidente que a energia livie de superficie de materiais poliméricos é
aumentada mediante qualquer tipo de tratamento, e a molhabilidade é melhorada.
Por estas razBes os métodos usados para a determinacdo da energia livre de
superficie sdo intensamente investigados (GARBASSI, MORRA e OCCHIELLO,
1998).

As equacdes de Young e de Laplace, bem conhecidas por 200 anos,
constituem os principios para a determinacdo da energia livre de superficie de
sélidos. Porém, na segunda metade do século XX, o rapido progresso da ciéncia de
interfaces e de processos de molhabilidade ocorreram. Como resultado, novos
meétodos para o calculo da energia livre de superficie foram elaborados, os quais
sdo muito importantes para as investigacbes da superficie de polimeros. Estes
métodos séo formulados tendo como base o angulo de contato previamente medido

ou a analise do formato de gota de vérios liquidos (ZENKIEWICZ, 2007).

3.11.1 Métodos para o calculo da energia livre superficial de sé6lidos

Os métodos principais para a determinacéo da energia livre de superficie sao
os de Zisman (ZISMAN, 1961), Owens-Wendt, também conhecido como o método
Kaelble (OWENS & WENDT, 1969), e o método de van Oss-Chaudhury-Good (van
0SS, GOOD, CHAUDHURY, 1986). O ultimo é de interesse para muitos
pesquisadores e € objeto de discussfes cientificas. O principal assunto destas
discussdes é a determinacdo dos componentes &cido e basico da energia livre de
superficie dos liquidos utilizados na medi¢é@o, definindo os niveis de acidez e
alcalinidade de véarios materiais poliméricos, e as regras para a escolha apropriada
dos liquidos de medicao (ZENKIEWICZ, 2007).

O método de Neumann baseia-se em uma denominada equacao de estado
(NEUMANN et al., 1974), este método € objeto de uma detalhada analise na
literatura. Uma das controvérsias com relag@o a esta equacgéo € devida a natureza
da constante 8, a qual é, para varios autores, uma constante universal da matéria,
enquanto que para outros, € apenas um parametro da equacgéo (DELLA VOLPE et
al., 2004). Também existe uma nova proposicao, bastante interessante para o
calculo da energia livre de superficie, a qual esta baseada na medigdo de angulos
de contato de avango e retrocesso com o uso de apenas um liquido (CHIBOWSKI,
2003).
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O método mais frequentemente utilizado para materiais poliméricos até agora
€ 0 método de Owens-Wendt, no qual agua e diiodometano sdo utilizados. Um
crescente interesse no método, baseado em resultados de medi¢cdes de angulos de
contato com o uso de trés liquidos apropriadamente selecionados, € uma inspiragédo
para novas investigacdes neste campo. Estas investigacdes incluem a analise dos
pardmetros de medi¢do de liquidos para a medicdo do angulo de contato e a
constru¢gdo de um conjunto de equagdes matematicas utilizadas para a
determinac@o da energia livre de superficie para os materiais utilizados (DALET,
PAPON, VILLENAVE, 1999). Um estudo similar tem também sido executado usando
o método de Neumann (DELLA VOLPE et al., 2004).

3.11.2 O método de Neumann

Este método estd baseado na suposi¢cdo que existe uma relagéo entre a ELS
de um soélido (ys), a ELS de um liquido molhando a superficie do sélido (y.) e a
energia livre da interface solido-liquido (ys)). A relacdo pode ser expressa de uma

maneira geral pela seguinte equagéo de estado (ZENKIEWICZ, 2007);

F(ys, vi, vys) = 0 Eq. 2

Usando a Eq.2, fazendo apropriadas substituicbes e de transformac¢des na mesma,

a férmula para o método de Neumann é obtida na seguinte forma;

cos®, =2(7%)% exp[-B(y, ~75)*]-1 Eq. 3

L
com B = 0,0001247.

Apesar da controvérsia com relacdo a equacdo, esta formula € ainda de
interesse para pesquisadores como uma ferramenta muito conveniente para a
determinacéo da ELS. A principal vantagem do método aplicando esta equacgéo é o
uso de apenas um liquido de medicdo para a obtengdo do angulo de contato. Isto

facilita as medi¢Ges a serem feitas e limita o nimero de erros. A determinacdo de ys
mediante a Eqg. 3, quando y_ e O_s&o conhecidos, requer computagdes numericas,

as quais resultam faceis (ZENKIEWICZ, 2007).

Os valores de ELS da maioria dos materiais poliméricos encontra-se na faixa

de 20-50 mJ/m?. As diferencas ente os valores de ELS calculados mediante os
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métodos de Neumann e van Oss-Chaudhury-Good chegam a 21 %. Por outro lado,
as diferencas relativas entre os resultados obtidos entre os métodos de Oss-
Chaudhury-Good e de Owens-Wendt s&o consideravelmente menores, nao
ultrapassando os 3 % sobre o intervalo completo de ELS. As diferengas nos valores
de ELS, calculadas com varios métodos, dependem também dos liquidos de

medi¢&o usados nos célculos do angulo de contato (ZENKIEWICZ, 2007).
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4. MATERIAIS E METODOS

Foi estudada a incorporacdo de cargas de fosfato de calcio a matriz de
silicone mediante dois métodos; o Método Tradicional, o qual implicou na sintese,
modificagcdo superficial, empregando tetraetilortosilicato (TEOS), e posterior
incorporagéo dos fosfatos de calcio & matriz elastomérica; e mediante o método aqui

desenvolvido, a Sintese Reativa.

As etapas envolvidas na elaboracdo e caracterizacdo dos compoésitos
PDMS/fosfatos de célcio (FC) mediante o Método Tradicional sdo esquematizadas

no fluxograma representado na Figura 3.

™

DRX, MEV, MET,
N area superficial, "_1
V2% granulometria “*ﬁ‘”\ﬁ%‘l
[ ]
Hidroxiapatita (HAp) a-Fosfato Tricélcico (a-TCP)
‘ Reagdo por Precipitacdo J ‘ Reacdo por Combustdo J

solugtes de TEOS a 5 %({m/m), 10 %{m/m)

-

r ‘ Preparacdo dos Compdsitos

\L Modificacdo superficial dos pos

PDMS/ HAp 0 %(m/m) TEOS PDMS/ a-TCP 0 %(m/m) TEOS
PDMS/ HAp 5 %({m/m) TEOQS PDMS/ a-TCP 5 %(m/m) TEQS
PDMS/ HAp 10 %(m/m) TEQS PDMS/ a-TCP 10 %({m/m) TEQS
com fragoes volumétricas de com fragdes volumeétricas de
10 %{v/v), 20 %(v/v) e 30%(v/v) 10 %(v/v), 20 %(v/v) e 30%(v/v)

MEV, EDS, DSC,
angulo de contato, energia de superficie,
propriedades mecénicas,
avaliagdo de biocompatibilidade in vitro

Figura 3. Representacao esquematica das etapas do processo de elaboracéo e caracterizacdo dos
compoésitos de PDMS/FC obtidos mediante o Método Tradicional.
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4.1 Obtencéo do compdsito PDMS/FC mediante o Método Tradicional
Este método implicou na sintese e modificagdo dos fosfatos de célcio, para a
sua posterior incorporacdo, mediante a mistura fisica, ao elastdbmero de

poli(dimetilsiloxano).

4.1.1 Sintese, caracteriza¢do e modificacdo dos fosfatos de calcio

Os precursores utilizados para a obtengcdo da hidroxiapatita mediante a
reacdo por precipitacdo foram hidroxido de calcio [Ca(OH)2] (95% Synth) e acido
fosforico [H3PO,4] (85% Nuclear). Uma solucdo aquosa de Ca(OH), (1,0 M) foi
colocada em um bal@o volumétrico, a mesma foi agitada e aquecida a 90 °C. Uma
solucdo aquosa de H3PO, (0,8 M) foi adicionada por gotejamento a solucdo de
Ca(OH),. O sistema foi agitado por 24 h a 90 °C, posteriormente o precipitado obtido
foi lavado com &lcool etilico (98 % Vetec), filtrado e seco a 70 °C. O p6 obtido foi
calcinado a 800 °C por 2 h. Por outro lado, os precursores utilizados para a
obtencdo do a-fosfato tricalcico mediante a reacdo por combustdo (VOLKMER,
CALDAS e SANTOS, 2008) foram nitrato de calcio tetrahidratado [Ca(NOs3),.4H,0]
(99% Vetec), hidrogeno fosfato de amoénio [(NH4):HPO.] (99% Vetec) e ureia
[(NH2)2.CO] (99% Vetec), como combustivel. O material obtido foi lavado com alcool
etilico e seco a 70 °C, posteriormente foi calcinado a 1200 °C por 4 h, seguido de

um resfriamento r4pido até a temperatura ambiente.

A composicdo de fases dos pds obtidos foi determinada por difragdo de
raios-X (DRX) (difratbmetro PHILLIPS X Pert MPD) com um tubo de cobre (Kq =
1,5418 A). A partir dos difratogramas obtidos, o tamanho de cristalito das fases
obtidas foi calculado empregando a Equagéo de Scherrer (CULLITY, 1956). A
distribuicdo do tamanho de particulas foi determinada mediante difragdo a laser
(Cilas 1180), a érea superficial especifica mediante adsorcdo de nitrogénio
(Quantachrome Instruments Nova 1000) e a densidade foi determinada por
picnometria de gases com hélio (Quantachrome, MVP 1). A morfologia e dimensdes
dos po6s foram estudadas por microscopia eletrénica de varredura (MEV) (JEOL JSM
6060) e por microscopia eletronica de transmissao (MET) (JEOL JEM 1200ExIl). No
primeiro caso, as amostras foram revestidas com uma camada condutora de

carbono e ouro.
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Para a modificacdo da superficie dos fosfatos de célcio, uma solugdo aquosa
de &lcool etilico (98 % Vetec) a 25 %(m/m) foi preparada, a mesma foi adicionado
tetraetilortosilicato (TEOS) [Si(OCzHs)4] (98% Sigma-Aldrich) com uma fragéao
massica de 5 e 10 %(m/m), o pH do sistema foi ajustado a 4,0 com acido acético (99
% Synth). O sistema foi agitado por 30 min a 50 °C para permitir a hidrélise do
sistema. Posteriormente, os fosfatos de célcio foram adicionados, respectivamente,
com uma fracdo méssica de 5 %, o sistema foi agitado por 30 min a 50 °C. Os
fosfatos de célcio modificados foram lavados com alcool etilico e secos a 70 °C,
para permitir a evaporagdo dos solventes. O material foi caracterizado por MEV
(JEOL JSM 5800) com um equipamento de espectroscopia de energia dispersiva de
raios X (EDS) acoplado.

4.1.2 Incorporacéo dos fosfatos de calcio ao PDMS

Para a preparagdo dos compadsitos, os fosfatos de calcio modificados e néo
modificados, com fragdes volumétricas de 10 - 30 %(v/v) foram incorporados ao
silicone comercial, o qual apresenta propriedades mecéanicas equivalentes as do
silicone de grau médico, NE-140 (Wenda Co.) mediante a mistura fisica em um
misturador aberto de dois rolos. O agente de cura utilizado, peréxido de dicumila
(98% Aldrich), foi adicionado com uma fracdo de 0,8 %(m/m). Posteriormente, 0s
compdsitos obtidos foram colocados em moldes metélicos e submetidos a
compressédo para a obtencdo de laminas com 3 mm de espessura. Seguidamente

foram curados a 185 °C por 35 min.
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4.2 Obtencéo do compdsito PDMS/FC mediante a Sintese Reativa
As etapas envolvidas na elaboracdo e caracterizacdo dos compoésitos
PDMS/fosfatos de calcio (FC) mediante a Sintese Reativa sdo esquematizadas no

fluxograma representado na Figura 4.
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Figura 4. Representacao esquematica das etapas do processo de elaboracéo e caracterizacdo dos
compoésitos de PDMS/FC obtidos mediante a Sintese Reativa.

O Ca(OH); na forma de po foi utilizado para elaborar o composito, sendo
caracterizado mediante granulometria por difracdo a laser, adsor¢do de nitrogénio e
MEV. Para a obtencdo dos compdésitos, inicialmente o Ca(OH), foi incorporado ao
elastbmero de PDMS em um misturador aberto de dois rolos, com fracdes
volumetrias de 10 — 30 %(vol/vol). Apds a obtencdo de uma mistura homogénea, foi
adicionada uma solucdo de H3PO4 de maneira a obter-se uma relagdo Ca/P = 1/1,
logo o sistema foi mais uma vez homogeneizado. O agente de cura utilizado,
peréxido de dicumila, foi adicionado com uma fracéo de 0,8 %(m/m). Os valores de
pH de uma solugdo aquosa contendo 0,5 g dos compositos foram registrados.
Posteriormente, os compdsitos obtidos foram colocados em moldes metalicos e
submetidos a compressdo para a obtencdo de laminas com 3 mm de espessura.
Seguidamente foram curados a 185 °C por 35 min. Foi estudada a influéncia da

BN

fracdo massica de HzPO, adicionada, com relacdo a fragcdo massica

36



estequiométrica, na quantidade de Ca(OH), remanescente no compésito com o

auxilio de uma curva de calibracéo.

