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RESUMO 
 
 

Nacer RS. Estudo do comportamento do polímero de mamona como material 
de substituição óssea em defeito diafisário no fêmur de ratos frente a 
alterações secundárias à associação com nanopartículas de sílica e zircônia. 
Campo Grande; 2009. [Dissertação – Universidade Federal de Mato Grosso do Sul]. 
 
 
O objetivo deste estudo foi avaliar o comportamento biológico do polímero de 
mamona como substituto ósseo em defeito diafisário no fêmur de ratos associado à 
presença de nanopartículas de Sílica e Zircônia em diferentes tempos de evolução. 
Foram utilizados 36 ratos machos da linhagem WISTAR, divididos em quatro grupos 
distintos e subdivididos por período de análise, sendo: grupo 1 (G1) - defeito ósseo 
preenchido com polímero de mamona acrescido de carbonato de cálcio; grupo 2 
(G2) - polímero de mamona com carbonato de cálcio dopado com 5% de 
nanopartículas de Sílica; grupo 3 (G3) - polímero de mamona com carbonato de 
cálcio dopado com 10% de nanopartículas de Sílica; e grupo 4 (G4) - polímero de 
mamona acrescido de carbonato de cálcio dopado com 5% Zircônia. Decorrido o 
período de observação de 15, 30 e 60 dias, os animais foram submetidos à 
eutanásia e os fêmures removidos e encaminhados para avaliação histológica e 
microscopia eletrônica de varredura. A microscopia eletrônica revelou porosidade 
distinta em função da natureza do dopante. A avaliação histológica mostrou que 
houve crescimento ósseo em todos os grupos estudados, com maior tendência de 
crescimento no grupo contendo polímero de mamona acrescido apenas por 
carbonato de cálcio. No período inicial de avaliação (15 dias) observou-se ausência 
de neoformação óssea nos animais do G2, que apresentaram, juntamente com os 
animais do G4, intensa presença de fibroblastos e uma pseudocápsula de tecido 
fibroso ao redor do implante. Aos 30 dias, todos os grupos apresentaram resultados 
semelhantes, as diferenças não eram significantes estatisticamente. Aos 60 dias, 
notou-se menor neoformação óssea nos animais dos grupos 2 e 4 quando 
comparados aos dos grupos 1 e 3, porém, maior crescimento e invaginação óssea 
para o interior do material foi observada no grupo 1, e maior presença de 
fibroblastos, osteoblastos, osteócitos e osteoclastos no grupo 3 aos 60 dias. Não 
houve diferença estatística significativa quanto à presença de reação inflamatória 
entre os grupos e momentos estudados. Concluiu-se neste estudo que a associação 
do polímero de mamona com nanopartículas de Óxido de Silício e Zircônio é viável 
uma vez que tanto a Sílica como Zircônia mostraram-se biocompatíveis, permitindo 
crescimento ósseo entre os poros dos materiais. Entretanto, em todos os momentos 
estudados, observou-se maior quantidade estimada de tecido ósseo maduro nos 
animais com implantes de polímero de mamona sem dopante. A maior presença de 
osteoblastos, osteócitos e osteoclastos nos animais do grupo contendo 10% de 
Sílica no polímero de mamona sugerem que a sílica tem potencial osteoindutor, 
favorecendo a agregação e diferenciação celular, persistindo a atividade integrada 
dos três tipos de células envolvidas no processo de ativação-reabsorção-formação 
óssea, mesmo após longo período de observação. A rugosidade pode ser uma 
característica morfológica importante nos materiais estudados no que diz respeito à 
agregação e crescimento ósseo. 
       
Descritores: Materiais biocompatíveis, Substitutos Ósseos, Óleo de Rícino, Ratos. 
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ABSTRACT 
 

 
Nacer RS. Study of the behavior of the castor oil polymer as a bone 
replacement material in femoral diaphysis defects of rats before the changes 
secondary to association with nanoparticles of silicon oxide and zirconium. 
Campo Grande, 2009. [Dissertação – Universidade Federal de Mato Grosso do Sul]. 
 
 
The aim of this study was to evaluate the biological behavior of the polymer of castor 
oil as a substitute in bone defects in the femoral diaphysis of rats with the presence 
of nanoparticles of silica and zirconia at different times of evolution. We used 36 male 
Wistar rats, divided into four groups and subdivided by period of analysis, as follows: 
group 1 (G1) - bone defect filled with polymer of castor oil plus calcium carbonate, 
group 2 (G2) - polymer of castor oil with calcium carbonate doped with 5% of silica 
nanoparticles, group 3 (G3) - castor oil polymer with calcium carbonate doped with 
10% of nanoparticles of silica, and group 4 (G4) - polymer of castor oil plus calcium 
carbonate doped with 5% zirconia. After the observation period of 15, 30 and 60 
days, the animals were euthanized and the femurs removed and sent for histological 
evaluation and scanning electron microscopy. The porosity depended on the dopant, 
according to electron microscopy. Histological evaluation showed that there was 
bone growth in all groups studied, with larger growth trend of the group containing 
polymer of castor oil containing only calcium carbonate. In the initial period of 
assessment (15 days) there was no new bone formation in the animals of G2, which 
showed, together with the animals in the G4, intense presence of fibroblasts and a 
pseudocapsule of fibrous tissue around the implant. At 30 days, all groups showed 
similar results, and the differences were not statistically significant. After 60 days, it 
was noted less new bone formation in animals in groups 2 and 4 when compared to 
those of groups 1 and 3, however, increased growth and invagination into the bone 
material was observed in group 1 and increased presence of fibroblasts, osteoblasts 
and osteoclasts in group 3. There was no statistical difference regarding the 
presence of inflammatory reaction between the groups and moments studied. In 
conclusion, the association of the polymer of castor oil with nanoparticles of silicon 
oxide and zirconium is viable since both the silica and zirconia shown to be 
biocompatible, allowing bone growth into the pores of materials. However, at all times 
studied there was a higher estimated quantity of mature bone tissue in animals with 
implants of polymer of castor oil without dopant. The greater presence of osteoblasts, 
osteocytes and osteoclasts in the animals of the group containing 10% of silica in the 
polymer of castor oil suggests that the silica has an osteoinductive potential, favoring 
the aggregation and cell differentiation, persisting the integrated activity of the three 
types of cells involved in the process of activation-resorption-bone formation, even 
after long period of observation. The roughness may be an important morphological 
characteristic in the material studied with respect to aggregation and bone growth. 
 
Key words: Biocompatible Materials, Bone Substitutes, Castor Oil, Rats. 
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1 INTRODUÇÃO 

 

  

O tecido ósseo caracteriza-se por ser um tecido metabolicamente ativo, 

composto por células mesenquimais inclusas dentro de uma matriz extracelular 

calcificada que confere ao tecido grande resistência, plasticidade e rigidez sob 

condições de carga, e que continuamente sofrem processo de renovação e 

remodelação (BURGUER et al., 1995; VIEIRA et al., 1999; SARTORI et al., 2008).  

O osso frente a situações nocivas possui características adaptativas 

desenvolvendo-se em sua estrutura e função em resposta a forças mecânicas e 

demandas metabólicas (CARVALHO et al., 2002). A resposta do osso ao trauma 

consiste de uma seqüência histológica definida, ordenada e bem diferenciada de 

eventos, que resulta na cicatrização do tecido lesado de forma bastante semelhante 

à sua estrutura inicial (GIORDANO et al., 2001). 

Na prática ortopédica, freqüentemente encontra-se dificuldade na reparação 

de defeitos ósseos, alterações anatômicas e perturbações funcionais ocasionadas 

por perda óssea segmentar ou fraturas, uma vez que a rápida formação ou 

penetração de tecido conjuntivo circunjacente, impede ou dificulta a neoformação 

óssea entre os limites da lesão. Como o tecido conjuntivo apresenta velocidade de 

proliferação e migração celular maior do que o tecido ósseo, essa alteração 

morfofuncional resultante do processo regenerativo pode levar à necessidade de 

vários procedimentos cirúrgicos para sua adequada correção (RESTREPO et al., 

1998; CALIXTO et al., 2001a; CALIXTO, 2001b; IGNÁCIO et al., 2002; MARIA et al., 

2003; BETTI, 2004; FIGUEIREDO et al., 2004; JACQUES et al., 2004; MENDONÇA, 

2006; LAUREANO FILHO et al., 2007; PEREIRA JÚNIOR et al., 2007).  

Situações dessa natureza beneficiam-se do uso dos biomateriais para 

reconstrução, substituição ou preenchimento dos defeitos, porém as alternativas 

mais previsíveis ainda são obtidas a partir da utilização dos vários tipos de enxertos 

ósseos. No entanto, os enxertos ósseos apresentam inconvenientes relacionados à 

obtenção de quantidade ideal de suprimento ósseo, disponibilidade limitada de 

material e morbidade cirúrgica da fonte doadora, no caso dos enxertos ósseos 

autógenos, ou, no caso dos enxertos homógenos e heterógenos, por apresentarem 

riscos de transmissão de infecção e de ativação imunológica do hospedeiro, além da 

desvantagem dos altos custos dos bancos de ossos (GOULET et al., 1997; MOORE 
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et al., 2001; FINKEMEIER, 2002; IGNÁCIO et al., 2002; BETTI, 2004; GAMRADT & 

LIEBERMAN, 2004; LEONEL et al., 2004; YOSHIKAWA & MYOUI, 2005). 

Um biomaterial pode ser definido como uma substância ou combinação de 

duas ou mais substâncias, de natureza sintética ou natural, farmacologicamente 

inerte, capaz de interagir com um organismo vivo e não induzir reações adversas no 

sítio de implantação ou mesmo sistemicamente, podendo ser utilizado de forma 

transitória ou permanente com intuito de melhorar, aumentar ou substituir, parcial ou 

inteiramente, tecidos ou órgãos (VITAL et al., 2006).  

 Em geral, materiais biocompatíveis não devem ter uma resposta do tecido 

hospedeiro e, para tanto, devem se assemelhar quimicamente ao mesmo. Além 

disso, há o fato de a funcionalidade biológica só poder se manifestar caso a 

biocompatibilidade seja adequada. Características como a porosidade e a 

capacidade do material implantado de promover íons para o ambiente vizinho, são 

essenciais a um material que deverá substituir o tecido ósseo. Estas características 

são especialmente encontradas nos biopolímeros e nas biocerâmicas (CAMPOS et 

al., 2005; HSU et al., 2005; YOSHIKAWA & MYOUI, 2005). 