4.3 Caracterizagdo dos compadsitos de PMDS/FC obtidos por ambos métodos

4.3.1 Caracterizagdo das cargas na matriz
Para verificar o grau de dispersdo das particulas de fosfato de célcio na
matriz elastomérica, foram obtidas micrografias por MEV e EDS da superficie

externa e de fratura dos compositos.

4.3.2 Anédlise Térmica

De maneira a determinar a influéncia das cargas adicionadas nos parametros
termodindmicos da reacdo de cura do elastdmero, amostras dos compadsitos obtidos
foram curadas em um calorimetro diferencial de varredura (DSC Q20 V24.2 Build
107). Os ensaios foram realizados em atmosfera de nitrogénio, utilizando uma
massa aproximada de amostra de 5 mg com uma taxa de aquecimento de

10°C/min. A temperatura de inicio do ensaio foi 24 °C, a de finalizagéo foi 200 °C.

4.3.3 Propriedades de Superficie

Com o intuito de avaliar a energia de superficie dos compoésitos obtidos,
valores do angulo de contato estatico foram medidos (medidor de angulo de contato
Labometric LB-DX). Para tal, o formato da gota depositada na superficie dos
compdsitos foi determinado, os ensaios foram feitos a temperatura ambiente. Como
liquido de teste foi utilizada Agua destilada. As medi¢c6es de angulo de contato foram
feitas utilizando o programa ImageJ. Posteriormente, os valores de energia livre de
superficie foram obtidos segundo o método de Neumann (ZENKIEWICS, 2007). Os
valores reportados consistem em uma média de 7 medi¢cdes independentes. A
rugosidade dos compositos foi determinada empregando um medidor de rugosidade
superficial (Mitutoyo SJ-400), 5 medicOes foram feitas em cada amostra. O

parametro empregado foi a rugosidade Ra.

4.3.4 Propriedades Mecéanicas

De maneira a determinar as propriedades mecénicas dos compositos, ensaios
de resisténcia a tracdo foram realizados em uma maquina de ensaios universal
(Instron 3369) conforme a norma ASTM D412. Os ensaios foram efetuados a

temperatura ambiente empregando corpos de prova com um comprimento de 33
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mm, largura de 10 mm e espessura de 3 mm. Os mesmos foram ensaiados com
uma velocidade transversal de 30 mm/min. A dureza Shore A dos compdésitos foi
medida (durébmetro Mitutuyo ID-S1012M) conforme a norma ASTM D2240. As
medicdes foram baseadas na indentacao inicial de amostras com uma espessura de

6 mm, as medi¢des foram realizadas a temperatura ambiente.

4.3.5 Ensaio de biocompatibilidade in vitro

Com o objetivo de avaliar a capacidade dos compoésitos de formarem uma
camada de hidroxiapatita na superficie, os mesmos foram imersos em SBF
(Simulated Body Fluid) (KOKUBO, 2006) por periodos de até 7 dias. Esta imersao
também teve a funcéo de estabilizar o pH dos compoésitos. Como solugédo alternativa
para tal fim, foi empregada uma solugé@o aguosa de hidréxido de sédio [NaOH] (5 M)
como liquido de imersdo. Em ambos casos, foram registrados os valores de pH das
solugdes de imersdo como fungéo do tempo de imerséo. A morfologia e composigao

quimica de tal camada foram avaliadas por DRX, MEV e EDS.

4.3.6 Teste de Viabilidade Celular do compoésito PDMS/FC obtido mediante a

Sintese Reativa

Para a avaliagdo da viabilidade celular, amostras do composito, foram
colocadas diretamente em contato com a suspensdo celular. O compdsito foi
elaborado mediante a Sintese Reativa, com silicone de grau medico (NUSIL® MED
4735 Lote 50377) reforcado por 20 %(v/v) de particulas de fosfatos de calcio. A
amostra foi previamente estabilizada de maneira a obter um pH dentro da faixa de
neutralidade. Também foi ensaiada uma amostra do silicone puro. Foram
empregadas ceélulas HepG2 (ATCC HB-8065), pertencentes a uma linhagem
aderente derivada de hepatocarcinoma humano, de um paciente do sexo masculino,
livre de agentes virais hepatotropicos conhecidos. A cultura foi mantida com meio
DMEM-LG (Dubelco's Modified Eagle Medium-Low Glucose, LGC) suplementado
com 10% de Soro Fetal Bovino (Gibco) e 1% de penicilina/estreptomicina (Gibco),
por 24 h em condi¢des normais de cultivo, isto e, em estufa umidificada a 37 °C com
5% de CO,. Em uma placa de cultivo celular de 12 pogos (TPP) foram colocados
discos do material, os ensaios foram elaborados em quadruplicata. Em cada pogo
foi semeada suspenséo celular HepG2 com uma densidade celular de 2,63 cel/lcm?.

Foi empregado o teste de excluséo de corante usando o azul de Tripan. O teste esta
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baseado no seguinte principio; células viadveis tém a habilidade de serem
impenetraveis ao azul de Tripan. Quando a integridade das membranas das células
encontra-se comprometida, existe absor¢cdo do corante. Sendo assim, as células
viaveis, que ndo foram coloridas, aparecem claras com um anel refrativo ao redor
delas, enquanto que as células nao viaveis aparecem coloridas com um azul escuro,
sem a presenca do anel refrativo. A viabilidade das células foi avaliada em uma
camera de Neubauer. Apds 24 horas do tratamento, as células foram tripisinizadas
com tripsina-EDTA 0,25% (Gibco). Como controle negativo foi empregada uma placa
semeada com a suspensdo celular. Os resultados obtidos foram analisados

mediante o teste ANOVA seguido do teste Tukey de comparag&o multipla.
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5. RESULTADOS E DISCUSSAO
5.1 Composito PDMS/FC obtido pelo Método Tradicional

5.1.1 Sintese e modificacdo dos fosfatos de calcio

Os resultados da analise qualitativa feita por DRX dos fosfatos de calcio
obtidos sdo apresentados na Figura 5. Foi possivel constatar que tanto a reacéo de
precipitacdo, para a sintese de hidroxiapatita (HAp) (JCPDS 9-0432), quanto a
reacdo por combustdo, para a sintese de a-fosfato tricélcico (a-TCP) (JCPDS
9-0348), permitiram a obtencdo das fases desejadas com elevada cristalinidade,
sem a presenca outras fases como impurezas indesejadas. As Figuras 6 e 7
apresentam histogramas da distribuicdo de tamanho de particula correspondentes,

respectivamente, a HAp e a-TCP.
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Figura 5. Difratogramas obtidos por DRX dos pOs de (a) hidroxiapatita obtida pelo método de
precipitacdo, utilizando como precursores Ca(OH), e H;PO,, calcinada a 800 °C por 2 h, e de (b) o-
fosfato tricalcico obtido pelo método de reagdo por combustdo, utilizando como precursores
Ca(NOs3),.4H,0 e (NH,),HPQ,, calcinado a 1200 °C por 4 h, seguido de resfriamento rapido até a
temperatura ambiente.
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Figura 6. Histograma apresentando a distribuicdo do tamanho de particula do p6 de hidroxiapatita
obtido mediante a sintese por precipitacéo.
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Figura 7. Histograma apresentando a distribuicdo do tamanho de particula do pé de a-fosfato
tricalcico obtido mediante a sintese por combustao.
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Foi possivel observar que os pés de HAp apresentaram uma distribuicdo de
tamanho de particula com um perfil unimodal, com um tamanho médio de 5,08 pm.
Enquanto que os pés de a-TCP apresentaram uma distribuicdo com um perfil
bimodal, o primeiro grupo com um tamanho médio de 1,5 ym e o segundo com um
tamanho médio de 10,5 ym. A Tabela 5 apresenta resultados da caracterizagédo

fisica dos pods obtidos.

Tabela 5. Resultados da caracterizacao fisica dos pds de hidroxiapatita e a-fosfato tricalcico.

Caracterizacao hidroxiapatita a-fosfato tricalcico
Densidade (g/cm®) 2,85 2,92
Tamanho médio de particula (um) 5,08 7,81
Tamanho de cristalito (Método Debye-Scherrer) (nm) 32 34
Area superficial especifica (m?*/g) 19,93 5,03

Foi possivel observar que ambos poOs resultaram com um tamanho de
cristalito de aproximadamente 30 nm. A sintese por precipitacdo da HAp permitiu a
obtencgé&o de valores superiores de area superficial especifica, com relagéo a sintese
por combustéo do a-TCP.

A Figura 8 apresenta micrografias obtidas por MEV dos pos; a HAp (Figura
8(a) e (b)) resultou em particulas aproximadamente esféricas com um tamanho
aproximado de 180 nm formando aglomerados micrométricos, o a-TCP (Figuras 8(c)
e (d)) resultou em agregados de tamanho micrométrico com porosidades tipicas de
pés obtidos mediante a sintese por combustdo. E de conhecimento que a area
superficial das particulas é inversamente proporcional ao tamanho de particula, isto
explica o fato das particulas de HAp apresentarem um valor superior de area
superficial especifica com relagdo as particulas de a-TCP (Tabela 5).

As micrografias obtidas por MET dos p6s de HAp (Figuras 9(a) e (b)) e de a-
TCP (Figuras 9(c) e (d)) demonstraram que ambas sinteses levaram a obtenc¢éo de

aglomerados de cristais nanoestruturados.
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Figura 8. Micrografias obtidas por MEV de p6s de hidroxiapatita (a) e (b), e de a-fosfato tricalcico (c)
e (d).

Figura 9. Micrografias obtidas por MET de pés de hidroxiapatita (a) e (b), e de a-fosfato tricalcico (c)
e (d).



Com relagéo aos procedimentos empregados para a sintese de HAp, Shih e
colaboradores (SHIHA et al., 2004) reportaram a sinterizacdo de pés de HAp
mediante a hidrélise de hidrogeno fosfato de célcio diidratado (DCPD)
[CaHPO4. 2H,0] e CaCO3; empregando uma solucéo aquosa de NaOH para ajustar
0 pH da solucdo. O sistema foi homogeneizado por 1 h a 75 °C, o Unico produto
obtido da sinterizag&o foi HAp. A posterior etapa de calcinagdo do material obtido, a
600 °C por 4 h, demonstrou ter aumentado a cristalinidade da HAp, sem a formagéao
de fases indesejadas. O tamanho de cristalito, calculado mediante a equacéo de
Scherrer, do material obtido ap6s a calcinacéo foi de ~ 50 nm, apresentando uma
morfologia de cristais ocos arredondados. Micrografias obtidas por MEV mostraram
cristais com tamanhos variando entre 50-400 nm formando agregados de particulas
maiores (>400 nm).

Wang e colaboradores (WANG et al., 2010) sinterizaram nanoparticulas de
HAp empregado a precipitagcdo quimica por via Umida sob press@o atmosférica,
usando nitrato de célcio tetrahidratado [Ca(NOs).-4H,0] e hidrogeno fosfato de
amonia [(NH4)2HPO4] como reagentes. Como solvente foi empregada uma solugéo
aquosa e uma solucdo de amonia foi utilizada para ajustar o pH do sistema. O
material obtido por seco a 70 °C por 5 h e posteriormente calcinado a 700 °C por
1 h. Os cristais obtidos resultaram com um formato esférico, com um didmetro de
20-30 nm, apresentando uma distribuicdo de tamanho estreita e uma boa disperséo.

Comparando os resultados da literatura com os obtidos neste trabalho, foi
possivel constatar que o método de precipitagdo para a sintese de HAp aqui
descrito levou a obtencdo de particulas apresentando caracteristicas morfolégicas
semelhantes as do material obtido empregando reagentes tais como
CaHPO,4.2H,0, (NH4),HPO, e Ca(NO3),-4H,0. A técnica aqui utilizada apresentou a
vantagem de empregar reagentes de menor custo (hidroxido de célcio [Ca(OH),] e
acido fosforico [H3PO4]), os quais s@o faceis de manipular por ndo serem

higroscépicos.

Com relagédo aos procedimentos empregados para a sinterizagdo do a-TCP,
0s métodos tradicionais de reacdo de estado solido partem da mistura de fosfatos
de célcio, fosfato de calcio anidro [CaHPO,4] ou y-pirofosfato de célcio [y-Ca,P,07]
com carbonato de calcio [CaCOs). Os reagentes sdo misturados e homogeneizados,

a mistura é calcinada, a temperaturas superiores a 1250 °C, e posteriormente
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resfriada rapidamente até a temperatura ambiente (BERMUDEZ et al., 1994;
MONMA et al., 1984). A presenca de B-TCP como fase indesejada na obtengéo do
a-TCP, obtido por diversos métodos de reacdo em estado sélido, tem sido reportada
na literatura. Usualmente, os a-TCP obtidos por este método contém ao redor de
15 % de B-TCP (GINEBRA et al.,, 1997). As maiores vantagens da utilizacdo da
sintese por combustdo para a obtencdo do a-TCP sdo a pureza, pois obteve-se
apenas a-TCP como fase presente (Figura 5), isto ndo ocorre quando se utiliza o
método tradicional, a rapidez da técnica e a obtencéo de particulas com tamanho de
particula nanométrico.

As Figuras 10 e 11 mostram, respectivamente, micrografias dos pos de HAp

e de a-TCP modificados com solugdes de TEOS a 5 e 10 %(m/m), conjuntamente

com espectros correspondentes a analise e elementar pontual feita por EDS.
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Figura 10. Micrografias obtidas por MEV dos p6s de hidroxiapatita modificada com solu¢des TEOS a
(@) 5 % e (c) 10 %(m/m), com os respectivos espectros da andlise elementar pontual obtidos por

EDS, (b) e (d).
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Figura 11. Micrografias obtidas por MEV dos p6s de a-fosfato tricalcico modificado com solugbes
TEOS a (a) 5 % e (c) 10 %(m/m), com os respectivos espectros da andlise elementar pontual obtidos

por EDS, (b) e (d).

Analisando os resultados obtidos, foi possivel notar a presenca do pico
correspondente ao elemento silicio, isto pode indicar a formacao de uma camada de
silano na superficie das particulas, tanto de HAp (Ca/P = 1,67) quanto de a-TCP
(Ca/P = 1,5) como resultado da modificagdo superficial feita com solu¢des de TEOS

a5 e 10 %(m/m).
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5.1.2 Caracterizagdo das cargas na matriz

As Figuras 12 e 13 apresentam micrografias obtidas por MEV da superficie
dos compositos com 20 %(v/v) dos fosfatos de célcio tratados com solugbes de
TEOS a 0%, 5% e 10% (m/m).

Figura 12. Micrografias obtidas por MEV da superficie dos compositos obtidos com a incorporacéo
de 20 %(v/v) de HAp tratada com solucdes de TEOS a 0 %, 5 % e 10 %(m/m). (a), (b) HAp 0 %, (c),
(d) HAp 5 %, (e), (f) HAp 10 %.
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Figura 13. Micrografias obtidas por MEV da superficie dos compositos obtidos com a incorporacéo
de 20 %(v/v) de o-TCP tratado com solucdes de TEOS a 0 %, 5 % e 10 %(m/m). (a), (b) a-TCP 0 %,
(c), (d) a-TCP 5 %, (e), (f) o-TCP 10 %.

A partir destas micrografias foi possivel observar que as particulas de HAp
(Figura 12) apresentaram-se homogeneamente distribuidas e dispersas na matriz
de PDMS, independentemente do tratamento superficial aplicado. Como pode ser
observado nas Figuras 8(a) e (b), correspondentes ao pé de HAp como obtido, as
particulas neste estagio encontravam-se formando aglomerados micrométricos.
Sendo assim, as mircrografias obtidas na Figura 12 permitiram constatar que o
processo aplicado de fabricagdo do compodsito permitiu a desaglomeracdo das

particulas de HAp.
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As particulas de a-TCP (Figura 13) apresentaram-se homogeneamente
distribuidas, mas com uma pobre dispersdo na matriz de PDMS,
independentemente do tratamento superficial aplicado. As Figuras 13(b), (d) e (f)
mostram a presenca de agregados micromeétricos, 0os quais sdo semelhantes aos
agregados observados no p6 de a-TCP como obtido (Figuras 8(c) e (d)). Sendo
assim, o processo aplicado de fabricagdo do compdsito ndo permitiu a
desagregacdo das particulas de a-TCP. Desta maneira, o grau de dispersdo das
particulas de fosfato de calcio resultou ser independente do tratamento superficial
aplicado as particulas, mas demonstrou ser fortemente dependente da morfologia

inicial das particulas.

Wen e colaboradores (WEN et al., 2008) prepararam compoésitos de
PDMS/n-HAp e p-HAp, em ambos casos, a HAp sofreu previa modificagdo
superficial com viniltriexosisilano. Os compdsitos foram preparados com uma fragédo
massica de 30 % de n-HAp ou u-HAp, os pesquisadores reportaram que o estado
de disperséo das particulas de y-HAp néo foi homogéneo, foi observada a formacéo
de aglomerados. As particulas de n-HAp encontraram-se uniformemente dispersas
na matriz de PDMS, néo foi observada a formagéo de aglomerados. O tamanho das
particulas também influénciou no estado de dispersédo e a formacdo de aglomerados
na matriz de PDMS. Tal observagdo encontra-se em concordancia com o0s
resultados aqui obtidos, como pode ser visto na Tabela 5, o a-TCP (7,81 um)
apresentou um tamanho de particula superior & HAp (5,08 pym). Ainda assim, estes
valores apenas representam os valores do tamanho médio dos aglomerados
formados, devido & impossibilidade da técnica analitica aplicada para obter o

tamanho meédio das particulas em um estado desaglomerado.
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A Figura 14 mostra difratogramas obtidos por DRX dos compdsitos
elaborados com 20% (v/v) dos fosfatos de calcio, ndo modificados e modificados
com uma solucdo de TEOS a 10 %(m/m). A partir destes resultados foi possivel
constatar que a integridade das fases previamente obtidas foi mantida, tanto com a
modificagdo superficial, feita com solugbes de TEOS, quanto com a incorporagao

destas fases a matriz elastomérica de PDMS.
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Figura 14. Difratogramas obtidos por DRX dos compdsitos obtidos mediante o Método Tradicional;
€) PDMS/HAp-0%TEOS, (b) PDMS/HAp-10%TEOS, (c) PDMS/a-TCP-0%TEOS,
(d) PDMS/a-TCP-10%TEOS.
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5.1.3 Analise Térmica

A Figura 15 mostra termogramas obtidos durante a reacdo de reticulagéo do
PDMS e dos compdsitos obtidos com a incorporagédo de 20 %(v/v) dos fosfatos de
célcio ao PDMS, tratados com solu¢gBes de TEOS a 0 e 5% (m/m). Foi possivel
observar que todos os termogramas apresentaram um perfil similar, caracterizado
por um pico pronunciado com um maximo para ~ 185 °C, correspondente a reacao

de reticulagdo da matriz elastomérica.

Os valores dos paradmetros termodinamicos extraidos dos termogramas s&o
apresentados na Tabela 6. A entalpia de reticulcdo (AH), calculada integrando a area
abaixo da curva corresponde a reacdo de reticulacdo do difratograma obtido por
DSC, corresponde a energia liberada nesta reacdo; sendo assim, este parametro
pode ser relacionado a eficiéncia da reacdo reticulacdo da matriz elastomérica.
Como visto na Tabela 6, os compdésitos apresentaram valores menores de AH em
comparagao com o silicone puro; ou seja, como consequéncia da adigdo das cargas

a matriz elastomerica a eficiéncia da reag&o de reticulagédo diminuiu.

{a) PDMS

(b) PODMS/a-TCP 0 % TEOS
(C) PDMS/o-TCP 5 % TEOS
(d) PDMS/HAD 0 % TEOS
(€) PDMS/HAp 5 % TEOS

Fluxo de Calor

T | T
25 60 75 100 125 150 175 200 225 250

T T T

Temperatura ("C)

Figura 15.Termogramas obtidos por DSC do elastdmero de silicone puro e dos compdésitos obtidos
com a incorporacdo de 20 %(v/v) dos fosfatos de célcio, tratados com solugcbes de TEOS a 0 e
5 %(m/m).
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Tabela 6. Valores de parametros termodinamicos de reticulacdo dos compdsitos carregados com
20%(v/v) de fosfatos de calcio tratados com solucfes de TEOS a 0 %, 5 % e 10 %(m/m).

Entalpia de Temperaturas dos termogramas de DSC
Amostra reticulacao, AH (°C)
(kJfg) T, Tnax (PICO) T
PDMS 4,18 1471 184,2 20,.6
PDMS/HAp 0% TEOS 2,28 133,9 182,7 207,6
PDMS/HAp 5% TEOS 2,72 136,7 184,1 207,9
PDMS/HAp 10% TEOS 3,15 150,5 182,6 208,8
PDMS/a 0% TEOS 2,10 145,8 182,7 206,7
PDMS/a 5% TEOS 2,42 148,7 178,1 203,4
PDMS/a 10% TEOS 2,54 1735 180,7 213,8

Ti: temperatura de inicio de reticulacéo; Tmax temperatura da taxa maxima de reticulacdo, Maximo do
pico; Ty temperatura de finalizacdo de reticulagédo.

Os compdésitos obtidos com fosfatos de calcio modificados apresentaram
valores de AH superiores com relacdo aos compadsitos elaborados com fosfatos de
calcio ndo modificados. Este resultado pode ser interpretado da seguinte maneira;
quando a superficie dos fosfatos de célcio torna-se mais similar, em estrutura e
composicao quimica, a rede polimérica na qual € utilizado como carga, o processo
de entrecruzamento do compoésito € mais semelhante ao entrecruzamento do PDMS
puro (JAVANOVIC et al., 2004). Sendo assim, este comportamento indica o efetivo
acoplamento das cargas ao PDMS, devido ao tratamento superficial com solugdes
de TEOS.

Javanovic e colaboradores (JAVANOVIC et al.,, 2004) empregaram agentes
de acoplamento baseados no silicone para a modificagcdo superficial da HAp a ser
empregada na elaboracdo de compdsitos PDMS/HAp. Avaliando a influéncia do tipo
de agente de acoplamento nos parametros termodinamicos do entrecruzamento da
matriz, os pesquisadores também observaram que a AH dos compdsitos diminuia

em comparagao com o elastdmero sem cargas.

Como visto na Tabela 6, a adicdo das cargas levou a diminuicdo dos valores
de Ti, com relacdo aos valores obtidos com o PDMS. E de conhecimento que 0 0s
fosfatos de célcio apresentam valores de condutividade térmica superiores com
relacdo ao PDMS. Sendo assim, a adi¢cdo das cargas a matriz elastomérica perimitiu

um espalhamento mais eficiente do calor, diminuindo a T; da reagao de reticulagéo.
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O aumento da concentragdo das solugcdes de TEOS empregadas levou ao
aumento dos valores de Ti. Tal resultado demonstrou que o0s compdsitos
apresentaram um comportamento térmico mais semelhante ao PDMS, conforme foi
aumentada a concentracdo de TEOS empregada na modificacdo das particulas de
reforco. Isto fo evidéncia do aumento do grau de acoplamento entre as cargas e a
matriz de PDMS. N&o foram observadas modifica¢des significativas com relagéo as
Tmaxe Tt

Os resultados obtidos encontram-se em concordancia com os obtidos por
Javanovic e colaboradores, os quais reportaram que a introdugdo de HAp,
modificada ou n&o, na matriz de PDMS levou a diminui¢do dos valores da T;, o que
indicou que a taxa de entrecruzamento foi maior na presenca das particulas de
hidroxiapatita (JAVANOVIC et al., 2004).

5.1.4 Propriedades de Superficie

Os resultados das medigcbes de angulo de contato estatico feitas na
superficie dos compositos obtidos com a incorporacdo de 20 e 30 % (v/v) dos
fosfatos de calcio, modificados e ndo modificados, sdo apresentados na Figuras

16(a) e (b), respectivamente.
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Figura 16. Resultados da medicao do angulo de contato estatico da agua sob a superficie dos
compositos. Compdésitos com (a) 20 %(v/v) e (b) 30 %(v/v) de fosfatos de calcio.
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Foi possivel observar que a incorporacdo a matriz elastomérica de ambos
fosfatos de célcio ndo modificados levou a obtencéo de valores inferiores de angulo
de contato, com relacdo aos valores obtidos para o PDMS. Quanto maior foi a
fracdo volumétrica de fosfatos de célcio incorporada, menores foram os valores de
angulo de contato medidos. Isto possivelmente se deve a modificacdo da estrutura
superficial do silicone, o que altera a carga superficial e produz um compésito
hidrofilico (THEIN-HAN, 2009).

A incorporac@o de ambos fosfatos de célcio modificados com uma solucéo a
5 %(m/m) de TEOS né&o produziu variagdes significativas nas medidas de angulo de
contato. Enquanto que a modificagdo com uma solugdo a 10 %(m/m) de TEOS
levou a obtencdo de valores de angulo de contato superiores, com relacdo ao
PDMS. Isto se deve provavelmente a formacdo da camada de silanos na superficie
das particulas, o que tornou a superficie do compdsito ainda mais hidrofébica.

Os valores da energia superficial especifica dos compdsitos sao
apresentados na Tabela 7. Os resultados mostraram que a incorporagdo dos
fosfatos de calcio ndo modificados levou & obtencdo de valores de energia
superficial especifica superiores com relagdo ao PDMS. Por outro lado, a
incorporacéo de fosfatos de célcio modificados com a solugdo a 5 %(m/m) de TEOS
ndo produziu altera¢des significativas nestes valores, enquanto que a incorporagao
de particulas modificadas com a solucdo a 10 %(m/m) de TEOS, levou a obtengéo

de valores de energia superficial especifica inferiores.