Dessa forma, têm-se intensificado as pesquisas para o desenvolvimento de 

materiais de preenchimento que atendam fundamentalmente as seguintes 

características: biocompatibilidade, osteocondução, osteointegração, arquitetura 

interna favorável ao crescimento ósseo, resistência mecânica, elasticidade e 

estabilidade química e biológica e que superem as desvantagens da utilização dos 

demais enxertos ósseos (BAUER et al, 2000; KAWACHI, 2000; CALIXTO et al., 

2001; LEONEL et al., 2004; PEREIRA JUNIOR et al., 2007).  

 O polímero derivado do óleo de mamona, desenvolvido em 1984 pelo 

Departamento de Química Analítica e Tecnologia de Polímeros, da Escola de 

Engenharia de São Carlos, da Universidade de São Paulo, possui uma fórmula 

molecular que tem mostrado compatibilidade com os tecidos vivos. Aspectos 

favoráveis quando implantados, como boa processabilidade, flexibilidade de 

formulação, versatilidade de temperatura de cura e controle de pico exotérmico na 

transição líqüido-gel, excelentes propriedades estruturais e não liberação de vapores 

e radicais tóxicos tipificam a poliuretana de mamona como material eficaz no 

processo de reparo ósseo guiado (LAUREANO FILHO, 2001; MARIA et al., 2003; 

FIGUEIREDO et al., 2004; JACQUES et al., 2004; LARANJEIRA et al., 2004;  

PEREIRA JUNIOR, 2005; MENDONÇA et al., 2006).  
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Uma das principais características apresentadas pelo polímero de mamona é 

a sua arquitetura interna porosa (LEONEL et al., 2003). A existência de porosidade 

nos implantes, seu diâmetro, conformação e a presença de intercomunicação, são 

características importantes que regulam a migração vascular e celular para o interior 

destes implantes, permitindo a neoformação óssea (CAMPOS et al., 2005). Sendo 

assim, poros com dimensões adequadas podem favorecer o crescimento do tecido 

através do material o que aumenta a resistência in vivo (YOSHIKAWA & MYOUI, 

2005). 

Vários tipos de biomateriais e suas associações experimentais com diversas 

substâncias vêm sendo estudados no processo de reparação óssea, considerando 

que o tecido ósseo é um dos poucos tecidos de mamíferos capaz de reconstituir a 

estrutura lesada em sua forma original com restauração da estrutura histológica e 

propriedades mecânicas (BURG, 2000; SICCA et al., 2000; GOMIDE et al., 2005). 

O uso de biocerâmicas como materiais biocompatíveis tem se estendido 

desde o emprego isolado do material até outras formas de utilização, como por 

exemplo, no revestimento de próteses metálicas ou na associação com materiais 

poliméricos. Apresentam maior dureza e rigidez que aço, maior resistência a calor e 

corrosão que metais ou polímeros, são menos densas que a maioria dos metais e 

suas ligas e suas matérias primas são abundantes e de baixo custo (PAGANI et al., 

2003; CAMPOS et al., 2005).  

A porosidade, para materiais cerâmicos utilizados em implantes, surge 

também como uma característica importante destes materiais, apesar da quantidade 

de poros e fendas na sua estrutura acarretar em diminuição da resistência mecânica 

do material isoladamente. (FELÍCIO-FERNANDES, 2000; CAMPOS et al., 2005; 

BRENTEL et al., 2006; DOURADO, 2006).  

A Sílica (SiO2) e a Zircônia (ZrO2) são materiais cerâmicos que apresentam 

características físico-químicas como durabilidade e resistência à abrasão e 

mecânica (ANDRADE & DOMINGUES, 2006). A Sílica apresenta estabilidade 

química e transparência à luz visível, podendo ser usada como carga em resinas 

ortopédicas e odontológicas (TABATABAEI et al., 2006). A Zircônia destaca-se entre 

as cerâmicas avançadas, apresentando excelentes resultados relacionados à 

tenacidade à fratura, biocompatibilidade, boa resistência à corrosão e ao desgaste, 

podendo ser usada em uma série de aplicações mecânicas (MANSUR et al., 1998; 

HOFFMANN et al., 2008). 
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Além das propriedades físico-químicas, a Zircônia e a Sílica apresentam 

propriedades bioinertes/biocompatíveis que permitem a aplicação destes materiais 

como carga em resinas compostas (VASCONCELOS et al., 1999; CHRASKA et al., 

2000). 

Atualmente, pouco se sabe sobre a interferência de cerâmicas 

nanoparticuladas sobre a estrutura de materiais poliméricos no que diz respeito à 

osteogênese.  

Desta forma, o estudo do comportamento do polímero de mamona como 

material de preenchimento de defeito diafisário no fêmur de ratos frente a alterações 

secundárias à associação com nanopartículas de sílica e zircônia justifica-se com 

base na preparação de uma nova classe de materiais semelhante estruturalmente a 

tecidos vivos (nanocompósitos polímero-cerâmica) para aplicações médicas e 

odontológicas. 
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2 REVISÃO DE LITERATURA 

 

 

2.1 Tecido Ósseo 

 

O osso é um tipo especializado de tecido conjuntivo de sustentação, formado 

por células e por material extracelular calcificado e caracteriza-se por sua rigidez e 

resistência a pressão, resultado da interação entre os componentes orgânicos e 

minerais da matriz óssea (FREITAS, 2001; CROCI et al., 2003; LINARI, 2004). 

A matriz orgânica é composta principalmente por fibras de colágeno do tipo I 

(que compõe cerca de 90-95% do peso seco do material orgânico) e é sintetizada 

pelos osteoblastos, células portanto, responsáveis pela formação óssea, que 

inicialmente, recebe o nome de “tecido osteóide”, “osso imaturo” ou “pré-osso”. O 

remanescente 5%, um meio homogêneo denominado substância fundamental 

amorfa, é composto por proteoglicanas e proteínas não colágenas (BETTI, 2004; 

LANDA, 2005; CORSETTI, 2005).  

Além do colágeno tipo I, que proporciona ao tecido grande resistência às 

forças tensionais, a matriz óssea é permeada por sais de cálcio e fosfato na forma 

de cristais de hidroxiapatita (HA) – Ca10(PO4)6(OH)2, que conferem ao osso grande 

dureza e resistência, especialmente sob condições que envolvem carga. Esses 

elementos minerais representam a porção inorgânica da matriz, que constitui 67% 

do peso total da matriz óssea (FREITAS, 2001; CROCI, 2003; LINARI, 2004; 

CORSETTI, 2005).  

Assim como os demais tecidos musculoesqueléticos, o tecido ósseo é 

composto por células com características peculiares, derivadas da linha de células 

osteoprogenitoras, conhecidas como osteoblastos, osteócitos e osteoclastos 

(BUCKWALTER, 1987; VIEIRA, 1999; BETTI, 2004; LANDA 2005; CONEGLIAN, 

2007).  

Os osteoblastos são células jovens, ricas em fosfatase alcalina, organizadas 

em uma camada contínua sobre o osteóide e que possuem intensa atividade 

metabólica. São células responsáveis pela síntese e secreção dos componentes 

orgânicos da matriz óssea, formada principalmente pelo colágeno tipo I (CORSETTI, 

2005; PRETEL, 2005).  



 21

Após a maturação dos osteoblastos que se inserem na matriz óssea 

mineralizada, ocorre a transformação dessas células, o metabolismo se altera, 

cessam a síntese de matriz óssea e elas passam a ser chamadas de osteócitos. À 

medida que os osteoblastos são circundados pela matriz óssea que secretam, 

deixam de ser células poligonais e desenvolvem extensões longas e delgadas. O 

processo de formação óssea, iniciado pelos osteoblastos é denominado 

osteogênese (FREITAS, 2001; LINARI, 2004).  

Os osteócitos são células adultas, que atuam na manutenção e vitalidade dos 

componentes químicos da matriz óssea. Situam-se em cavidades ou lacunas dentro 

de trabéculas ósseas no interior da matriz, mas mantém comunicação entre si 

através de projeções citoplasmáticas, que se intercalam e estabelecem vias de 

transporte de nutrientes e metabólitos. Ambas as células tem a função de formação 

óssea, diferenciando-se em sua localização (BURGUER et al., 1995; LANDA, 2005; 

PRETEL, 2005).  

Já os osteoclastos são células gigantes, multinucleadas, capazes de erodir o 

tecido ósseo ao atacar a matriz, reabsorvendo o osso e formando depressões na 

superfície óssea conhecidas como lacunas de Howship, em resposta a fatores 

liberados pelos osteoblastos, participando, desta forma, do remodelamento ósseo e 

da regulação dos níveis plasmáticos de cálcio (BORBA et al., 2003; CORSETTI, 

2005).  

O tecido ósseo se apresenta macroscopicamente sob duas formas: 

trabecular, uma estrutura de aspecto esponjoso; e cortical, mais sólido, compacto, 

formado por lamelas ósseas (CROCI et al., 2003; BETTI, 2004; LINARI, 2004).  

O osso cortical é compacto, denso, e com a matriz de colágeno organizada 

em forma de lamelas concêntricas, geralmente ao redor de um canal vascular 

central constituindo o sistema de Havers. Localiza-se nas diáfises dos ossos longos 

e na superfície externa dos ossos chatos, podendo ser dividido em duas formas 

anatômicas e funcionais: periósteo e endósteo (FREITAS, 2001).  

O periósteo possui uma camada externa constituída por fibras colágenas e 

fibroblastos e, uma porção mais profunda, constituídas por células osteoprogenitoras 

(CORSETTI, 2005). Possui importante papel no crescimento aposicional e no reparo 

de fraturas, pois provoca um desequilíbrio entre a formação óssea e a reabsorção 

para que ocorra com tempo o aumento da rede óssea. Já o endósteo do osso 
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cortical tem um nível mais elevado de atividade de remodelamento, resultando de 

mais deformação mecânica (LINARI, 2004).  

O osso esponjoso ou medular compreende a medula óssea, depositada em 

espaços constituídos de uma rede de placas finas e irregulares pobremente 

organizadas, denominadas trabéculas, separadas por espaços intercomunicantes 

porosos com aspecto esponjoso (BETTI, 2004; CORSETTI, 2005). 

O osso trabecular é metabolicamente mais ativo por unidade de volume. 

Essas trabéculas, interconectadas num padrão de cacho de abelhas oferece grande 

resistência mecânica que garante adaptação máxima para o padrão de tensão dado. 

O osso esponjoso está localizado nas epífises, metáfises e na maioria dos ossos 

curtos e planos, que apresentam paredes relativamente finas de osso cortical com 

grandes volumes de osso esponjoso. Estas diferenças na distribuição de osso 

cortical e esponjoso causam diferenças na consolidação óssea (CROCI et al., 2003; 

LINARI, 2004).   