Tabela 7. Valores de energia superficial especifica dos compdsitos carregados com 20 % e 30 %(v/v)
de fosfatos de calcio tratados com solugfes de TEOS a 0 %, 5 % e 10 %(m/m).

Amostra Energia superficial especifica (mJ/m?)
BS 14,15+ 0.01
20 % (viv) 30 % (v/v)
0 % TEOS 5 % TEOS 10 % TEOS 0 % TEOS 5 % TEOS 10 % TEOS

BS/HAp 17,79+ 0,37 14,67 £ 0,67 6,74 +0,38 18,80+ 0,80 16,90 + 0,44 4,75+ 0,16
BS/a-TCP 16,74+ 0,61 14,25+ 0,64 8,01 +0,27 21,49+0,71 12,68 + 0,95 5,50 + 0,25
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A Figura 17 apresenta perfis da rugosidade superficial dos compésitos. Os
valores de rugosidade (Ra) dos compositos sdo apresentados na Figura 18. Foi
possivel constatar que a adicdo de ambos fosfatos de calcio levou ao aumento os
valores da rugosidade superficial do PDMS. Valores superiores de rugosidade
superficial foram obtidos no caso da HAp. Estes valores ndo sofreram variacdes
significativas como consequéncia do tratamento superficial com solu¢cdes de TEOS
a 5 e 10 %(m/m).

_'«ﬂ‘v"‘\h__‘, SR, T .,.w,\_f‘_r‘x\'. ‘-l/._._,,an..-\_,,._..wf"L \1.‘\""_' ‘.,___.<'"“'“;-JAJL'!V'
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Figura 17. Perfil da rugosidade superficial (Ra) dos compdsitos obtidos.
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Figura 18. Valores de rugosidade superficial (Ra) do PDMS e dos compdsitos obtidos com 20%(v/v)
de HAp e a-TCP, modificados com solugdes de TEOS a 0 %(m/m), 5 %(m/m) e 10 %(m/m).

5.1.5 Ensaio de Biocompatibilidade

As Figuras 19 e 20 apresentam micrografias obtidas por MEV da superficie
dos compésitos de PDMS/fosfatos de calcio, tratados com soluges de TEOS a 0 %
e 10 %(m/m) de TEOS, com tempos de imersdo em SBF de 3 e 7 dias,

respectivamente.
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Figura 19. Micrografias obtidas por MEV da superficie dos compdésitos com 3 dias de imerséo em
SBF. (a) PDMS/20%(v/v)HAp-0%TEOS, (b) PDMS/20%(v/v)a-TCP-0%TEOS,
(c) PDMS/20%(v/V)HAp-10%TEOS, (d) PDMS/20%(v/v)a-TCP-10%TEOS.

Figura 20. Micrografias obtidas por MEV da superficie dos compdésitos com 7 dias de imersao em
SBF. (a) PDMS/20%(v/v)HAp-0%TEOS, (b) PDMS/20%(v/v)a-TCP-0%TEOS,
(c) PDMS/20%(v/IV)HAp-10%TEOS, (d) PDMS/20%(v/v)a-TCP-10%TEOS.
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A partir destes resultados foi possivel observar que para um tempo de
imersdo de 3 dias em SBF, a morfologia superficial dos compoésitos ndo sofreu
alteragcbes significativas, com relagdo a morfologia dos compdsitos ndo imersos
(Figuras 12 e 13), independente da carga utilizada ou do tratamento superficial
aplicado a mesma. Enquanto que para 7 dias de imerséo, foi possivel observar a
formacdo de uma camada homogénea de cristais com a morfologia tipica da HAp,
tal camada foi observada na superficie de dos compositos, independentemente do

fosfato de calcio empregado ou do tratamento superficial aplicado ao mesmo.

As Figuras 21 e 22 mostram difratogramas obtifdos por DRX da superficie
dos compositos obtidos com a adi¢cdo de 20 %(v/v) de HAp, tratada com solucbes
TEOS a 0 e 10 %(m/m), respectivamente, com tempos de imersdo em SBF de
0-7 dias.
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Figura  21. Difratogramas obtidos por DRX da  superficie do compdsito
PDMS/20%(v/IV)HAp-0%TEQOS, com tempos de imersao em SBF de 0 — 7 dias.
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Figura  22. Difratogramas obtidos por DRX da  superficie do compdsito
PDMS/20%(v/V)HAp-10%TEQOS, com tempos de imersao em SBF de 0 — 7 dias.

Foi possivel constatar que a composi¢cdo quimica superficial das amostras,
independente da modificacdo superficial aplicada a HAp, foi constante durante o
ensaio de imersdo em SBF. A técnica de DRX aplicada ndo possibilitou discriminar
a HAp pertencente ao substrato da HAp precipitada a partir do SBF, como visto na
Fig. 20. Devido a esta limitagdo, néo foi possivel detectar altera¢cdes da composi¢ao

superficial dos compadsitos durante o ensaio de imersdo em SBF.

De maneira a caracterizar a composi¢ao superficial dos compdsitos durante o
ensaio de imersao em SBF, deve ser aplicada uma técnica de caracterizacao

quimica que possibilite tal discriminagao.
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As Figuras 23 e 24 apresentam difratogramas obtidos por DRX da superficie
dos compdésitos obtidos com a adi¢cao de 20 %(v/v) de a-TCP, tratado com solucdes

TEOS a 0 e 10 %(m/m), respectivamente, com tempos de imersdo em SBF de

0-7 dias.
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Figura 23. Difratogramas obtidos por DRX da superficie do compdsito PDMS/20%(v/v)a-TCP-

0%TEOS, com tempos de imersdo em SBF de 0 — 7 dias.
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Figura 24. Difratogramas obtidos por DRX da superficie do compdsito PDMS/20%(v/v)a-TCP-
10%TEOS, com tempos de imersdo em SBF de 0 — 7 dias.

Em ambas composicdes, foi detectada a diminui¢cdo da intensidade dos picos
correspondentes ao a-TCP como funcdo do tempo de imersdo, devido a
solubilizacdo desta fase no SBF. As limitagcbes da técnica de DRX aplicada
impossibilitou, neste caso, avaliar a formacdo da camada de HAp na superficie dos

compaositos.

5.1.6 Propriedades Mecanicas

E de conhecimento que as propriedades mecanicas de compositos
polimero/particula dependem fortemente do tamanho de particula, adesédo da
interface matriz/carga e da fragdo volumétrica da carga. O tamanho de particula tem
um efeito 6bvio nas propriedades mecanicas. Particulas menores tém uma éarea
superficial maior, para uma dada fracdo volumétrica. Isto indica que a resisténcia
mecanica aumenta com ao aumento da é&rea das particulas mediante um

mecanismo de transferéncia de carga mais eficiente. Outro fator determinante é o
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estado de dispersdo das cargas na matriz, observando-se uma melhor eficiéncia de
transferéncia de carga no caso de particulas finamente dispersas (FU et al., 2008).
Diante do exposto, considerando que a HAp apresentou valores de area superficial
especifica superiores com relacdo ao a-TCP (Tabela 5), e demonstrou uma melhor
dispersdo de cargas na matriz de PDMS (Figuras 12 e 13), apenas a HAp foi
empregada na elaboracdo dos compdsitos a serem avaliados com relacao as
propriedades mecanicas. Outro fator determinante para esta escolha foi a maior
produtividade da sintese por precipitacdo da HAp, com relacdo a sintese por

combustdo do a-TCP.

A Figura 25 apresenta os valores de resisténcia mecénica a tracdo do PDMS
e dos compositos PDMS/HAp. A adicdo de HAp ndo modificada ao PDMS aumentou
levemente a resisténcia mecanica média do PDMS, conforme foi aumentada a
fracdo volumétrica de HAp adicionada. O compésito PDMS/10%(v/vV)HAp-0%TEOS
apresentou um aumento de 6 % de resisténcia mecénica média, com relagdo ao
PDMS.
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Figura 25. Valores da tensao de ruptura a tracdo do silicone e dos compdésitos elaborados com 10,
20 e 30 %(v/v) de HAp, modificada com solu¢Bes a 0, 5 e 10 %(m/m) de TEOS.
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Os compositos elaborados com HAp modificada apresentaram valores de
resisténcia mecéanica superiores com relacdo aqueles elaborados com a HAp néo
modificada, independentemente da fracdo volumétrica adicionada. Valores
superiores de resisténcia mecéanica média foram obtidos nos compoésitos elaborados
com HAp modificada com solugbes de TEOS a 5 %(m/m), com relagdo aos
compdésitos elaborados com solucbes de TEOS a 10 %(m/m). O compdsito
PDMS/10%(v/V)HApP-5%(M/m)TEOS apresentou um aumento de 37% de resisténcia
mecéanica com relagdo ao PDMS. Sendo assim, a modificagdo superficial levou ao
aumento da forga interfacial entre a matriz e as particulas. Isto aumenta a eficiéncia
da transferéncia de tensdo entre a matriz e a cargas, o que produz o aumento da

resisténcia mecéanica dos compasitos (FU et al., 2008).

A Tabela 8 apresenta os valores da deformacdo e do médulo elastico dos
compdsitos avaliados, pardmetros também extraidos a partir do ensaio de
resisténcia a tracdo. Foi constatado o aumento monotbnico do mddulo de
elasticidade dos compdsitos, conforme o aumento da fragdo volumétrica adicionada

de HAp ndo modificada & matriz de PDMS.

Tabela 8. Propriedades mecénicas do silicone e dos compdésitos elaborados com 10, 20 e 30 %(v/v)
de HAp, modificada com solugdes a 0, 5 e 10 %(m/m) de TEOS.

Amostra Deformacédo (%) Mddulo Elastico (MPa)
PDMS 525,28 + 36,97 0,63 £ 0,07
PDMS/10 %(v/v) HAp-0 % TEOS 533,80 +90,73 1,11 £ 0,32
PDMS/10 %(v/v) HAp-5 % TEOS 163,98 + 19,39 3,66 + 0,60
PDMS/10 %(v/v) HAp-10 % TEOS 170,28 + 14,29 2,77 £ 0,25
PDMS/20 %(v/v) HAp-0 % TEOS 365, 58 + 65,62 1,58 £ 0,32
PDMS/20 %(v/v) HAp-5 % TEOS 139,62 + 10,95 3,37 £0,62
PDMS/20 %(v/v) HAp-10 % TEOS 73,44 + 3,45 2,29 £ 0,22
PDMS/30 %(v/v) HAp-0 % TEOS 200,05 + 47,41 2,66 £ 0,18
PDMS/30 %(v/v) HAp-5 % TEOS 113,43+ 17,16 5,39 £ 0,30
PDMS/30 %(v/v) HAp-10 % TEOS 33,18 + 6,62 5,30 £ 0,35
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Os compositos elaborados com HAp modificada apresentaram valores de
maodulo de elasticidade superiores com relacdo aqueles elaborados com a HAp néo
modificada, independentemente da fracdo volumétrica adicionada. Valores
superiores de modulo de elasticidade foram obtidos nos compdsitos elaborados com
HAp modificada com solu¢cbes de TEOS a 5 %(m/m), com relagdo aos compositos
elaborados com solugdes de TEOS a 10 %(m/m). Sendo que a resisténcia mecanica
e 0 mbdulo de elasticidade de compdésitos dependem das propriedades da interface
matriz/carga, estas propriedades resultam ser uma medida da adeséo interfacial.
Quando esta adesdo interfacial é reforcada mediante o uso de agentes de
acoplamento, neste caso com a aplicagdo de silanos reativos, cadeias poliméricas
vizinhas as particulas podem ligar-se a superficie das cargas e formar uma camada
de cadeias poliméricas imobilizadas. Sendo assim, a resisténcia mecénica e o
modulo de elasticidade de compdsitos com cargas modificadas aumentam, com
relagdo aos compdsitos com cargas ndo modificadas, como consequéncia do

aumento da forgca de ligagéo interfacial (WANG et al., 2003).

O aumento da fracdo volumétrica de HAp adicionada teve como
consequéncia a diminuicdo da deformagéo dos compoésitos com relacdo ao PDMS.
Este efeito foi intensificado com o tratamento superficial das cargas. Concentragdes
superiores de TEOS levaram a valores inferiores de deformagéo, para uma fragao
volumétrica constante de HAp. Esta diminuicdo da deformacdo pode ser
consequéncia da imobilizacdo das cadeias poliméricas ao redor das particulas

modificadas, como anteriormente descrito.