Os dois tipos ósseos podem ser diferenciados histologicamente pelas suas 

propriedades mecânicas, estruturais e biológicas em osso imaturo (primário, 

trabecular ou trançado) e maduro (ou secundário ou lamelar). Os dois tipos possuem 

as mesmas células e os mesmos constituintes da matriz óssea, porém, apresentam 

diferentes organizações tridimensionais em suas fibras colágenas (FREITAS, 2001; 

BETTI, 2004; LANDA, 2005).  

O osso imaturo é um tecido altamente celular, relativamente pouco 

mineralizado que contém grande número de osteócitos irregularmente distribuídos 

no interior das trabéculas ósseas neo-formadas. Caracteriza-se por ter uma 

velocidade muito rápida de deposição e reabsorção óssea (30 a 50µm/dia ou mais) e 

por ter uma matriz de colágeno desorganizada sem a estrutura lamelar dos sistemas 

harvesianos (FREITAS, 2001; CORSETTI, 2005). 

A freqüente formação em “colcha de retalhos” do osso trançado e o padrão de 

mineralização em focos criam uma aparência na radiográfica irregular que distingue 

o osso trançado encontrado no calo de fratura do osso lamelar. Em virtude da falta 

de orientação das suas fibrilas colágenas a mineralização irregular e a concentração 

relativamente alta de células e água, o osso trançado é menos rígido e mais 

facilmente deformado do que o osso lamelar (CROCI, 1997; CROCI et al., 2003).  

O tecido ósseo secundário substitui gradativamente o tecido ósseo primário 

pela deposição gradual de estratos ou camadas de matriz, que o transformam da 
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forma trabecular para lamelar. Caracteriza-se por ter formação lenta (0,6µm/dia), por 

ter alta resistência mecânica e por apresentar fibras colágenas organizadas em 

lamelas, dispostas paralelamente umas às outras, em camadas concêntricas em 

torno de um canal central, denominado canal de Havers, por onde ocorrem vasos 

sangüíneos e nervos. Cada conjunto desses forma um sistemas de Havers. Este 

sistema é típico do tecido ósseo secundário. Os canais medulares de Havers 

comunicam-se entre si com a cavidade medular, e com a parte externa do osso por 

canais transversais ou oblíquos, os canais de Volkmann. Por ser uma estrutura 

inervada e irrigada, os ossos apresentam grande sensibilidade e capacidade de 

regeneração (FREITAS, 2001; BETTI, 2004; CONEGLIAN, 2007). 

 

 

2.1.1 Formação e Remodelamento ósseo 

 

O processo de desenvolvimento e remodelamento ósseo se desenvolvem 

com base em dois processos antagônicos mas acoplados: formação e reabsorção 

ósseas. O acoplamento dos dois processos permite a renovação e remodelação 

ósseas e é mantido a longo prazo por um complexo sistema de controle que inclui 

hormônios, fatores físicos e fatores humorais locais (FRIEDLAENDER , 1987; 

BORBA et al., 2003).  

Durante a formação do osso, a síntese da matriz colágena precede a 

mineralização, coincidindo com uma maior produção de fosfatase alcalina, enquanto 

a mineralização coincide com maior produção de osteocalcina (STEIN & LIAN, 1993; 

VIEIRA, 1999).  

A maturação do colágeno ocorre a partir da deposição das fibrilas colágenas 

na matriz extracelular que são estabilizadas pela interligação entre radicais lisina e 

hidroxilisina de diferentes cadeias. Assim, por ação da enzima lisil oxidase, 

moléculas de lisina e hidroxilisina da porção terminal (telopeptídeos) das moléculas 

de colágeno formam aldeídos e se condensam com o resíduo de molécula adjacente 

formando uma estrutura interligadora composta de três radicais hidroxilisina 

(piridinolina) ou uma lisina e duas hidroxilisinas (deoxipiridinolina) (VIEIRA, 1999; 

TAKEDA, 2008).  

Após a fase inicial de maturação do colágeno, que se estende até o final da 

fase de cicatrização, ocorre a proliferação de células precursoras dos osteoblastos 
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que posteriormente deverão sedimentar a substância intercelular (ROCHA JÚNIOR 

et al., 2006).  

Concomitantemente à proliferação subperiosteal, ocorre a atividade celular 

dentro do canal medular onde as células que proliferam parecem ser derivadas do 

endósteo. À medida que o tecido celular cresce, este amadurece, e as células 

básicas dão origem aos osteoblastos, que depositam uma matriz intercelular de 

colágeno e polissacarídeos que logo se torna impregnada de sais de cálcio para 

formar o osso não amadurecido. Este, por sua vez, devido à sua textura foi 

denominado osso "primário" (TAKEDA, 2008). 

O osso primário transforma-se gradualmente pela ação dos osteoblastos em 

um osso mais amadurecido, com estrutura lamelar típica. Quando a formação está 

completa, o osso recém formado sofre um processo imperceptível de remodelação 

constante em todos os ossos durante a vida toda, porém se torna especialmente 

acentuado e evidente após uma fratura (CORSETTI, 2005). 

O remodelamento ósseo é um processo fisiológico contínuo, que permite a 

manutenção da resistência óssea através de sua “auto-modelagem”, de acordo com 

as solicitações mecânicas a que o osso é submetido, e possibilita a substituição de 

um osso envelhecido e danificado por um tecido novo (BORBA et al., 2003). Este 

processo contínuo é de tal precisão, que a partir da aquisição do pico de massa 

óssea, esta se mantém constante até a instalação da falência gonadal 

(MANOLAGAS & JILKA, 1995).  

O remodelamento ósseo depende então da atividade integrada dos 

osteoblastos, para produção de tecido neoformado, dos osteócitos para a 

manutenção da resistência e dos osteoclastos, para destruição do tecido, ambos os 

eventos são cruciais ao processo no decorrer do crescimento ósseo normal, ou após 

lesão (FREITAS, 2001; NOBLE et al., 2003).  

A fase de remodelamento é iniciada pela ativação de precursores 

osteoclásticos, que iniciam a reabsorção óssea após tornarem-se osteoclastos 

multinucleados. Quando estas células reabsorvem o tecido ósseo, elas o fazem 

através da secreção de uma mistura de proteases ácidas e neutras, que agindo 

seqüencialmente degradam as fibrilas colágenas em fragmentos de diferentes 

tamanhos. Os produtos e degradação que são jogados em circulação variam desde 

amino ácidos livres até fragmentos carboxi e amino-terminais contendo 

interligadores (C e N-telopeptídeos) (TAKEDA, 2008).  
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Os fragmentos liberados pelos osteoclastos são adicionalmente 

metabolizados pelo fígado e rins, de maneira a resultar em fragmentos 

suficientemente pequenos para serem excretados pelos rins por simples filtração 

glomerular (VIEIRA, 1999). 

Ao final da reabsorção, ocorre a invasão de pré-osteoblastos que se 

diferenciam em osteoblastos para formar a nova matriz, tornando-se 

subsequentemente mineralizada durante a contínua formação óssea, a medida que 

os osteócitos vão sendo aprisionados na matriz (BURGUER et al., 1995; NOBLE et 

al., 2003). 

A orquestração do processo de ativação-reabsorção-formação sugere 

mecanismos bastante refinados e, embora muitos fatores interfiram isoladamente 

nos processos de reabsorção ou formação óssea, pouco se sabe sobre o 

mecanismo de integração entre estes dois processos, suprindo as necessidades 

sistêmicas do organismo (BORBA et al., 2003; TAKEDA, 2008).  

 

 

2.1.2 Fratura e reparo do tecido ósseo 

 

O osso é um tecido adaptativo que se desenvolve em sua estrutura e função 

em resposta a forças mecânicas e demandas metabólicas. A deposição do osso é 

parcialmente regulada pela quantidade de deformação que lhe foi imposta. Assim, 

quanto maior a deformação aplicada, maior a detecção pelos osteócitos e a ativação 

dos osteoblastos. Conseqüentemente, os ossos se tornam mais resistentes 

(CARVALHO et al. 2002; NOBLE et al., 2003). 

Entretanto, quando essa deformação se configura em lesão, a quebra da 

relação entre os reguladores locais e sistêmicos promove um desequilíbrio contínuo 

entre formação (osteoblastos) e reabsorção (osteoclastos) ósseas, desencadeando 

uma série de eventos intra e extracelulares, que culminam com o reparo do tecido 

lesado (GIORDANO, 1998; PADULA, et al., 2003).  

Embora em condições normais a maioria das fraturas não apresente 

problemas de consolidação, existem algumas situações em que o processo de 

reparo pode ser acelerado, assegurando rápido retorno da função músculo-

esquelética (STEVENSON, 1998; GIORDANO et al., 2001). 
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O processo natural de reparo ósseo inicia imediatamente após a lesão, e é 

dividido em duas fases: vascular e celular, caracterizando um estágio inflamatório. 

Uma vasoconstrição inicial forma coágulos que interrompem o fluxo sangüíneo local. 

Em seguida, os restos celulares e coágulos sanguíneos são removidos por 

macrófagos, começa então, a proliferação de células osteogênicas próximo ao local 

da lesão e os osteoblastos dão origem às trabéculas ósseas constituídas por tecido 

ósseo imaturo e desordenado que une provisoriamente as porções do osso 

fraturado, e que dão origem à formação do calo ósseo, por ossificação endocondral 

e intramembranosa (BETTI, 2004; LINARI, 2004; LANDA, 2005; CORSETTI, 2005).  

O processo de ossificação intramembranosa ocorre a partir da diferenciação 

direta de células mesenquimais indiferenciadas e fibroblastos em células 

osteogênicas, essas dividem-se formando mais células osteogênicas e também 

diferenciando-se em osteoblastos, que por sua vez, secretam a matriz óssea e se 

deslocam ou são incluídos em lacunas e se tornam osteócitos (BURGUER et al., 

1995; LAUREANO FILHO, 2001).  

A ossificação endocondral ocorre a partir de um modelo cartilaginoso. No 

local da fratura, forma-se um coágulo sanguíneo que é posteriormente substituído 

por um tecido colágeno altamente vascular (tecido de granulação), que torna-se 

progressivamente mais fibroso. Células mesenquimais diferenciam-se em 

condroblastos e substituem o tecido de granulação fibroso com cartilagem hialina, 

formando um calo provisório flexível. Este calo é fortalecido pela deposição de sais 

de cálcio dentro da matriz cartilaginosa, onde células osteoprogrenitoras do 

endósteo e periósteo são ativadas e depositam osso entrelaçado ao redor e dentro 

do calo provisório. O calo provisório é então transformado em calo ósseo (BETTI, 

2004; PRETEL, 2005).  

O calo ósseo passa a ser remodelado e, a seguir, substituído por osso 

secundário ou lamelar. Concomitantemente, há necessidade de formação e/ou 

reconstituição dos vasos sanguíneos que irão suprir o tecido ósseo em processo de 

regeneração, através de brotamento de vasos pré-existentes. O processo é 

denominado angiogênese, e é acompanhado por intensa atividade dos osteoclastos. 