Os valores reportados na literatura com relacdo as propriedades mecéanicas
de compositos PDMS/HAp foram os seguintes; Wen e colaboradores (WEN et al.,
2008) reportaram que o compdsito PDMS/40%(m/m)n-HAp, sendo a HAp
previamente modificada com viniltrietoxisilano, apresentou uma resisténcia
mecanica a tragdo de 1,62 MPa, com uma deformag¢do maxima de 65 %. Shansong
e colaboradores (SHANSONG et al, 2003) reportaram que o0 compdsito
PDMS/60%HAp apresentou uma resisténcia mecénica a tragdo de 5,29 MPa. Thein-
Han e colaboradores (THEIN-HAN et al., 2009) reportaram que 0 compdsito
PDMS/5%(m/m)HAp, sendo a HAp previamente modificada  com
octametiltrisiloxano, apresentou uma resisténcia mecanica de 1,0 MPa,

correspondente a um aumento de 33 % na resisténcia mecanica a tracao, um
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maodulo de elasticidade de 0,28 MPa e uma deformacdo maxima de 588 %. A partir
dos dados publicados nédo foi possivel, em todos os casos, obter o aumento
percentual da resisténcia mecanica a tracdo dos compodsitos, por tanto, a
comparacao dos valores obtidos resultou complicada. Porém, os resultados obtidos
neste trabalho estdo em concordéancia com estes trabalhos, os quais, de forma
geral, reportaram o efeito de reforco mecéanico obtido com a adi¢céo de particulas de
HAp & matriz de PDMS.

A Figura 26 apresenta micrografias da superficie de fratura dos compdsitos
apos a aplicacdo da deformacdo. Na Figura 26(a), correspondente ao compoésito
elaborado com HAp ndo modificada, foi possivel observar que a particula encontrou-
se separada da matriz. Este processo de separagcdo das cargas com formato de
particulas de uma matriz apés a deformacéo é conhecido como debonding (THIO,
ARGON e COHEN, 2004). O debondig normalmente acontece devido a falta de
aderéncia entre a matriz e a carga. Sendo assim, a particula ndo pode suportar
carregamento e a resisténcia do compdsito diminui com o aumento da fracéo

volumétrica da carga adicionada (FU et al., 2008).

As Figuras 26(b) e (c) correspondem, respectivamente, as particulas
modificadas com solucdes TEOS a 5 e 10 %(m/m). Foi constatado que elas
permaneceram incrustadas a matriz apés a deformacdo, como consequéncia do
aumento da forca de interface matriz/particula, devido & modificagcao superficial com
solucdes de TEOS.

A e
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Y 18KV |, X2,5808° 10mm f

Figura 26. Micrografias obtidas por MEV da superficie de fratura dos compdsitos obtidos com
20 %(v/v) de HAp, tratada com solugdes a (a) 0 %, (b) 5 % e (c) 10 %(m/m) de TEOS.
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A Tabela 9 apresenta os valores de dureza Shore A do PDMS e dos
compositos elaborados mediante o Método Tradicional. Foi possivel observar que a
adicdo das particulas ndo modificadas de HAp aumentou monotonicamente a
dureza do PDMS. Por outro lado, a modificagdo superficial das particulas levou a
obtencdo de valores de dureza superiores, com relacdo aos valores obtidos em
compdsitos com particulas ndo modificadas. Este comportamento também é

evidéncia do aumento da forca interfacial matriz/particula.

Tabela 9. Valores de dureza Shore A do PDMS e dos compdsitos elaborados com 10 - 30 %(v/v) de
HAp, tratada com solugbes de TEOS a 0, 5 e 10 %(m/m).

Amostra Dureza Shore A
PDMS 31+1
PDMS/10 %(v/v) HAp-0 % TEOS 38+1
PDMS/10 %(v/v) HAp-5 % TEOS 56+1
PDMS/10 %(v/v) HAp-10 % TEOS 50+1
PDMS/20 %(v/v) HAp-0 % TEOS 46+ 1
PDMS/20 %(v/v) HAp-5 % TEOS 55+1
PDMS/20 %(v/v) HAp-10 % TEOS 50+1
PDMS/30 %(v/v) HAp-0 % TEOS 52+1
PDMS/30 %(v/v) HAp-5 % TEOS 66+1
PDMS/30 %(v/v) HAp-10 % TEOS 66 +1

Shansong e colaboradores (SHANSONG et al., 2003) também reportaram o
aumento monotdnico da dureza dos compdsitos PDMS/HAp com o aumento da
fracdo volumétrica de HAp adicionada, obtendo um valor de 30 Shore A para 70 %
de HAp.
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5.2 Compdosito BS/FC obtido mediante a Sintese Reativa

5.2.1 Caracterizagdo das cargas na matriz

A Figura 27 apresenta o histograma da distribuicdo do tamanho de particula
correspondente ao Ca(OH), comercial empregado na elaboracdo dos compdsitos.
Os resultados obtidos da caracterizagéo fisica do Ca(OH), séo reportados na Tabela
10. No histograma da distribuicdo de tamanho de particula do Ca(OH), foi possivel
observar um perfil aproximadamente bimodal, sendo que a primeira categoria
apresentou um tamanho médio de 5 ym, enquanto que o segunda um tamanho
médio de 12 um. O tamanho médio de particula foi de 20 ym.
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Figura 27. Histograma representando a distribuicdo de tamanho de particula do Ca(OH), na forma
de p6 empregado na elaboragédo dos compdsitos mediante 0 método de Sintese Reativa.

Tabela 10. Resultados obtidos das técnicas aplicadas para a caracterizagéo do Ca(OH)s.

Técnica de Caracterizacao Resultado
Densidade (g/cm®) 2,24
Tamanho de Cristalito — Eq. de Scherrer (nm) 152
Tamanho Médio de Particula (um) 20,41
Area Superficial Especifica (m*/g) 12,15

A Figura 28 apresenta micrografias obtidas por MEV dos pds de Ca(OH),,

nelas foi possivel observar particulas formando aglomerados de tamanho
micrométrico.
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Figura 28. Micrografias obtidas por MEV do p6 de Ca(OH), empregado. Imagem tomada com
aumento de 1200x (a), imagem com aumento de 3000x (b).

A Figura 29 apresenta difratogramas correspondentes as etapas do processo
de elaboracdo do compodsito com 20%(v/v) de Ca(OH), mediante o método de

Sintese Reativa.
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Figura 29. Difratogramas obtidos durante as etapas de elaboragdo do compésito de borracha
elastomérica de silicone com a adicdo de 20%(v/v) de Ca(OH), mediante o0 método de Sintese
Reativa. (a) incorporacdo do Ca(OH), a matriz elastomérica sem cura, (b) adicdo do HsPO, e
formacéo da fase DCPD, com a presenca de Ca(OH), remanescente e (c) compdsito apds cura, com
a obtencgédo da fase DCPA, com a presenca de Ca(OH), remanescente.
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O difratograma (a) corresponde ao elastdmero de silicone sem cura, ao qual
foi previamente incorporado o Ca(OH), (JCPDS 01-076-0570), o (b) corresponde a
etapa de adi¢do de H3PO,4, 0 que levou a obtencéo de fosfato dicélcico dihidratado
(DCPD) (JCPDS 02-0085) com Ca(OH), remanescente, tal reagdo pode ser

representada da seguinte maneira;

Ca(OH)2(50|) + H3PO4(aq) > CaHPO4.2H20(SO|) (DCPD) + Ca(OH)z’(Sm) Eq 4

Como mostrado no difratograma (c), ap6s a etapa de reticulacdo do
compdésito a 185 °C, o DCPD sofreu desidratagdo, levando a obtencdo de fosfato
dicélcico anidro (DCPA) (JCPDS 01-0653), sendo que esta reac&o acontece a 80 °C
(DOROZHKIN, 2009), dita reacdo de desidratacdo pode ser representada da

seguinte forma:

CaHPO4.2H20(SO|) (DCPD) + Ca(OH)z’(Sm) > CaHPO4(SO|) (DCPA) + Ca(OH)z’(Sm) + 2H20(ga5) Eq 5
A

O tamanho de cristalito do DCPD obtido foi de 24 nm (Equagéo de Scherrer).
As figuras apresentadas a continuagdo mostram micrografias da fratura do
compdsito ndo curado com 20%(v/v) de Ca(OH), (Figura 30) e do compdésito curado
obtido ap6s a adicdo de H3PO, (Figura 31). Em ambos casos, também sao
apresentados resultados da andlise elementar, pontual e por érea, feitas por EDS.
No caso do compdsito obtido apés a adigdo de H3PO, (Figura 31(b)), também séo

apresentados valores da relagdo Ca/P.
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Figura 30. (a) Micrografia obtida por MEV da superficie de fratura do compdsito de elastdmero de
silicone com a incorporacdo de 20%(v/v) de Ca(OH),, (b) espectro da andlise elementar qualitativa
pontual do composito, e espectros da andlise elementar qualitativa por area da superficie de fratura
do compdsito, correspondentes aos elementos (c) Ca e (d) Si.
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Figura 31. (a) Micrografia obtida por MEV da superficie de fratura do compdsito de elastdmero de
silicone com a adig&o de 20%(v/v) de Ca(OH), e H3PO,, (b) espectro da analise elementar qualitativa
pontual do compdsito, e espectros da analise elementar qualitativa por area da superficie de fratura
do compdsito, correspondentes aos elementos (c) Ca, (d) P, apresentando as relacdes Ca/P

encontradas, e (e) Si.

70



O espectro obtido mediante a andlise elementar por area do compdsito
contendo 20 %(v/v) de Ca(OH), (Figura 30(c)) demonstrou que as particulas de
Ca(OH), encontraram-se homogeneamente distribuidas e dispersas na matriz
elastomérica de silicone. Os espectros apresentados nas Figuras 31(c) e (d)
demonstraram que as particulas de DCPA encontraram-se homogeneamente

distribuidas e dispersas.

A Figura 31(d) apresenta valores da relagdo Ca/P de particulas de fosfato de
calcio apés a adicdo de H3PO,, estes valores encontram-se acima do valor
correspondente a fase DCPA no estado puro (Ca/P = 1,0). Como mostrado no
difratograma (c) da Figura 29, foi detectada certa quantidade de Ca(OH),
remanescente presente conjuntamente com a fase DCPA. A discrepancia existente
entre valores da relagdo Ca/P possivelmente deva-se a presenca de regifes onde o
Ca(OH); néo foi solubilizado na superficie da particula, o que produziu o aumento

local da reacédo Ca/P.
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A Figura 32 apresenta micrografias mostrando a morfologia da superficie
externa dos compositos obtidos com a adigéo de 10, 20 e 30 %(v/v) de Ca(OH),. Foi
observada, para todas as formulacdes, a formacdo de particulas com um tamanho
aproximado de 200 nm, homogeneamente distribuidas e dispersas na superficie dos
compositos. Por outro lado, o aumento da fracdo volumétrica de Ca(OH) levou ao

aumento do tamanho dos aglomerados formados por estas particulas.
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Figura 32. Micrografias obtidas por MEV mostrando a morfologia da superficie externa dos
compositos obtidos com (a) e (b) 10%, (c) e (d) 20% e (e) e (f) 30 %(v/v) de Ca(OH),.
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A Figura 33 apresenta difratogramas obtidos por DRX dos compdsitos
elaborados com a adicdo de fragBes volumétricas de Ca(OH), de 10 - 30 %(v/v).
Observou-se que a intensidades relativas dos picos correspondentes a fase DCPA
aumentaram conforme a fragdo volumétrica de Ca(OH), foi aumentada
(difratogramas (a), (b) e (c)). Também foi constatado, nos difratogramas (d) e (e), a
presenca dos principais picos correspondentes a fase HAp (JCPDS 9-0432), o que
faz supor que apenas para estas formulagbes cumpriram-se as condigdes
necessarias para tal formacédo, isto sera discutido a continuacdo com ajuda de
outros resultados. Para todas as composicdes foi possivel observar a formacédo da
fase DCPA com quantidades remanescentes de Ca(OH), (Equagéo 5), indicando

que a reagéao de conversédo Ca(OH),»DCPA néo foi completa.
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Figura 33.Difratogramas obtidos por DRX dos compdsitos com (a) 10, (b) 15, (c) 20, (d) 25 e (e) 30
%(v/v) de Ca(OH),.
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A Figura 34 apresenta a curva de calibragdo elaborada com o intuito de

quantificar o Ca(OH), remanescente nos compositos.
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Figura 34. Curva de calibragéo elaborada com a incorporacao de fragcdes massicas de 5-25 %(m/m)
de Ca(OH); e de 95-75 %(m/m) de DCPA.

A Tabela 11 apresenta os valores da fragdo de Ca(OH). remanescente e do
pH de compositos com quantidades adicionadas de Ca(OH), de 10, 20 e 30 %(v/v).
Estes valores sdo apresentados como funcdo da quantidade de H3PO, adicionado,
considerando como 100 % o volume estequiométrico calculado a partir da reagéo
expressa na Equacéo 5. Estes resultados indicam que a fragdo méassica do Ca(OH),
remanescente esteve influenciada fortemente pela quantidade de H3;PO, adicionada,

quanto maior esta quantidade, menor a fracdo méssica de Ca(OH), remanescente.
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Tabela 11. Valores da fragcdo massica de Ca(OH), remanescente e de pH correspondentes aos
compdsitos com 10, 20,30 %(v/v) de Ca(OH),, com quantidades de H3PO, estequiométrico (Eq. 5)
adicionadas de 80, 90 e 100%.