Estes se dispõem junto às trabéculas ósseas formando túneis, que serão revestidos 

por lâminas concêntricas de tecido ósseo maduro, constituindo o sistema 

Haversiano (FREITAS, 2001; CORSETTI, 2005).  
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Apesar do restabelecimento da anatomia vascular ser um dos eventos 

precoces que ocorrem durante a osteogênese, em determinadas situações, a 

angiogênese pode estar associada à maior reabsorção osteoclástica da matriz 

óssea, atuando de forma reversa ao esperado (CROCI, et al., 2003).  

Sendo assim, se as condições forem favoráveis, o processo de reparo se dá 

por uma série de fases até que o osso esteja totalmente consolidado. Contudo, 

deve-se levar em conta que o tipo de consolidação não é o mesmo e constante em 

todas as circunstâncias (CROCI, et al., 2003). Com o passar dos anos, estudos 

foram surgindo com o intuito de que métodos auxiliares pudessem ser usados para 

realçar a resposta inerente ao organismo vivo no que diz respeito ao processo da 

neoformação óssea (REZENDE et al., 1996; CALIXTO et al., 2001; IGNÁCIO et al., 

2002; LEONEL et al., 2003; MARIA et al., 2003; PEREIRA JUNIOR, 2005).  

 

 

2.2 Enxertos ósseos 

 

As indicações dos enxertos ósseos constituem, de modo geral, situações 

freqüentes da prática ortopédica, tais como: preenchimento de cavidades ósseas ou 

defeitos tumorais, realização de artrodeses, reconstrução de perdas segmentares 

ósseas pós-traumáticas, tratamento de retarde de consolidação ou pseudartroses, 

ou mesmo enchimento de defeitos em fraturas recentes ou osteotomias (REZENDE 

et al., 1996). A aplicação adequada de um enxerto ósseo é, com freqüência, o fator 

crítico diferenciador entre o reparo bem sucedido de uma fratura e o 

desenvolvimento de uma não-união (PEREIRA JUNIOR, 2005).  

É importante ressaltar que os enxertos ósseos são classificados de acordo 

com a diferença genética existente entre os organismos doadores e receptores, 

sendo classificados em autógenos (quando compostos por tecido do próprio 

receptor), homógenos (obtidos de outro indivíduo da mesma espécie que o receptor) 

e heterógenos ou xenógenos (retirados de seres de uma espécie diferente do 

receptor) (CALIXTO, 2001; LARANJEIRA et al., 2004; LEONEL et al., 2004; MAEDA, 

2005)  

O enxerto ósseo autógeno tem sido apontado por diversos autores (SILVA et 

al., 1997; AICHELMANN-REIDY & YUKNA, 1998; MARTINEZ & WALKER, 1999 ; 

FIGUEIREDO et al., 2004) como sendo o material mais adequado para atingir o 
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preenchimento de um defeito com material que possa promover osteoindução e/ou 

osteocondução, e a conseqüente osteogênese reparativa.  

No estágio atual do conhecimento, é consenso que o osso autógeno é o 

material mais adequado para atingir esse objetivo. A sua integração aos tecidos 

vizinhos e sua capacidade de osteogênese tem-se mostrado superiores a 

numerosos outros materiais utilizados com o mesmo propósito (TSONIS, 2002; 

JACQUES et al., 2004; MAEDA, 2005).   

Mas apesar de o enxerto ósseo esponjoso autógeno ser superior do ponto de 

vista da osteogênese, por ter excelente biocompatibilidade tecidual, possui 

limitações de uso, como a alta morbidade do sítio doador, reabsorção, complicações 

pós-operatórias, maior tempo cirúrgico, dificuldade de uma conformação exata ao 

defeito, necessidade de dois procedimentos cirúrgicos, e a quantidade insuficiente 

quando a fonte doadora é escassa, como nas crianças e em pacientes já 

submetidos a cirurgias anteriores que exauriram áreas potencialmente doadoras de 

osso (SILVA et al., 1997; AICHELMANN-REIDY & YUKNA, 1998; MARTINEZ & 

WALKER, 1999; CALIXTO, 2001; MOORE et al., 2001; SILVA et al., 2003;  

FIGUEIREDO et al., 2004; LEONEL et al., 2004; PEREIRA JÚNIOR, 2005; 

MENDONÇA et al., 2006).  

Assim, a procura de um material substituto do osso autógeno continua sendo 

um desafio. O substituto ou implante ósseo ideal não deve causar modificação física 

no tecido, deve ser quimicamente inerte, não deve causar reação alérgica ou tipo 

corpo estranho, além de poder ser obtido na quantidade e forma necessárias para 

preencher o defeito ósseo (BUCHOLZ, 2002; JACQUES et al., 2004). 

 

 

2.3 Biomateriais 

 

Diante da busca constante de um substituto ideal para tecidos humanos, em 

virtude da complexidade do tratamento reparador, destaque tem sido dado a 

materiais de origem sintética ou natural, conhecidos como aloplásticos, que 

englobam diversos metais ou ligas metálicas inertes, cerâmicas, compósitos e 

polímeros (MOORE, 2001; IGNÁCIO, 2002; LEONEL, 2003; CORSETTI, 2005).  

O registro histórico da primeira utilização dos biomateriais se refere a 

materiais de sutura e datam de 4000 a.C. Existem registros da utilização de placas 
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metálicas por egípcios para reparos em lesões cranianas e membros artificiais. 

Estas práticas também já eram conhecidas desde a época do império romano até a 

idade média (SILVER 1989; CAMPOS et al., 2005). 

Os primeiros biomateriais procuravam essencialmente propor um reparo 

mecânico de lesões teciduais, providenciando suportes não-tóxicos, inertes e bem 

tolerados. A implantação das próteses ortopédicas representa, ainda, um exemplo 

amplamente utilizado destes procedimentos. A extensão de tal modelo de terapia 

envolveu materiais que estimulam a integração do implante com os tecidos 

adjacentes, provocando a mobilização e ativação celular, bem como a subseqüente 

produção da matriz extracelular intimamente associada com o material implantado 

(VASCONCELOS et al., 1999).  

A definição clássica de biomaterial é “parte de um sistema que trate, aumente 

ou substitua qualquer tecido, órgão ou função do corpo” (HELMUS E TWEDEN, 

1995). 

Um biomaterial, em sentido amplo, também pode ser definido como qualquer 

material farmacologicamente inerte capaz de interagir com um organismo vivo, não 

induzindo reações adversas no sítio de implantação ou mesmo sistemicamente 

(CALIXTO, 2001; CAMPOS et al., 2005; MENDONÇA, 2005). 

A escolha de um material que possa ser utilizado como implante biológico 

passa necessariamente pela análise de um conjunto de requisitos que atendam 

fundamentalmente às seguintes características: ser biocompatível, ou seja, sua 

presença não deve causar efeitos nocivos no local do implante ou no sistema 

biológico; não deve sofrer alteração no meio implantado; deve ser biofuncional, 

osteocondutor, osteoindutor, resistentes a forças compressivas e à tração, e 

passível de esterilização. Os biomateriais podem ainda ser classificados de acordo 

com o seu comportamento fisiológico, como sendo biotoleráveis, bioinertes, 

bioativos e biodegradáveis (CALIXTO, 2001; CORSETTI, 2005; MAEDA, 2005).  

O desenvolvimento de materiais bioativos e biodegradáveis visa, além de 

substituir tecidos lesionados, promover a recuperação do tecido danificado através 

da atuação em metabolismos intra e extracelulares responsáveis pela reprodução 

celular e propagação dos tecidos em crescimento (VASCONCELOS et al., 1999). 

De acordo com Vert et al. (1992), biodegradável é a designação utilizada para 

polímeros e dispositivos sólidos que, em função da degradação macromolecular, 

sofrem dispersão in vivo mas sem a eliminação dos produtos e subprodutos pelo 
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organismo. Polímeros biodegradáveis podem ser atacados por elementos biológicos 

de forma que a integridade do sistema seja afetada, formando-se fragmentos ou 

outros subprodutos de degradação, que podem ser removidos do seu local de ação, 

mas não necessariamente do organismo (BARBANTI, 2005). 

Sendo assim, materiais biodegradáveis são biomateriais capazes de substituir 

tecidos danificados por um certo período de tempo, durante o qual o processo de 

reparo natural da área afetada estaria sendo promovido. O material ideal para esta 

função, além de biodegradável, estimularia a regeneração do tecido matriz e teria 

uma cinética de degradação das propriedades mecânicas compatível com a cinética 

de reparo do tecido. Dessa forma, o novo tecido iria progressivamente substituindo o 

implante nas funções requeridas (PEREIRA et al., 1999; LEE et al., 2006). 

A osteoindução pode ser definida como processo pelo qual as células tronco 

mesenquimais, presentes no tecido circunjacente ao leito receptor, são induzidas à 

diferenciação em células de linhagem osteogênica (ALEXANDER, 1987; 

ALBREKTSSON & JOHANSSON, 2001). 

A osteocondução é a propriedade do material em servir como arcabouço para 

a proliferação e migração de células osteoprogenitoras e a sua posterior 

diferenciação terminal em osteoblastos, no entanto este tipo de material não 

promove formação óssea quando implantado em tecido mole (GROSS, 1997; 

ALBREKTSSON & JOHANSSON, 2001). 

A osteocondução ao longo da superfície do implante pode somente ocorrer 

quando a vanguarda de células migratórias alcança a sua superfície. A matriz óssea 

é depositada sobre a superfície do implante, orientando a formação óssea entre a 

espícula formada e o osso na superfície do implante (FRIEDLAENDER, 1987). 

Esta ênfase sobre migração celular como mecanismo crítico na 

osteocondução tem dois motivos. Primeiro, a migração celular durante o reparo da 

ferida está associada ao fenômeno de contração da ferida (e tem implicação com a 

retenção do coágulo à superfície do implante). Segundo, as células que migram não 

são somente osteoblastos, mas qualquer célula com potencial osteogênico 

(PONZONI, 2004).  

Assim, a capacidade osteocondutiva da superfície pode ser governada pela 

habilidade de retenção da rede de fibrina do coágulo e a resistência a forças 

retrativas geradas pela atividade migratória de diferentes células osteogênicas que 

são requeridas para osteocondução (MASTERS, 1988; SANADA et al., 2003).  
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Implantes de polímeros orgânicos ou de materiais mineralizados absorvíveis 

permitem um reparo permanente, mobilizando as células que normalmente 

participam na renovação da mesma estrutura, fenômeno este já abordado e 

conhecido como osteocondução. Com o tempo, o implante pode ser substituído 

integralmente pelo material endógeno, resolvendo o problema da descontinuidade 

das interfaces (LEE et al., 2006). 