Ca(OH), remanescente no

Formulagdo composito (%(m/m)) pH

PDMS + 10 %(v/v) Ca(OH),

100% H3PO4 5,0 599+ 0,43

90% H3PO4 3,0 6,04 £ 0,26

80% H3PO,4 42,0 6,37+ 0,04
PDMS + 20 %(v/v) Ca(OH),

100% H3PO4 4,0 5,94 + 0,25

90% H3PO4 4,0 5,77 £ 0,27

80% H3PO4 16,0 6,90+ 0,34
PDMS + 30 %(v/v) Ca(OH),

100% H3PO4 2 8,05 + 0,23

90% H3PO4 a 8,78+ 0,11

80% HsPO4 2 9,12+0,10

a: esta composicdo permitiu a formacdo de HAp (difratograma (e), Fig. 33), a presenca desta fase
impossibilita o calculo do Ca(OH), remanescente no compdsito pelo método aqui proposto, pois leva
a obtencdao de um sistema com trés fases (HAp/DCPD/Ca(OH),), tal sistema ndo pode ser
reproduzido pela curva de calibracéo elaborada (DCPD/Ca(OH),), (Fig. 34).

Ainda assim, observa-se que para 100 % da quantidade estequiométrica de
acido adicionado, obteve-se um valor de aproximadamente 5 %(m/m) de Ca(OH),
remanescente, independente da fracdo volumétrica de Ca(OH), adicionada. Isto
possivelmente devido a natureza in situ desta reacdo, a qual foi realizada na
presenca da matriz elastomérica, isto pdde ter diminuido a taxa de difusdo dos ions
inorganicos, sendo este um dos principais fatores para o controle da formacgéo de

cristais de fosfatos de calcio (LI et al., 2010).

Outros fatores que poderiam ter produzido tal resultado sdo a baixa
solubilidade do Ca(OH), e o estado de agregacgédo das particulas de Ca(OH),, como
anteriormente demonstrado (Figura 28), o que pode ter diminuido a sua reatividade,
levando & obtencdo de Ca(OH), remanescente. Com relacdo aos valores de pH dos
compdsitos obtidos, é possivel constatar que estes valores tenderam a aumentar
como consequéncia do aumento do Ca(OH), remanescente. Por outro lado, apenas
a formulacdo com 30 %(v/v) de Ca(OH). atingiu valores de pH proximos a 9,5,

condicdo necesséria para a formagéo de HAp.
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5.2.2 Anélise Térmica

A Figura 35 apresenta termogramas obtidos durante a reac¢éo de reticulagdo
do elastdmero de silicone puro e dos compdsitos obtidos com a incorporacéo de 10,
20 e 30 %(v/v) de Ca(OH)a.

(a) PDMS
(b) PDMS/M0 % (viv) Ca(OH)
(C) PDMS/20 % (viv) Ca(OH)
(d) PDMS/30 % (viv) Ca(OH)

Fluxo de Calor

T
250 275
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25 50 75 100 125 150 175 200 225
Temperatura (°C)

Figura 35. Termogramas obtidos por DSC do elastdmero de silicone puro e dos compdsitos obtidos
mediante a Sintese Reativa com a incorporacao de 10, 20 e 30 %(v/v) de Ca(OH), ao elastémero de
silicone.

Foi observado que os termogramas dos compdsitos foram caracterizados por
um perfil semelhante, apresentando um pico entre 100 e 125 °C, correspondente a
reacdo de desidratacdo do DCPD, levando a obtengdo do DCPA. Nos difratogramas
obtidos né&o foi possivel detectar os picos correspondentes a reacdo exotérmica de

reticulagdo da matriz elastomérica de PDMS.
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5.2.3 Propriedades de Superficie

A Figura 36 apresenta os valores de angulo de contato estatico do PDMS
sem cargas e dos compdsitos obtidos com a incorporacdo de 10 - 30 %(v/v) de
Ca(OH), ao PDMS. A adicgéo de 25 e 30 %(v/v) de Ca(OH), a matriz elastomérica de
silicone permitiu a diminuigcdo dos valores de angulo de contato estatico do PDMS.
O silicone sem cargas apresentou um angulo de contato estatico de 115,71° + 0,90,
enquanto que o composito PDMS/30%(v/v)Ca(OH), apresentou um valor de 100,60°

* 2,30, representando uma diminuicdo de 15,02 % + 0,16.
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Figura 36. Resultados da medicao do angulo de contato estatico da agua sob a superficie dos
compositos obtidos mediante a Sintese Reativa com 10, 20 e 30 %(v/v) de Ca(OH)..

Os métodos reportados na literatura mais comumente utilizados para a
modificacdo superficial de polimeros de silicone sdo o tratamento com plasma,
corona e tratamentos a laser (ABASSI, MIRZADEH e KATBAB, 2011). Hillborg
(HILLBORG e GEDDE, 1998) aplicou descargas corona sob a superficie do PDMS
de maneira a avaliar variagcdo da hidrofobicidade do polimero mediante medi¢6es do

angulo de contato de avango e retrocesso.

Inicialmente, foi reportada a perda da hidrofobicidade da superficie, quando
a mesma foi exposta ao tratamento por plasma. Exposicbes prolongadas as
descargas corona levaram a formac¢do de uma camada rica em silicio (silicio ligado
a mais de dois atomos de oxigénio) de ~ 10 nm na superficie externa da amostra. As

amostras mantidas em ar seco recuperaram a sua alta hidrofobicidade inicial.
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Amostras submetidas a uma deformagdo mecénica pequena (< 1 %), apos a
aplicacéo do tratamento corona, exibiram uma recuperagéo da hidrofobocidade mais
rapida que amostras similares ndo submetidas a tal deformagédo. Foi sugerido que a
deformacgéo, induzida mecénica ou termicamente, causou a formagéo de trincas na
camada fragil de silicio, o que facilitou o transporte de PDMS de baixa massa
molecular para a superficie da amostra, resultando na recuperacdo da

hidrofobicidade do material.

Wetzel e colaboradores (WETZEI et al., 2010) estudaram a modificagdo do
PDMS mediante o tratamento superficial ndo térmico com feixe de elétrons. Os
pesquisadores reportaram a diminuicdo do angulo de contato estatico da &gua sob a
superficie do PDMS (113°) como fungéo da energia absorvida por unidade de massa
de material tratado, expressa em Gray (Gy) (1 Gy = 1 Joule/kg), a amostra
submetida a 6000 kGy apresentou um angulo de contato estatico de 82°,
representando uma diminuicdo de 27 %, a qual resultou ser aproximadamente o

dobro da reducéo obtida mediante o procedimento aqui proposto.

Recentemente foi constatado um interesse crescente com relacdo a
recuperacdo da hidrofobicidade do PDMS e com relagcdo ao desenvolvimento de
revestimentos hidrofilicos a longo prazo para a superficie do PDMS. Véarios métodos
para superar esta recuperagdo hidrofébica tém sido estudados, tais como;
eliminacdo de espécies de baixa massa molecular, tratamentos com plasma de
oxigénio, ultravioleta/ozénio, irradiagdo UV e descargas elétricas. Porém, estas
técnicas apresentam varias desvantagens, incluindo um alto consumo de tempo,
processos complexos, a necessidade de custosas instalacbes com equipamentos a
vacuo, fornecimento de corrente continua para a geragdo de alta tensdo, problemas

de seguranga, e a necessidade de técnicos bem treinados (KIM e JEONG, 2011). A

Figura 37 apresenta os valores da energia superficial especifica dos
compdsitos obtidos mediante a Sintese Reativa. Como consequéncia dos resultados
obtidos nas medi¢fes do angulo de contato (Figura 36), apenas a adi¢éo de fracdes
volumétricas de 25 e 30 % de Ca(OH). teve influéncia na energia superficial
especifica dos compdsitos. A adigdo de tais fracdes volumétricas levou ao aumento

da energia superficial especifica dos compdésitos com relacdo ao PDMS sem cargas.
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Figura 37. Valores da energia livre de superficie do PDMS e dos compositos obtidos mediante a
Sintese Reativa com 10, 20 e 30 %(v/v) de Ca(OH)..

Pinto e colaboradores (PINTO et al.,, 2010) empregaram um tratamento de
plasma de maneira a ativar a superficie do PDMS (PDMS/Plasma), sob a qual foi
logo promovida a ligagdo de um surfactante sintético comercial (PDMS/Surf) ou de
poli(etilenoglicol metil metacrilato) (PEGMA) (PDMS/PEGMA). Este tratamento teve
como objetivo melhorar a hidrofobicidade e a repulséo celular e bacterial do PDMS a
ser empregado como biomaterial. Os valores da energia livre superficial (mJ/m?)
reportados foram os seguintes; PDMS, 12,71 + 2,35; PDMS/Plasma, 94,31 + 1,91;
PDMS/Surf, 111,40 * 3,81; PDMS/PEGMA, 85,49 + 3,72. O valor de energia livre de
superficie obtido na amostra PDMS/Surf resultou ser aproximadamente cinco vezes

superior ao valor obtido mediante o tratamento aqui proposto.

O desempenho da Sintese Reativa, aplicada como tratamento para melhorar
a hidrofobicidade do PDMS, medido em termos da diminuicdo do angulo de contato
estatico do aumento da energia de superficie, resultou ser inferior ao desempenho
de tratamentos fisicos reportados na literatura. Ainda assim, o método aqui proposto
para o aumento da hidrofobicidade do PDMS, baseado na introducao de particulas
de fosfatos de célcio na superficie do mesmo, resulta em uma alternativa simples e
de baixo custo para tal propoésito, com a vantagem de proporcionar uma solugéo a
longo prazo, em contraste com os procedimentos aplicados atualmente, os quais

invariavelmente levam a recuperacéo da hidrofobicidade do PDMS.
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A Figura 38 apresenta perfis da rugosidade superficial dos compdsitos
obtidos, enquanto que a Figura 39 apresenta valores de rugosidade dos mesmos.
Foi possivel constatar que a adicdo das cargas aumentou os valores de rugosidade
superficial Ra dos compoésitos com relacdo ao PDMS. Com a adicao de
15 - 25 %(v/v) de Ca(OH), foi obtido um valor aproximadamente constante de
7,0 ym, enquanto que com a adicdo de 30 %(v/v) de Ca(OH),, um valor de
10,9+1,5um.
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Figura 38. Perfis da rugosidade superficial do PDMS e dos compésitos obtidos mediante a Sintese
Reativa com 10, 20 e 30 %(v/v) de Ca(OH),.
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Figura 39. Valores de rugosidade superficial (Ra) do PDMS e dos compdsitos obtidos com a
incorporacao de 10 %(v/v) — 30 %(v/v) de Ca(OH), ao PDMS.
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E de conhecomento que o comportamento celular na superficie do
biomaterial é dependente das interacdes implante/célula, as quais estédo
relacionadas com as propriedades de superficie do implante. A hidrofobicidade
superficial, rugosidade, textura, composicdo quimica, carga elétrica e morfologia
influenciam fortemente as respostas das células em contato com o implante. Varios
estudos tém demonstrado que o sucesso do implante depende nao s6 das suas
propriedades fisico-quimicas superficiais, tais como energia superficial, mas
também depende da rugosidade (PONSONNETA et al., 2003). Hallab e
colaboradores (HALLAB et al., 2001) demonstraram que a energia livre de superficie
apresenta maior influéncia nas propriedades de superficie de um determinado
material que a sua rugosidade de superficie, com relacdo a adesédo e proliferacédo

celular.

5.2.4 Ensaio de biocompatibilidade in vitro
A Figura 40 apresenta os difratogramas obtidos por DRX correspondentes
aos compositos elaborados mediante a Sintese Reativa com 20 %(v/v) de Ca(OH),

com tempos de imersao em SBF de até 7 dias.
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Figura 40. Difratogramas obtidos por DRX dos compdsitos com 20 %(v/v) de Ca(OH), com tempos
de imersdo em SBF de (a) 0, (b) 1, (c) 3 (d) 5 e (e) 7 dias.
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Conforme o tempo de imersdo em SBF foi aumentado, as intensidades
relativas dos picos correspondentes as fases Ca(OH), e DCPA diminuiram, isto
provavelmente devido a solubilizacdo destas fases no SBF. Para o tempo de
imersdo de 1 dia, ja ndo foram detectados picos correspondentes ao Ca(OH),, por
outro lado, picos correspondentes a fase DCPA ainda foram detectados para 7 dias

de imersao.

Também foi possivel observar a presenga e posterior aumento da intensidade
relativa dos picos correspondentes a HAp, devido a reprecipitagdo desta fase a
partir do SBF na superficie dos compoésitos. O tamanho de cristalito da HAp obtido

apos 7 dias de imersdo em SBF foi de 30 nm (Equacao de Scherrer).

Os valores de pH das solugfes nas quais 0os compadsitos foram imersos sao
apresentados na Tabela 12. E possivel constatar o aumento dos valores de pH das
solugdes nos quais os compdsitos foram imersos para 1 dia de imerséo,
posteriormente 0os mesmos foram estabilizados, isto devido a solubilizagdo das
fases Ca(OH), e DCPA como anteriormente mencionado. Desta maneira, foi
possivel obter valores de pH dentro da faixa de neutralidade recomendada para
materiais implantaveis (DRIESSENS et al., 1997).

Tabela 12. Valores de pH de compdsitos com 20 %(v/v) de Ca(OH)2 em fung&o ao tempo de imersao
em SBF.

Tempo de Imersao em SBF (dias) pH
0 5,94 + 0,25
1 7,39+0,20
3 7,35+0,35
5 7,07+0,21
7 7,35+0,27
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Figura 41 apresenta micrografias obtidas por MEV da superficie dos
compdsitos imersos em SBF por até 7 dias. Nas micrografias foi possivel observar a
formacdo e crescimento de cristais com a morfologia tipica de cristais de HAp.
Presume-se que o mecanismo para tal processo tenha sido a solubilizagdo das
fases Ca(OH), e DCPA, as quais aparentam ter atuado como sitios de nucleacdo
para a reprecipitacdo de HAp. Para 7 dias de imersao (Figuras 41(e) e (f)), foi
possivel constatar a formacdo de uma camada homogénea de cristais precipitados

na superficie do compdsito.
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Figura 41. Micrografias obtidas por MEV da superficie do compésito com 20 %(v/v) de Ca(OH), com
tempos de imersdao em SBF de (a) e (b) 1, (c) 3 (d) 5, (e) e (f) 7 dias.
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As Figuras 42 e 43 apresentam micrografias da superficie e resultados da
analise elementar obtidos por EDS do compdsito com 20 %(v/v) de Ca(OH),, para

tempos de imersédo em SBF de 1 e 7 dias, respectivamente.
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Figura 42. (a) Micrografia da superficie, (b) e (c) resultados da andlise elementar obtidos por EDS do
compoésito com 20 %(v/v) de Ca(OH), com 1 dia de imersdo em SBF.
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Figura 43. (a) Micrografia da superficie, (b), (c) e (d) resultados da andlise elementar obtidos por
EDS do compdésito com 20 %(v/v) de Ca(OH), com 7 dias de imersdo em SBF.
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O espectro do Ponto 1 (Figura 42(b)), relativo ao compdsito com 1 dia de
imersdo em SBF, apresentou uma relagdo Ca/P proxima a 1,0, o que indicou a
formagédo da fase DCPD. Por outro lado, o valor desta relagdo obtido no Ponto 2
(Figura 42(c)) indicou a presenca de particulas com um alto conteddo de Ca(OH);
remanescente ainda ndo solubilizado. Para 7 dias de imersdo (Figura 43), os
valores da relagdo Ca/P proximos a 1,67 (Figuras 43(b), (c) e (d)) indicaram a

presenca da fase HAp.

A Figura 44 apresenta os difratogramas correspondentes aos compdsitos
com 20 %(v/v) de Ca(OH), com tempos de imersdo em uma solugdo aquosa de
NaOH de até 7 dias.
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| Figura 44. Difratogramas obtidos por DRX dos compdsitos com 20 %(v/v) de Ca(OH), com tempos
de imersdo em uma solucédo aquosa de NaOH de até 7 dias.
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Foi possivel constatar que os picos correspondentes as fases Ca(OH), e
DCPA néo foram identificados j& para tempos de imersdo de 1 dia. Conforme o
tempo de imersdo aumentou, a intensidade dos picos da fase HAp também
aumentou. Isto devido & completa conversdo daquelas fases em HAp, esta reacao

pode ser representada da seguinte maneira:

lOCﬁHPO4 (DCPA) + 8NaOH = Calo(PO4)6(OH)2 (HAp) + 4NazHPO4 + 6H20 Eq 6

A HAp precipitada para 7 dias de imersdo apresentou um tamanho de
cristalito de 15 nm (Equacéo de Scherrer). Apos os tempos de imerséo reportados
na solucdo aquosa de NaOH, os compositos foram retirados, lavados e imersos em
adgua por um periodo de aproximadamente 73 h para permitir a estabilizacdo dos

valores de pH, os mesmos séo reportados na Tabela 13.

Os valores de pH obtidos imediatamente apds a lavagem dos compoésitos
encontram-se fora da faixa recomendavel para implantagdo. Estes resultados
indicam que um tempo de 73 h de imersdo em agua foi necessério para a remocao
do NaOH absorvido nos compdésitos, levando & obtencdo de valores de pH dentro

da faixa recomendéavel para a implantacédo (DRIESSENS et al., 1997).

Tabela 13. Valores de pH dos compdsitos com 20 %(v/v) de Ca(OH), apds periodos de imerséo de
até 7 dias em solug6es aquosas de NaOH.

Tempo de imersdo em pH apos repouso em agua
Na(OH) (dias) 20 minutos 3 dias

1 10,60 £ 0,23 6,51 + 0,62

3 10,53+ 0,15 6,45 + 0,20

5 10,86 £ 0,27 6,89 + 0,52

7 10,22 £0,18 6,79 £0.10
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A Figura 45 apresenta micrografias obtidas por MEV da superficie dos
compositos com 20 %(v/v) de Ca(OH), com tempos de imersdo na solucdo de
NaOH de até 7 dias. A imersdo dos compésitos na solugdo de NaOH levou a
completa transformacdo das fases Ca(OH), e DCPD em HAp, isto sem variagbes
significativas da morfologia superficial dos mesmos. Nao se observou a precipitacéo
de uma camada de HAp devido & incapacidade da solucéo de fornecer fons Ca*? ou

PO, necessérios para o posterior crescimento dos cristais de HAp.
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| Figura 45. Micrografias obtidas por MEV da superficie do compésito com 20 %(v/v) de Ca(OH), com
tempos de imersdo em uma solugdo aquosa de NaOH de (a) e (b) 1, (c) 3 (d) 5, (e) 7 dias.
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As Figuras 46 e 47 apresentam micrografias da superficie e resultados da
analise elementar obtidos por EDS do compdsito com 20 %(v/v) de Ca(OH),, para

tempos de imerséo na solucdo de NaOH de 1 e 7 dias, respectivamente.
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Figura 46. (a) Micrografia da superficie, (b), (c) e (d) resultados da andlise elementar obtidos por
EDS do compdsito com 20 %(v/v) de Ca(OH)2 com 1 dia de imerséo na solu¢cdo de NaOH.
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Figura 47. (a) Micrografia da superficie, (b), (c) e (d) resultados da analise elementar obtidos por
EDS do compdsito com 20 %(v/v) de Ca(OH), com 7 dias de imerséo na solu¢do de NaOH.
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Os valores da relacao Ca/P, proximos ao do valor da HAp (Ca/P = 1,67),
obtidos para 1 dia de imersédo em SBF (Figuras 46(b), (c) e (d)) indicam a conversao
DCPA>HAp, estes valores permanecem inalterados para 7 dias de imerséo (Figuras
47(b), (c) e (d)).

Como visto no resultado anterior, a solucdo de NaOH tem a capacidade de
efetuar a solubilizacdo do Ca(OH),. Tendo isto em conta, durante a elaboracdo dos
compdsitos, na etapa de homogeneizagdo do sistema, foram adicionadas
guantidades de uma solucdo aquosa de NaOH (5 M), empregando uma relagéo de

0,94 mol/g do compdésito, de maneira a solubilizar o Ca(OH), remanescente.

A Figura 48 apresenta difratogramas dos compdésitos obtidos, enquanto que

os valores de pH dos mesmos séo reportados na Tabela 14.
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Figura 48. Difratogramas obtidos por DRX dos compésitos com (a) 10, (b) 15, (c) 20, (d) 25 e (e) 30
%(v/v) de Ca(OH),, apds a adi¢do de quantidades de uma solucdo aquosa de NaOH.
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Tabela 14. Valores de pH dos compdsitos elaborados com 10-30 %(v/v) de Ca(OH), como fun¢éo da
fracdo massica de Ca(OH), adicionada.

Amostra pH
PDMS/10 %(v/v) Ca(OH), 6,94 £ 0,03
PDMS/15 %(v/v) Ca(OH), 7,49 £ 0,05
PDMS/20 %(v/v) Ca(OH), 7,88 £ 0,26
PDMS/25 %(v/v) Ca(OH), 7,79 £0,04

PDMS/30 % (v/v) Ca(OH), 8,04 + 0,03

Os difratogramas mostram a presenga do DCPA, ndo foram detectados os
picos correspondentes ao Ca(OH),, devido & solubilizacdo na solucdo de NaOH e
transformagdo em DCPA. No difratograma (e), correspondente ao compdésito com
30 %(v/v) de Ca(OH),, foram detectados os principais picos correspondentes & HAp.
Como visto na Tabela 15, apenas este compdsito apresentou valores de pH basicos
o suficiente para permitir a formacao de HAp. Por outro lado, todos os compa@sitos
apresentaram valores de pH dentro da faixa recomendavel para materiais
implantaveis (DRIESSENS et al., 1997)..

5.2.5 Propriedades Mecanicas

A Figura 49 apresenta os valores da resisténcia mecéanica a tracdo do PDMS
e dos compositos elaborados mediante a Sintese Reativa. A partir dos resultados
apresentados foi possivel constatar que os compdésitos formados com a adigéo de
10 e 15 %(v/v) de Ca(OH), nao apresentaram variacdes significativas de resisténcia
mecanica com relacdo do PDMS. Enquanto que os compdsitos elaborados com 20

e 25 %(v/v) de Ca(OH), apresentaram um aumento de resisténcia mecanica.

O composito PDMS/25%(v/v)Ca(OH), apresentou um aumento de 15 % da
resisténcia mecéanica com relagcdo ao PDMS. Este aumento pode ser devido a
formagdo de uma forte ligac&o interfacial matriz/reforgo. Esta possibilita a efetiva
transferéncia de tensdo, da matriz para as cargas, levando ao aumento da

resisténcia mecéanica do compadsito (FU et al., 2008).
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Figura 49. Resisténcia mecanica a tracao do PDMS e dos compdsitos de PDMS/Ca(OH), elaborados
mediante o método da Sintese Reativa.

No caso da adigdo de 30 %(v/v) de Ca(OH),, foi constatada a diminuicdo da
resisténcia mecéanica do composito com relagdo ao PDMS. Tal diminuigdo pode ser
devido do aumento do tamanho da particula como consequéncia do aumento da
fracdo volumétrica de Ca(OH), adicionada. O aumento do tamanho da particula
diminui a area superficial disponivel para a transferéncia de tensdo da matriz para

as cargas, resultando na diminuigéo da resisténcia mecanica (FU et al., 2008).
A Tabela 15 apresenta valores de deformacdo e de moédulo elastico dos
compositos.

Tabela 15. Propriedades mecanicas do PDMS e dos compositos de PDMS/Ca(OH), elaborados
mediante o método da Sintese Reativa como funcao da fracao massica de Ca(OH), adicionada.

.Amostra Deformacéo (%) Médulo Elastico (MPa)
PDMS 525,28 + 36,97 0,63 £ 0,07
PDMS / 10 %(v/v) Ca(OH), 529,12 + 86,63 0,70 £ 0,22
PDMS / 15 %(v/v) Ca(OH), 532,02 £ 58,87 0,72+£0,39
PDMS / 20 %(v/v) Ca(OH), 529,46 + 47, 81 0,76 £0,31
PDMS / 25 %(v/v) Ca(OH), 515,67 £ 58,40 0,87 £0,10
PDMS / 30 %(v/v) Ca(OH), 235,06 + 87,38 3.23+0,45
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Como apresentado na Tabela 15, a deformagdo maxima dos compdsitos
manteve-se constante com relacdo ao PDMS, para fragbes entre 10 - 25 %(v/v) de
Ca(OH),. Este comportamento, conjuntamente com o0 aumento da resisténcia
mecéanica e do modulo de elasticidade, pode ser interpretado como consequéncia
da atuacdo de um mecanismo de tenacificacdo nos compdsitos. No caso da adicéo
de 30 %(v/v) de Ca(OH),, observou-se a diminuicdo da deformacdo maxima dos
compaositos obtidos. Isto pode ser devido a diminuicao de eficiéncia da transferéncia

de carga, como discutido anteriormente.

O modulo elastico dos compdsitos aumentou monotonicamente com aumento
das frac6es volumétricas de Ca(OH), adicionadas. As particulas de fosfato de célcio
apresentam valores de médulo de elasticidade superiores com relagdo ao PDMS.
Sendo assim, a incorporacdo destas particulas ao PDMS levou a obtencao de
compositos apresentando valores de médulo de elasticidade superiores com relagédo

ao PDMS.