 

 

2.3.1 Polímero de mamona 

 

A pesquisa de biomateriais tem apresentado uma variedade de implantes, 

sintéticos ou naturais, desenvolvidos para uso biológico. A descoberta de novos 

polímeros e copolímeros tem contribuído significativamente para a evolução no 

campo dos biomateriais (CALIXTO, 2001; LARANJEIRA et al., 2004).  

Os polímeros constituem uma classe de materiais biocompatíveis, podendo 

ser processados por diferentes modos de elaboração em fibras, materiais de sutura, 

hastes, parafusos, placas e grampos. Apresentam como vantagens o fato de serem 

pré-fabricados, disponíveis em grande quantidade e não necessitarem de um 

segundo local cirúrgico (região doadora), reduzindo o tempo de cirurgia (CALIXTO, 

2001; IGNÁCIO et al., 2002).  

Os conhecimentos sobre biopolímeros evoluíram muito nas últimas décadas, 

principalmente com o advento da primeira classe de poliuretanos, quando foi 

comprovada a superioridade das uretanas vegetais sobre as resinas derivadas de 

minerais (BOLSON et al., 2005). As resinas poliuretanas vegetais surgiram em 1937, 

sendo formadas por cadeias de polímeros de uretana, que constituem o produto da 

reação química entre um grupo isocianato e uma hidroxila (IGNÁCIO et al., 2002).  

Em 1984, o Departamento de Química Analítica e Tecnologia de Polímeros, 

da Escola de Engenharia de São Carlos, da Universidade de São Paulo desenvolveu 

uma resina poliuretana extraída do óleo da mamona (Ricinus comunis – divisão 

Magnoliophyta, classe Magnoliopside, sub-classe Rosidae, ordem Euforbiales e 

família Euforbiceae). O óleo de mamona é na realidade um poliéster, formado por 

três moléculas do ácido ricinoléico (ácido 12-hidroxi-oléico), cada uma com um grupo 

hidroxila no carbono 12, propício para a polimerização por meio de ligações uretana. 

Os grupos hidroxila do ácido ricinoléico reagem com os grupos isocianato do pré-



 32

polímero para formar as poliuretanas (MARIA et al., 2003; LEONEL et al., 2003; 

ZILIOTTO et al., 2003; FIGUEIREDO et al., 2004; JACQUES et al., 2004; 

LARANJEIRA et al., 2004; LEONEL et al., 2004; MENDONÇA et al., 2006; 

LAUREANO FILHO et al., 2007; PEREIRA JUNIOR et al., 2007).  

A inclusão do carbonato de cálcio facilita a troca iônica na interface osso-

resina, aumenta os níveis de dissolução celular, permite a formação de poros e 

confere melhor padrão de resistência e elasticidade em relação ao tecido ósseo 

(IGNÁCIO et al., 2002; MARIA et al., 2003).  

A reação dispensa a presença de catalisadores, tem pico exotérmico máximo 

de 42° C, não emite vapores tóxicos e não libera monômeros livres residuais como o 

metilmetacrilato e não sofre alterações ao ser submetido à radiação (BOLSON et al., 

2005; MARIA et al., 2003; MENDONÇA et al., 2006).  

O polímero de mamona é um biomaterial, com módulo e elasticidade similar 

ao osso humano, que apresenta os aspectos favoráveis de processabilidade; 

flexibilidade de formulação; versatilidade de temperatura de cura e controle de pico 

exotérmico na transição líquido-sólido; excelentes propriedades estruturais; ausência 

de emissão de vapores irritantes ou tóxicos; bom poder de adesão a metais; não 

liberador de radicais tóxicos quando implantada e baixo custo (IGNÁCIO et al., 2002; 

LEONEL et al., 2003; LEONEL et al., 2004; MARIA et al., 2004).   

O fato do polímero de mamona apresentar excelentes propriedades 

estruturais é de suma importância para o sucesso encontrado após a sua utilização. 

Entre estas propriedades, deve ser citada a presença de poros irregulares em meio 

a sua estrutura, permitindo assim sua incorporação aos tecidos vivos e favorecendo 

a regeneração dos defeitos ósseos (MARIA et al., 2003; PEREIRA JUNIOR et al., 

2007).  

Desta forma, a existência de porosidade nos implantes, seu diâmetro, 

conformação e a presença de intercomunicação, são características importantes que 

regulam a migração vascular e celular para o interior destes implantes, permitindo ou 

não a neoformação óssea (LEONEL et al., 2003) .  

Apesar de diversos estudos experimentais (OHARA et al., 1995; CALIXTO et 

al., 2001; MARIA et al., 2003; LEONEL et al., 2003; FIGUEIREDO et al., 2004; 

JACQUES et al., 2004; LEONEL et al., 2004; BOLSON et al., 2005; MENDONÇA et 

al., 2006; PEREIRA JUNIOR et al., 2007) comprovarem o potencial da poliuretana, 

para utilização no tratamento de afecções ortopédicas, com ênfase especial na sua 
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biocompatibilidade e poder de osteocondução, somente em 1999 o produto foi 

aprovado pelo Ministério da Saúde do Brasil (registro Anvisa nº 10171110079) e no 

ano de 2003 pela Food and Drug Administration (FDA) (PEREIRA JUNIOR et al., 

2007).  

Bolson et al. (2005), após avaliação clínica, observou a ausência de rejeição 

ao implante da poliuretana em codornas domésticas e constatou a sua 

biocompatibilidade a partir de dados resultantes de análises clínicas, radiológicas, 

macroscópicas e histológicas. Semelhantes condições foram também observadas 

por Ignácio et al, 2002 e Maria et al, 2003 em cães; Mendonça et al, 2006 em 

coelhos; Leonel et al, 2003 e Leonel et al, 2004 em ratos.  

Calixto et al. (2001), demonstraram a biocompatibilidade dos implantes de 

flocos de resina poliuretana na cavidade alveolar de ratos, sendo capaz de certo 

grau de osteointegração direta, observado por acúmulo progressivo de tecido ósseo 

em maturação, sem sinais de resposta inflamatória persistente.  

Leonel et al. (2004), ao avaliar a importância da porosidade do polímero na 

neoformação tecidual em ratos, observou uma acentuada neoformação óssea com 

presença de restos de polímero rodeados por osso neoformado e tecido conjuntivo 

denso após 120 dias de estudo. Segundo os pesquisadores, os poros dos 

fragmentos do polímero encontravam–se preenchidos por tecido conjuntivo denso, 

rico em células clásticas, que promoviam a reabsorção ativa do polímero, visando 

assim o completo preenchimento do defeito por tecido ósseo.  

 
 
2.3.2 Biocerâmicas 
 

A utilização de cerâmicas como materiais biocompatíveis remonta a 1894, 

quando o alemão Dreesman relatou o uso de gesso (CaSO4.1/2H2O) como um 

possível substituto para o preenchimento de cavidades ósseas, porém o material 

apresenta uma resistência mecânica muito baixa e é completamente reabsorvido 

pelo organismo, resultando em uma rápida fragmentação e degradação. Tais 

propriedades pouco atrativas praticamente excluíram a utilização do gesso como 

biocerâmica implantável (CANO et al., 1999; KAWACHI et al., 2000).     

Em 1969, Larry L. Hench, engenheiro especializado em cerâmicas, iniciou 

trabalhos com vitrocerâmicas e apresentou um tipo de vidro que se integrava tão 

bem ao tecido ósseo de ratos, que os pesquisadores não conseguiam separá-los. 



 34

Aparentemente o vidro que Hench havia desenvolvido atraía as células ósseas 

(HENCH & JONES, 2005). 

A década de 70 marcou o início do uso mais intenso de materiais cerâmicos 

com propriedades que possibilitam a sua classificação como biocerâmicas. A 

primeira biocerâmica com uso muito difundido neste período foi a alumina densa (α-

Al2O3). Este material, devido a sua boa biocompatibilidade e elevada resistência 

mecânica, vem sendo usado com freqüência até hoje em próteses ortopédicas que 

substituam ossos ou parte deles que são submetidos, na sua atividade funcional, a 

esforços elevados (KAWACHI et al., 2000).     

Em função do aumento do número de materiais cerâmicos utilizados como 

biomateriais e os diversos aspectos envolvidos na interação com os tecidos vivos, 

tem-se procurado classificá-los em diversos grupos. Assim, em termos gerais, as 

biocerâmicas são classificadas em bioinertes e bioativas. Entretanto, de acordo com 

a Conferência da Sociedade Européia para Biomateriais realizada na Inglaterra em 

1986, o termo bioinerte não é adequado, já que todo material induz algum tipo de 

resposta do tecido hospedeiro, mesmo que mínima, devendo, por este motivo, ser 

evitado. (HENCH, 1991; KAWACHI et al., 2000).    

O termo bioatividade foi utilizado inicialmente para descrever a habilidade que 

certas composições de vidros, desenvolvidos no fim da década de 60 e início da de 

70, têm de se conectarem ao tecido ósseo circundante ao implante, induzindo a 

formação de uma camada de hidroxiapatita (HA) em sua superfície. Hoje, sabe-se 

que outros materiais cerâmicos como a HA sintética, o fosfato tri-cálcio sinterizado e 

algumas vitro-cerâmicas também podem ser bioativos sob certas condições de 

síntese (HENCH, 1991; ANDRADE & DOMINGUES, 2006; BRENTEL et al., 2006).  

Biocerâmicas estão disponíveis como microesferas, camadas ou coberturas 

finas em implantes metálicos, redes porosas, compostos com componentes 

polímeros, grandes superfícies bem polidas (OH et al., 2006). Materiais que podem 

ser classificados como biocerâmicas incluem alumina, zircônia, fosfatos de cálcio, 

vidros ou vidros cerâmicos a base de sílica, carbonos pirolíticos (KAWACHI et al., 

2000; PAGANI et al., 2003; CAMPOS et al., 2005).  

O sucesso da aplicabilidade clínica de uma biocerâmica está fortemente 

ligado as suas propriedades físico-químicas e mecânicas, que devem ser 

perfeitamente adequadas a sua função in vivo. Dependendo do tipo de aplicação, a 

biocerâmica deve ser estável permanecendo longo tempo no paciente ou 
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reabsorvível, sendo substituidas rapidamente pelo osso recém formado. As 

cerâmicas porosas são processadas quando as aplicações exigem materiais 

osteocondutores. Entretanto, existem controvérsias quanto à implantação biológica 

de cerâmicas com estruturas porosas acreditando-se que as mesmas podem 

oferecer como desvantagens o fato de serem frágeis, restringindo assim sua 

aplicação (DOURADO, 2006; OH et al., 2006). 