A Fig. 50 apresenta micrografias obtidas por MEV da superficie de fratura dos
compositos. Nas micrografias, independente da fragcdo volumétrica de Ca(OH);
adicionada, foi possivel observar que apenas algumas particulas permaneceram
incrustadas na matriz. A maioria delas aparece separada da matriz ap6s a
deformacédo. A Figura 50(c) mostra particulas aglomeradas nas quais acontece a
interacdo particula/particula. Este tipo de interacdo ndo permite a transferéncia de

tensdo da matriz para as cargas, levando a baixa resisténcia mecéanica do

compdsito, como observado na Figura 49.

Figura 50. Micrografias obtidas por MEV da superficie de fratura dos compdsitos com (a) 10 %(v/v),
(b) 20 %(v/v) e (c) 30 %(v/v) de Ca(OH),.
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O debondig normalmente acontece devido a falta de aderéncia entre a
particula e a matriz (FU et al., 2008). Porém, como visto na Tab 16, nos compadsitos
elaborados foi observado o aumento da resisténcia mecanica com a adigcdo de uma
apropriada fracdo volumétrica de Ca(OH),. De fato, em compdsitos com forte

ligacdo matriz/carga a adi¢cdo das particulas & matriz aumenta a sua resisténcia
mecanica (FU et al., 2008).

O debonding resulta em um importante mecanismo de tenacificacdo de
polimeros carregados com particulas, pois permite a deformacdo das secgdes de
cadeia do polimero entre as particulas que se foram separadas da matriz (RANADE
et al., 2006). Apos o debonding, a tenséo triaxial é liberada e as sec¢des de cadeia
do polimero nas vizinhanzas das particulas rigidas comportam-se como se
estivessem sob condi¢des de tenséo planar. O escoamento é mais favorecido nesta
esta condicdo do que na condicdo triaxial, a qual favorece a fissura. Esta
deformagé@o plastica localizada pode dissipar uma grande quantidade de energia,

aumentando consequentemente a tenacidade (WANG et al., 2003).

A Tabela 16 apresenta os valores de dureza Shore A do PDMS e dos
compdsitos elaborados mediante a Sintese Reativa. Os compdsitos apresentaram
valores de dureza superiores com relacdo ao PDMS. E possivel constatar o
aumento monotdnico da dureza dos compdsitos em fun¢do do aumento da fragéo
volumétrica de Ca(OH),. Este aumento da dureza dos compositos foi devido a

formacdo de uma forte ligacéo interfacial polimero/matriz.

Tabela 16. Valores da dureza Shore A do PDMS e dos compdsitos obtidos mediante a Sintese
Reativa como fun¢éo da fracdo massica de Ca(OH), adicionada.

.Amostra Dureza Shore A
PDMS 311
PDMS / 10 %(v/v) Ca(OH), 361
PDMS / 15 %(v/v) Ca(OH), 401
PDMS / 20 %(v/v) Ca(OH), 40+1
PDMS / 25 %(v/v) Ca(OH), 42+1
PDMS / 30 %(v/v) Ca(OH), 54 +1
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5.2.6 Teste de viabilidade celular

A Figura 51 apresenta os percentuais de viabilidade celular obtidos no PDMS
e no compésito PDMS/20%(v/v)Ca(OH), elaborado mediante a Sintese Reativa. Foi
observado que ambas amostras apresentaram um comportamento citotoxico.
Porém, a viabilidade das células foi significativamente superior no compésito (p <
0,05) com relagcdo ao PDMS. Tal resultado pode ser explicado da seguinte maneira,
no ensaio realizado mediante o contato direto, a ndo adeséo das células cultivadas
a superficie do material ensaiado implica na morte das mesmas. E sabido que a
superficie do silicone é hidrofébica, o que nédo favorece o processo de adeséo

celular.

Sendo assim, a alta contagem de células mortas no PDMS pode ter sido
causada pela ndo adesao celular a sua superficie hidrofébica. Como visto nos
resultados de energia de superficie apresentados anteriormente (Figura 37), a
adicao dos fosfatos de célcio tende a aumentar a energia de superficie do PMDS, o

que diminui o seu carater hidrofébico.
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Figura 51. Resultados do teste de viabilidade celular realizado com o PDMS e com compdsito
PDMS/20 %(v/v) Ca(OH),. * p < 0,05 em comparag¢édo com o PDMS.
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Este aumento da energia livre superficial observado no compdsito pode ter
favorecido a adesdo celular no compdsito, aumentando a contagem de células
viaveis. De maneira a reduzir o efeito das propriedades de superficie do material
avaliado na sua resposta bioldgica, ensaios serdo realizados mediante o método

extrativo.

Ruardy e colaboradores (RUARDY et al., 1995) reportaram que a &rea de
propagacdo celular do fibroblasto humano aumentou com a molhabilidade da
superficie testada como substrato, o gradiente da molhabilidade das superficies
testadas iniciou com uma superficie hidrofébica e finalizou com uma hidrofilica.
Georgi e colaboradores (GEORGI, GRINNEL e GROTH, 1996) demonstraram um
aumento da proliferagdo celular com o aumento da molhabilidade da superficie
empregada como substrato. A importancia relativa da molhabilidade superficial no
espalhamento do fibroblasto foi estudada por Webb e colaboradores (WEBB,
HLADY e TRESCO, 1998). Foi mostrado que a adesdo e espalhamento celular
foram significativamente maiores em superficies hidrofilicas do quem em superficies
hidrofébicas, por outro lado, superficies moderadamente hidrofilicas promoveram o

maior nivel de adesao celular.
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6. CONCLUSOES

Elaborou-se o compédsito PDMS/FC mediante o Método Tradicional.
Inicialmente, os fosfatos de célcio foram sinterizados, posteriormente sofreram uma
modificagdo superficial com solugdes de TEOS, para logo serem incorporados,

mediante a mistura fisica, ao elastbmero de silicone, observando-se que:

- Tanto a reacdo de precipitacdo, para a sintese de hidroxiapatita, quanto a reagéo
por combustdo, para a sintese de a-fosfato tricalcico, permitiram a obtenc&o das
fases desejadas com elevada cristalinidade e sem a presenca outras fases como
impurezas indesejadas. A sintese por precipitacdo da HAp permitiu a obtencdo de
valores superiores de area superficial especifica, com relacdo a sintese por
combustéo do a-TCP. Ambos pds obtidos resultaram com um tamanho médio de

particula inferior a 10 ym e apresentaram cristalitos nanoestruturados;

- A modificacdo superficial dos fosfatos de calcio com solugées de TEOS manteve a
integridade das fases obtidas. Ambas particulas apresentaram-se homogeneamente
distribuidas na matriz elastomérica, com uma dispersdo pobre e formando
aglomerados no caso do a-TCP, independentemente do tratamento superficial

aplicado;

- A presenca das cargas na matriz elastomeérica diminuiu a entalpia de reticulagéo do
PDMS. A modificagdo superficial das cargas tornou a reticulagdo do PDMS do
compdsito mais semelhante a reticulacdo do PDMS puro. As cargas modificadas

apresentaram-se bem acopladas & matriz elastomérica;

- Foi possivel diminuir os valores do angulo de contato e aumentar os valores da
energia de superficie do PDMS mediante a adicdo de fosfatos de célcio nédo
modificados. Por outro lado, a incorporagéo de fosfatos de calcio modificados com
solugbes de TEOS aumentou os valores do angulo de contato e diminuiu os valores
da energia de superficie do PDMS. A adicdo de ambos fosfatos de célcio levou ao
aumento os valores da rugosidade superficial do PDMS, independentemente do

tratamento superficial aplicado.
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A avaliacao in vitro do compoésito PDMS/FC imerso em SBF por periodos de

até 7 dias permitiu realizar as seguintes observacoes:

- Devido a formagdo de uma camada homegénea de cristais de HAp na superficie
do compdsito, pode-se estimar que 0 mesmo apresentara uma 6tima bioatividade
uma vez implantado in vivo, independentemente do fosfato de célcio empregado

como carga, ou do tratamento superficial aplicado ao mesmo.

A avaliagdo das propriedades mecanicas do compoésito PDMS/HAp permitiu

realizar as seguintes observagoes:

- Alincorporacgdo de particulas de HAp a matriz elastomérica aumentou a resisténcia
mecanica a tracao do PDMS. O compdsito formado com a adicao de 20 %(v/v) de
HAp apresentou um aumento de 12 % de resisténcia mecanica com relagdo ao
PDMS. A modificagao superficial da HAp levou ao aumento da forga interfacial entre
a matriz e as particulas. O compdsito formado com a adi¢do de 20 %(v/v) de HAp,
modificada com TEOS, apresentou um aumento de 22 % de resisténcia mecanica

com relagcdo ao PDMS;

- Alincorporacgdo de particulas de HAp modificadas a matriz elastomérica aumentou
0 modulo elastico do PDMS. Tanto a resisténcia mecanica quanto o médulo de
elasticade dos compdsitos aumentaram como consequéncia do refor¢co da interface
matriz/carga. As particulas de HAp modificadas permaneceram incrustadas a matriz

elastomérica apos a deformacéao.

Foi desenvolvida uma metodologia para a obtengdo de compositos
PDMS/FC baseada no método biomimético, a Sintese Reativa, foram realizadas as

seguintes observacoes:

- O método permitiu a obtencdo de particulas nanoestruturadas de DCPD bem
dispersas e distribuidas na matriz de PDMS. Porém, foi detectada a presenca de
uma fracdo massica de 5 % de Ca(OH), remanescente. Esta fracdo de Ca(OH):
remanescente pdde ser transformada em DCPD mediante a adi¢do de uma solugéo
de NaOH em quantidade adequada durante o processo de elaboragdo do

compdsito, posteriormente o mesmo resultou com valores de pH estabilizados;
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- O método empregado de incorporacdo do fosfato de célcio permitiu diminuir os
valores do angulo de contato e aumentar os valores da energia de superficie do
PDMS. A adicao dos fosfatos de célcio levou ao aumento da rugosidade superficial
do PDMS;

A avaliacdo in vitro do compésito PDMS/FC imerso em SBF ou em uma
solucdo aquosa de NaOH, por periodos de até 7 dias, permitiu as seguintes

observagoes:

- A etapa de imersdo do compoésito em SBF permitiu a completa solubilizacdo do
Ca(OH), remanescente, enquanto que quantidades remanescentes de DCPD ainda
foram detectadas para 7 dias de imersdo. O processo de imersdo em SBF permitiu
a estabilizagdo do pH do compdsito. O compdésito podera apresentar uma Otima
bioatividade uma vez implantado in vivo, como indicado pela formagdo de uma

camada densa e homogénea de cristais de hidroxiapatita na superficie do mesmo;

- A etapa de imersé@o do compdsito na solugdo aquosa de NaOH permitiu a completa
solubilizagdo do Ca(OH), remanescente e do DCPD, j& para 24 h de imersdo. O
processo de imersdo por 7 dias na solugdo de NaOH, ap6s um periodo de imerséo

por 72 h em agua, permitiu a estabilizacdo do pH do compdsito;

- A incorporacdo de fosfatos de calcio ao PDMS mediante o método da Sintese
Reativa aumentou a resisténcia mecénica a tragdo do PDMS. O compdsito
elaborado com uma fragdo volumétrica de 25 %(v/v) de Ca(OH), apresentou um
aumento de 15 % da resisténcia mecanica com relacdo ao PDMS. O PDMS foi
tenacificado e refor¢cado, simultaneamente, pelas particulas de fosfato de célcio
adicionadas. As particulas de fosfato de célcio apresentaram uma forte ligagdo

interfacial com a matriz elastomérica.
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O teste de viabilidade celular realizado no compdsito PDMS/FC permitiu

chegar as seguintes conclusodes:

- A pesar das amostras avaliadas do PDMS e do composito terem sido
caracterizadas como citotoxicas, 0 que acredita-se tenha sido consequéncia da
influéncia das propriedades de superficie do PDMS e da escolha do método de
avaliacdo empregado, a presenca das particulas de fosfato de calcio aumentou a

adesdo celular na superficie no PDMS.
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7. SUGESTOES PARA TRABALHOS FUTUROS

- Realizar ensaios mecanicos com PDMS de grau médico para conferir os

resultados obtidos com o PDMS comercial;

- Avaliar a incorporagéo de agentes de acoplamento a base de silanos no processo

de elaboracédo de compdsitos PDMS/FC mediante a Sintese Reativa,

- Estudar a influéncia do aumento da energia livre de superficie do PDMS na

biocompatibilidade do material;

- Realizar ensaios de maneira a determinar a influéncia da modificagdo superficial

na distribuicdo de cargas na superficie de particulas de fosfatos de calcio;

- Estudar o mecanismo de acoplamento dos fosfatos de célcio a matriz elastomerica

de silicone;

- Avaliar a dispersdo dos fosfatos de célcio na matriz elastomerica de silicone

mediante microscopia eletronica de transmissao;
- Caracterizar a rugosidade dos compdsitos por microscopia de forga atbmica;

- Avaliar as propriedades mecéanicas dos compdsitos mediante ensaios mecéanicos
tais como; resisténcia ao rasgamento, tenacidade a fratura, ensaio dinamico

mecanico.
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