A associação de materiais cerâmicos com biopolímeros tem como principais 

características biológicas a biocompatibilidade, a osteocondução e a biodegradação, 

propriedades estas encontradas devido à presença de poros em meio a sua 

estrutura, que favorecem a neoformação tecidual dentre os mesmos (LEONEL et al., 

2003; OH et al., 2006). Desta forma, para os autores que defendem a presença de 

poros em materiais cerâmicos, a porosidade e a capacidade do material implantado 

de promover íons para o ambiente vizinho são as mais importantes características 

associadas a um material que deverá substituir um tecido ósseo (CAMPOS et al., 

2005; YOSHIKAWA & MYOUI, 2005; BRENTEL et al., 2006; DOURADO, 2006). 

 
 
 
2.3.2.1 Cerâmicas de zircônia 
 

 

A zircônia é uma cerâmica polimorfa que possui três estruturas cristalinas: 

monoclínica, cúbica e tetragonal. A zircônia pura tem a estrutura monoclínica na 

temperatura ambiente e é estável até 1.170ºC. Entre esta temperatura e 2.370ºC, 

ela se transforma em zircônia tetragonal, e, acima de 2.370ºC, em zircônia cúbica. 

Após o processamento, durante o resfriamento, a tetragonal se transforma em 

monoclínica a uma temperatura de 970ºC, aproximadamente. Esta fase de 

transformação está associada a 3% a 4% de expansão volumétrica (PICONI & 

MACCAURO, 1999).  

Apesar da elevada dureza, biocompatibilidade e estabilidade química, a 

zircônia pura monoclínica é frágil e inadequada para a fabricação de materiais para 

uso biológico. Esta deficiência é contornada com a adição de estabilizantes da fase 

tetragonal a temperatura ambiente (SANTOS et al., 2008; SOUZA et al., 2008).  

A adição de certos óxidos estabilizantes é imprescindível para manter as 

fases polimórficas de temperaturas elevadas, em temperatura ambiente. Destes 
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óxidos, o de ítrio (Y2O3) se destaca como estabilizante adequado para a 

estabilização da fase tetragonal da zircônia, o qual é conhecido como fase tenaz e 

dura à temperatura ambiente, o que possibilita o uso deste material como cerâmica 

avançada (NONO, 1990; KUMAR et al., 2004; KURANAGA, 2005). Desta forma, a 

fase tetragonal pode existir na temperatura ambiente após a sinterização (PICONI & 

MACCAURO, 1999). 

A zircônia destaca-se entre as cerâmicas avançadas, apresentando 

excelentes resultados relacionados principalmente à tenacidade a fratura, e pode ser 

utilizada em uma série de aplicações biológicas com ênfase nas suas propriedades 

mecânicas. Trata-se de um material biocompatível, com boa resistência à corrosão e 

ao desgaste (CHRASKA et al., 2000; HUANG et al., 2000; LIANG & DUTTA, 2001; 

KONDOH et al., 2004; SANTOS et al., 2005).  

Os primeiros estudos utilizando cerâmicas de zircônia para o aumento da 

resistência mecânica e da tenacidade à fratura foram iniciados por Garvie et al. 

(1975), onde foram testadas a expansão e a tensão de cisalhamento desenvolvida 

na transformação da fase tetragonal para monoclínica (ASSIS, 2007). 

De forma a obter uma tenacidade à fratura máxima, a fração volumétrica de 

inclusões de zircônia deve ser otimizada. Isto porque a tenacidade irá aumentar com 

a fração volumétrica até atingir-se um máximo, acima da qual as microtrincas 

geradas pelas partículas de zircônia irão interagir umas com as outras resultando em 

um decréscimo na resistência mecânica (ASSIS, 2007). A fração volumétrica 

máxima para a ocorrência do aumento da tenacidade, conforme cálculos 

termodinâmicos feitos por Evans e Faber (1984), situa-se em torno de 0,3% em 

volume. 

Segundo Pierri et al.(2005), a presença de pequenas quantidades de zircônia 

(1% em volume) em matriz de Al2O3 é suficiente para promover uma inibição do 

crescimento de grãos de alumina, permitindo ao mesmo tempo que o processo de 

sinterização sem aplicação de pressão possa resultar em altas densidades finais. 

Isso mostra que a utilização de pequenas quantidades de inclusões nanométricas de 

zircônia pode ser uma solução interessante para a obtenção de corpos com 

microestrutura mais refinada e homogênea, favorecendo o aumento nas 

propriedades mecânicas do compósito. 
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2.3.2.2 Cerâmicas de Sílica 

 

Dentre os materiais biocompatíveis mais promissores utilizados como 

substitutos ósseos, destacam-se as cerâmicas bioativas que, por serem sintéticas, 

podem ser produzidas em grande quantidade e com controle dos parâmetros físico-

químicos como pureza, porosidade, área superficial e tamanho de grãos (ANDRADE 

E DOMINGUES, 2006). No entanto, mecanismos envolvidos no processo de 

formação da camada de hidroxiapatita em materiais expostos a diferentes fluidos 

fisiológicos ainda são controversos. 

A sílica é um polímero inorgânico formado por grupos siloxanos (Si-O-Si) em 

seu interior e de grupos silanóis em sua superfície (AIROLDI & FARIAS, 2000) e 

desempenha um papel importante na biomineralização de muitos organismos, 

inclusive dos corais (BORUM et al., 2003).  

A alta densidade dos grupos silanóis (Si-OH) existentes na superfície da sílica 

amorfa, por ex., é considerada responsável pelo crescimento da HA e pela formação 

de osso em vitro-cerâmicas. Os grupos silanóis presentes em vidros induzem a 

formação da HA em maior extensão que as superfícies de sílica cristalinas ou 

tratadas termicamente (LI et al., 1992; ANDRADE E DOMINGUES, 2006).  

Pereira et al. (1999), ao estudarem o desenvolvimento de materiais que 

apresentam níveis controláveis de reatividade a partir da combinação a nível 

nanométrico ou molecular de fases poliméricas e inorgânicas, concluíram que 

híbridos com fases inorgânicas com composições ricas em sílica ou ricas em cálcio 

se mostraram resistentes à dissolução, possuindo pequenos graus de inchamento. 

Os mecanismos de nucleação e crescimento da HA nos substratos de sílica 

gel são controversos. A importância relativa da composição, dos grupos silanóis na 

estrutura, de defeitos na superfície, do tamanho e volume dos poros e da adsorção 

de íons silicatos dissolvidos dos géis de sílica são alguns dos parâmetros mais 

estudados. 

Kokubo et al. (2003), concluíram que certos vidros bioativos que não 

continham cálcio e fósforo em sua composição também podem ser bioativos. 

Segundo os autores, a formação de uma camada de sílica hidratada na superfície de 

um tipo de vidro bioativo é a característica que mais influencia a bioatividade do 

material, sendo atribuída à sílica a capacidade de bioatividade.  
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Martin et al. (2004), estudaram a utilização de nanopartículas de sílica na 

auto-organização de redes celulares e constataram que as nanopartículas de sílica 

podem auxiliar na organização e crescimento celular, interagindo com os fluidos 

corpóreos, podendo ser  empregada também como reforço em matrizes 

biocerâmicas para aplicações biomédicas. 
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3 OBJETIVOS 

 

 

3.1 Geral 

 

Estudar o comportamento biológico do polímero de mamona como substituto 

ósseo em defeito diafisário no fêmur de ratos frente a alterações secundárias à 

associação com nanopartículas de sílica e zircônia em diferentes tempos de 

evolução. 

 

 

3.2 Específicos 

 

• Avaliar histologicamente a biocompatibilidade e as respostas inflamatórias no 

tecido ósseo após a implantação do polímero de mamona dopado com as 

nanopartículas de SiO2 e ZrO2. 

 

• Analisar o potencial osteogênico e a capacidade osteocondutora do polímero 

de mamona com e sem a adição das nanopartículas de sílica e zircônia. 

 

• Verificar o potencial osteoindutor da sílica nanométrica dissolvida no polímero 

de mamona.  

 

• Comparar, em diferentes períodos de observação, a qualidade do tecido 

ósseo neoformado ao redor e no interior dos materiais implantados, e a 

interação do polímero de mamona dopado com as nanopartículas de SiO2 e 

ZrO2 às células ósseas. 

 

• Correlacionar a influência da morfologia da superfície do polímero de 

mamona associado ou não dos dopantes com processo de formação óssea. 
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4 MATERIAL E MÉTODO 

 

 

4.1 Animais de Experimentação 

 

Foram utilizados 36 ratos machos (Rattus norvergicus albinus), da linhagem 

WISTAR, com peso corpóreo variando entre 230 e 350 gramas, adultos procedentes 

do Biotério Central da Universidade para o Desenvolvimento do Estado e da Região 

do Pantanal – UNIDERP, Campo Grande, MS. 

Os animais ficaram confinados em gaiolas de 0,15m², e mantidos em 

fotoperíodo de 12 horas, temperatura e umidade mantidas por ar condicionado, 

ruídos mínimos, ração sólida e água “ad libitum”, ficando sob observação por um 

período de dois dias, antes da utilização no experimento.  

Todos os procedimentos experimentais foram realizados em conformidade 

com as normas do Colégio Brasileiro de Experimentação Animal (COBEA), e foram 

apreciados e aprovados pela COMISSÃO DE ÉTICA NO USO DE ANIMAIS/ 

CEUA/UFMS em reunião de 17 de maio de 2007 com protocolo nº 141/2007. 

 

 

4.2 Grupos Experimentais 

 

Os animais disponíveis foram divididos aleatoriamente em 4 grupos 

experimentais assim denominados:  

Grupo 1 (N = 9): Defeito ósseo preenchido com polímero de mamona 

acrescido de carbonato de cálcio 

Grupo 2 (N = 9): Defeito ósseo preenchido com polímero de mamona 

acrescido de carbonato de cálcio e dopado com 5% de nanoparticulas de Sílica 

(SiO2). 

Grupo 3 (N = 9): Defeito ósseo preenchido com polímero de mamona 

acrescido de carbonato de cálcio e dopado com 10% de nanoparticulas de Sílica 

(SiO2). 

Grupo 4 (N = 9): Defeito ósseo preenchido com polímero de mamona 

acrescido de carbonato de cálcio e dopado com 5% de nanoparticulas de Zircônia 

(ZrO2).     
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Todos os grupos foram ainda subdivididos em 3 subgrupos em função do 

tempo de observação (15, 30 e 60 dias), com 3 animais em cada subgrupo, 

conforme ilustrado na figura 1. 

 

 

 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Figura 1 – Organograma representativo da divisão dos grupos e períodos de 
observação.  
  
 

 

4.3 Preparo dos blocos pré-moldados do polímero da mamona 

 

Os implantes foram preparados conforme as instruções recomendadas pelo 

fabricante (BIOMECÂNICA Ind. e Com. de Prod. Ortopédicos Ltda).  Inicialmente, os 

três componentes necessários para a formação do polímero de mamona foram 

alocados em recipientes separados para em seguida serem pesados na proporção 

correta e misturados.  

Foi utilizada para a pesagem dos componentes uma balança eletrônica de 

precisão da Marca Tecnal, Modelo Mark 210 A (Figura 2), com capacidade máxima 

de 210g., acondicionada no laboratório de preparação química da UFMS. 
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Para a confecção do polímero de mamona que serviu de base para todos os 

grupos, seguiu-se o mesmo procedimento. Misturou-se 2,0g de pré-polímero (fração 

líquida 1) à 2,0g de carbonato de cálcio (fração pó) e posteriormente foi 

acrescentado 1,8g de poliol (fração líquida 2).  

Após a mistura dos três componentes básicos, adicionou-se 0,290g de 

nanopartículas de SiO2 à poliuretana correspondente ao grupo 2; para a confecção 

da poliuretana dopada com Óxido de Silício com concentração de 10% acrescentou-

se 0,580g de nanopartículas de SiO2 (grupo 3); e para o grupo 4, foram acrescidas 

0,290g de ZrO2 nanoparticulado à poliuretana de mamona.    

As nanopartículas foram preparadas pelo grupo de Materiais da UFMS 

através do processo sol-gel e pelo método de Pechini modificado.  

A produção de nanopartículas de sílica foi por micro-emulsão. A obtenção da 

zircônia nanocristalina estabilizada por Pr 3+ na fase tetragonal se deu a partir de 

acetato de zircônia. Tanto para a zircônia quanto para a sílica, o controle de 

tamanho de partículas foi feito pelo uso de surfactantes. 

 Aproximadamente dez minutos após a mistura o produto atingiu o estado 

manipulável, com alta adesividade. Em seguida o biomaterial foi prensado entre 

duas placas de polietileno revestidas com teflon, sendo estas separadas entre si por 

duas lâminas de vidro medindo 1,00mm de espessura e 7,5cm de comprimento, 

Figura 2 – balança eletrônica de 
precisão Tecnal, Mark 210 A. 
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obtendo-se assim, uma placa uniforme do polímero da mamona com 1,00mm de 

espessura. 

 Após a completa polimerização do material, o mesmo permaneceu por 

mais48 horas no laboratório e com uma Furadeira ortopédica DREMEL® 300 Séries 

e uma broca trefina de uso cirúrgico de 2,00mm de diâmetro interno (Figura 3), 

perfurou-se a placa rígida do polímero, obtendo-se blocos uniformes em forma de 

discos de 1,00mm de diâmetro por 2,00mm de espessura. 

 

 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

 Figura 3 - Furadeira DREMEL® 300 Séries, 
                      trefina cirúrgica e polímero de mamona 
 
 
 

Os blocos assim obtidos foram esterilizados individualmente por óxido de 

etileno para serem utilizados no procedimento operatório (Figura 4). 

 

 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

  Figura 4 – bloco pré-fabricado do polímero de 
      mamona   esterilizado   individualmente   por 

                      óxido de etileno. 
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4.4 Produção dos defeitos ósseos  

 

O experimento foi realizado no laboratório de fisiologia animal da 

Universidade para o Desenvolvimento do Estado e da Região do Pantanal – 

UNIDERP, em Campo Grande – MS, no período compreendido entre os meses de 

julho e dezembro de 2008. 

Os animais foram anestesiados com injeção intraperitonial de solução da 

associação de Cloridrato de Xilazina 2% (Sepso Ind. E Com. Ltda, Jacareí, SP) e 

Cloridrato de Cetamina 10% (Sepso Ind. E Com. Ltda, Jacareí, SP), na proporção 

1:2, em doses de 0,10-0,15 ml/100g de peso corporal. 

No pré-operatório todos os animais foram inspecionados a fim de se verificar 

o estado da pele, presença de secreção nas narinas e características das fezes, 

para certificarmos se os mesmos encontravam-se com boa saúde, caso contrário, 

seriam rejeitados. 

Após o procedimento anestésico, foi realizada a tricotomia da face lateral da 

coxa direita, em extensão suficiente para permitir a visualização da região a ser 

abordada. Somente após a obtenção do plano anestésico, constatada através da 

ausência do reflexo córneo-palpebral ao estímulo digital, realizou-se a tricotomia. 

O animal foi então, posicionado em decúbito ventral, prendendo-se as patas 

dianteiras e traseiras em abdução, e o local da incisão preparado com anti-sepsia 

(álcool-iodado). 

A incisão de acesso ao fêmur direito foi realizada com um bisturi. Após a 

incisão da fáscia lata, foi localizada a diáfise femoral e na face crânio-lateral, a 

aproximadamente 5,00mm da epífise proximal, realizou-se um defeito ósseo de 

2,00mm de diâmetro empregando uma broca diamantada do tipo esférica nº 1016 

(KG Sorensen) acopladas a uma furadeira da marca DREMEL® 300 Séries a 5.000 

RPM sob irrigação constante com soro fisiológico perfurando a cortical óssea até 

atingir o canal medular. 

O defeito ósseo criado na face crânio-lateral da diáfise femoral foi preenchido 

pelo polímero de mamona acrescido de carbonato de cálcio em blocos pré-moldados 

de 2,00mm de diâmetro por 1,00mm de espessura, implantados sob pressão (Figura 

5).  
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Figura 5 – Montagem das fotografias que ilustram a produção dos defeitos ósseos 
no fêmur do rato. A, B e C: Falha óssea com 2,00mm de diâmetro. D, E e F: 
Polímero de mamona ocupando a falha óssea, implantado sob pressão.   
 
 
 

Posteriormente à implantação da poliuretana derivada do óleo de mamona foi 

realizada a síntese por planos com nylon poliamida 0,30 agulhado. 

 

 

A B 

C D 

E F 

Polímero de mamona  

Polímero de mamona  

Polímero de mamona  
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4.5 Eutanásia  

 

Decorrido o período de observação de 15, 30 e 60 dias, os animais foram 

submetidos à eutanásia com injeção intraperitoneal letal da associação de solução 

injetável de Cloridrato de S(+) Cetamina (Cristália – Produtos Químicos e 

Farmacêuticos Ltda. – Campinas, SP) e Tiopental Sódico (Cristália – Produtos 

Químicos e Farmacêuticos Ltda. – Campinas, SP) pó estéril diluído em Solução 

Fisiológica de Cloreto de Sódio a 0,9% em concentração de 100mg/ml. 

Após terem sido cuidadosamente dissecados os tecidos moles suprajacentes, 

os fêmures dos animais foram desarticulados, removidos, e em seguida as peças 

foram imersas em frascos de vidros herméticos, individuais, com formol tamponado 

a 10% e encaminhadas para estudo histológico.   

 

 

4.6  Procedimentos Histológicos 

 

O processo histológico foi iniciado após 24 horas de imersão no formol 

tamponado a 10%. As peças obtidas foram lavadas em água corrente para retirar o 

excesso de fixador (formol tamponado a 10%) e posteriormente, foram imersas em 

solução descalcificante de Etileno Diamino Tetra Acetato (EDTA): 5,5g; água: 90mL; 

e formol 37-40%: 10mL, para remoção da parte mineral da matriz óssea 

mineralizada. Sete dias após, as peças foram lavadas em água corrente para 

retirada do excesso de EDTA e submetidas à desidratação em álcool etílico em 

diferentes concentrações (80%, 90%, 95% e 100%, consecutivamente), diafanização 

em xilol  p.a. e inclusão em parafina histológica. 

O processamento de desidratação, diafanização e inclusão em parafina 

histológica seguiu o seguinte protocolo: 

1. lavagem em água corrente por 24 horas; 

2. banho de imersão em álcool etílico a 80% por 24 horas; 

3. banho de imersão de uma hora em álcool etílico a 90%;  

4. banho de imersão de uma hora em álcool etílico a 95%; 

5. quatro sessões de imersão de uma hora cada em álcool etílico 100%; 

6. banho de imersão de 30 min em solução contendo 50% de xilol e 50% de 

álcool etílico 100%; 
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7. duas sessões de banho de imersão de uma hora em xilol; 

8. três sessões de banho de imersão de duas horas cada em parafina; 

9. inclusão em parafina fundida a 60° em pequenos blocos. 

Após a inclusão na parafina, os blocos foram submetidos a cortes sagitais de 

5 µm de espessura. As fitas obtidas a partir do micrótomo foram transferidas para 

um banho-maria, com o auxílio de uma pinça, para serem distendidas. Nesta etapa, 

foram retiradas as dobras e evitadas as bolhas abaixo da fita. Após a distensão, os 

cortes foram separados individualmente utilizando-se lâminas de vidro previamente 

limpas com detergente, estocadas em álcool 80% e previamente secas. 

Os cortes obtidos foram colocados em uma estufa a 60º para a 

desparafinização por aproximadamente 12 horas e coradas com Hematoxilina e 

Eosina. O processo de coloração foi realizado a partir de uma seqüência de banhos 

em xilol, álcool e água, inversamente ao procedimento executado na etapa de 

inclusão. As etapas da coloração estão descritas abaixo: 

1. Banho de imersão em xilol por 5min; 

2. Banho de imersão em xilol por 2min; 

3. Banho de imersão em xilol por 1min; 

4. Banho de imersão em Álcool 100% por 1min; 

5. Banho de imersão em Álcool 95% por 1min; 

6. Banho de imersão em Álcool 70% por 1min; 

7. Lavagem em Água por 2min. 

Após a hidratação, os cortes foram corados com hematoxilina-eosina 

seguindo o seguinte protocolo: 

1. imersão em hematoxilina por 10min; 

2. lavagem em água corrente por 10min; 

3. imersão em eosina entre por 5min; 

4. lavagem em água e desidratação em álcool 70% rapidamente; 

5. diafanização em xilol; 

6. depositação da resina líquida sobre o corte aderido à lâmina e cobri-lo com 

a lamínula.  

As imagens de cada campo foram obtidas a partir de um microscópio de luz 

Olympus® Japan - BX41 acoplado a uma câmera fotográfica semi-automática PM-

10AK (Olympus Auto Exposure Control Unit PM-CBK-3) com objetiva de imersão e 

aumento final de 1000X (Figura 6). 
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Os aspectos avaliados na análise microscópica basearam-se na presença de 

células características do processo inflamatório, macrófagos, tipo de tecido na área 

de transição implante-osso, presença de fibroblastos (fibrose), formação de 

pseudocápsula fibrosa ao redor do material implantado, trabéculas de tecido ósseo 

neoformado (infiltração de tecido ósseo para o interior do polímero), presença de 

osteoblastos, osteócitos e osteoclastos.  

A avaliação histológica dos eventos foi feita de forma descritiva, utilizando um 

método semi-quantitativo, onde ficou estabelecida a seguinte classificação: (Ø) 

ausência, (+) discreta, (++) moderada, e (+++) intensa presença dos itens 

analisados. Considerou-se discreta quando a presença de determinado item ocupou 

até 25% da lâmina, moderada de 25% a 50% e intensa acima de 50%. 

 

 

4.7 Microscopia Eletrônica de Varredura (MEV) 

 

As amostras encaminhadas para a MEV foram posicionadas em suportes 

metálicos (stubs), fixadas com fita dupla-face de carbono e, para auxiliar na 

condutividade, uma estreita camada de prata líquida foi colocada abaixo do material. 

Figura 6 - microscópio de luz 
acoplado à câmera fotográfica 
(aberta). 
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Posteriormente, as amostras foram inseridas em uma evaporadora (Sputter) da 

marca Denton Vacuum, modelo Desk III® (Figuras 6 e 7), recobertas com um filme 

de ouro pulverizado depositados na sua superfície para em seguida serem 

encaminhadas para o microscópio eletrônico. 

 

 

 
 
 
 
 
 
 
 
 
Figura 7  –  evaporadora  (Sputter)              Figura 8 –  Equipamento  utilizado  
Denton Vacuum – Desk III®.                                    para deposição metálica sobre as  

amostras.    
 

 

O microscópio eletrônico de varredura utilizado foi um Jeol JSM-6380LV 

(Scanning Eletron Microscope), operando com a tensão de aceleração típica de 15 

kV (Figura 9 e 10).  

 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Figura 9 – Vista geral do microscópio                  Figura 10 – Coluna  ótico-eletrônica, 
eletrônico de varredura (MEV).               detector e câmara de amostras.   
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5 RESULTADOS 

 

 

As medidas das variáveis foram expressas em média ± desvio padrão. Os 

resultados foram tabulados de maneira a se observar a disposição dos valores 

quantificados da presença de neoformação óssea, fibroblastos, pseudocápsula 

fibrosa, reação inflamatória, macrófagos, osteoblastos, osteócitos e osteoclastos 

entre os grupos (G1, G2, G3 e G4) e entre os vários períodos analisados (15, 30 e 

60 dias). 

A magnitude de variação entre as variáveis e grupos estudados foi realizada 

através do teste de Kruskal-Wallis, e quando houve diferença significativa entre os 

grupos foi aplicado o post hoc test de Student-Neuman-Keuls. 

Consideraram-se como estatisticamente significativas as comparações com 

p<0,05. Para tabulação dos dados foi utilizado o software Microsoft Office Excel 

2007 e a análise estatística foi realizada com o programa Bioestat 5.0. 

A comparação entre a quantificação dos achados histológicos e os grupos e 

períodos analisados estão representados nas tabelas 1 a 11. 

 

 

5.1 Avaliação microscópica 

 

5.1.1 Grupo 1 – 15 dias 

 

Nos animais do grupo 1 – 15 dias, observou-se poros em diâmetros variados 

na superfície do material sendo preenchidos por osso. Ao redor de alguns 

fragmentos de polímero pode-se notar pequena atividade fibroblástica com discreta 

reação inflamatória e presença de células gigantes. Na interface implante-osso 

observou-se pequena presença de tecido conjuntivo denso fibroso bem organizado, 

com ausência da pseudocápsula fibrosa envolvendo o implante. A presença 

moderada de osteoblastos e discreta de osteoclastos sugere início do processo de 

formação-reabsorção óssea, sendo observada aposição de tecido ósseo 

neoformado nas margens do defeito ósseo com atividade osteogênica no interior do 

material implantado. Entretanto, a ausência de osteócitos configura a formação de 

uma matriz óssea imatura (Figura 11). 
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5.1.2 Grupo 1 – 30 dias 

 

Já os animais do grupo 1 – 30 dias, apresentavam maior quantidade de 

aposição óssea nas margens e no interior do defeito à qual invaginava-se para o 

interior do implante. Pode ser observada moderada atividade osteoblástica e alguns 

osteoclastos ao redor da matriz óssea recém formada. A presença de osteócitos 

aprisionados nas lacunas dentro de trabéculas ósseas no interior da matriz indica a 

maturação do tecido ósseo neoformado. Não foram observadas atividade 

fibroblástica ou reação inflamatória próxima à área do material implantado ou 

mesmo na região de aposição óssea (Figura 12). 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figura 11 – Fotomicrografia da lâmina obtida 
dos animais do G1 após 15 dias da realização 
dos defeitos ósseos: Notar o tecido ósseo 
neoformado (TON) infiltrando por entre os 
poros do polímero e envolto por grandes 
fragmentos do biomaterial. HE, 200X. 
 

TON 
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Figura 12 – Montagem das fotomicrografias das lâminas obtidas dos animais do G1 
após 30 dias da realização dos defeitos ósseos: A - Notar o intenso crescimento 
ósseo por entre os poros do material (*). HE, 100X. B – Neoformação óssea (*). HE, 
200X. C e D - Observar a presença de osteoblastos e osteócitos imaturos 
caracterizando processo de formação-maturação do tecido ósseo. HE, 400X. 
 

 

5.1.3 Grupo 1 – 60 dias 

 

Nos animais do grupo 1 – 60 dias, foi observado processo inflamatório leve, 

presença de fibroblastos irregularmente distribuídos e células em plena atividade da 

síntese de colágeno, que provavelmente servirá de base para a deposição óssea. 

Nota-se discreta quantidade de tecido conjuntivo fibroso na interface implante-osso 

rodeando alguns pequenos fragmentos do polímero. Nas margens e no interior do 

defeito observou-se uma grande área contendo tecido ósseo maduro, de aspecto 

lamelar, abundantes trabéculas e uma maior quantidade de poros preenchidos e 

interligados. Há ainda maior quantidade de osteócitos maduros e observa-se 

manutenção da atividade osteoblástica na matriz óssea neoformada (Figura 13). 
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Figura 13 - Montagem das fotomicrografias das lâminas obtidas dos animais do 
grupo 1 após 60 dias da realização dos defeitos ósseos: A, B e C - observar a 
presença de osso maduro neoformado (OMN) invadindo e degradando o polímero 
de mamona. HE, 100X. D, E e F – observar a presença de fibroblastos, osteoblastos 
promovendo a neoformação óssea e intensa pavimentação osteocitária, 
caracterizando osso maduro, secundário. HE, 400X 
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Tabela 1 – Distribuição das médias das variáveis obtidas da análise histológica entre 
os diferentes períodos analisados para o Grupo 01(G1), 2009. (n = 03) 

 15 dias 30 dias 60 dias p  

Neoformação óssea 1,7±0,6 2,7±0,6 3,0±0,0 0,056 ... 

Fibroblastos 1,0±1,0 0,0±0,0 1,0±0,0 0,126 ... 

Pseudocápsula fibrosa Ø Ø Ø - - 

Reação Inflamatória 1,0±1,0 0,0±0,0 0,7±0,6 0,276 ... 

Células Gigantes 0,3±0,6 0,0±0,0 0,0±0,0 0,741 ... 

Osteoblastos  2,0±0,0 2,0±1,0 2,3±0,6 0,739 ... 

Osteócitos  0,0±0,0 1,0±1,0 2,0±0,0 0,065 ... 

Osteoclastos 1,0±1,0 1,0±0,0 1,0±0,0 1,000 ... 

 
 

 

5.1.4 Grupo 2 – 15 dias 

 

A avaliação histológica dos animais que receberam implante de polímero de 

mamona dopado com 5% de sílica mostrou que o material permaneceu encapsulado 

por tecido conjuntivo fibroso denso, com infiltrado inflamatório moderado, impedindo 

a neoformação óssea e proliferação celular para o interior do material. Observa-se 

que a cápsula fibrosa é rica em fibroblastos e fibras colágenas que, posteriormente 

podem ser gradativamente substituídas por tecido ósseo. Apesar da pseudocápsula 

fibrosa ao redor do implante, não foram observadas reações inflamatórias locais ou 

sistêmicas intensas durante o período de experimentação (Figura 14).     
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Figura 14 - Montagem das fotomicrografias das lâminas obtidas dos animais do 
grupo 2 após 15 dias da realização dos defeitos ósseos: A - observar a presença da 
pseudocápsula fibrosa envolvendo o polímero de mamona e poros sem 
preenchimento ósseo. HE, 100X. B - notar a intensa presença de fibras colágenas 
na interface osso-polímero. HE, 400X. 
 
 
 
 
5.1.5 Grupo 2 – 30 dias 

 

 Aos 30 dias observa-se a ausência da pseudocápsula fibrosa que envolvia o 

polímero de mamona, redução do processo inflamatório e pouca presença de 

fibroblastos em meio ao leito ósseo. Nota-se a progressão da proliferação óssea 

com preenchimento de poros isolados e invasão de tecido ósseo e fibroso para o 

interior do polímero através de poros comunicantes. A presença moderada de 

macrófagos indica que o material está aos poucos sendo degradado e reabsorvido 

favorecendo a expansão óssea (Figura 15).  
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Figura 15 - Montagem das fotomicrografias das lâminas obtidas dos animais do 
grupo 2 após 30 dias da realização dos defeitos ósseos: A e B - observar a invasão 
óssea para o interior do material (+), o preenchimento de pequeno poros (*) e a 
ausência da pseudocápsula fibrosa envolvendo o polímero de mamona. HE, 100X. C 
e D - notar a presença de osteócitos e tecido ósseo maduro rodeando e penetrando 
no polímero. HE, 400X. E - Observar a presença de osteoclasto e macrófago. HE, 
400X. F - célula gigante multinucleada (macrófago) erodindo o biomaterial. HE, 
400X. 
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5.1.6 Grupo 2 – 60 dias 

 

Aos 60 dias pode-se notar que alguns poros isolados encontram-se preenchidos por 

osso de aspecto trabecular, imaturo. Na interface osso-implante nota-se crescimento 

ósseo gradual com áreas de maior deposição óssea. Entretanto, observou-se 

redução da atividade das células gigantes que promovem a reabsorção do material, 

indicando a dificuldade de substituição do material por osso (Figura 16). 

 

 

 

 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Figura 16 - Montagem das fotomicrografias das lâminas obtidas dos animais do 
grupo 2 após 60 dias da realização dos defeitos ósseos: A, B e C - observar o 
preenchimentos e invasão óssea para o interior dos poros isolados do material, e 
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áreas com maior crescimento ósseo. HE, 100X. D, E e F – observar a morfologia do 
tecido formado no interior do material com características  de osso lamelar. HE, 
400X. 
 

 
 

Tabela 2 – Distribuição das médias das variáveis obtidas da análise histológica entre 
os diferentes períodos analisados para o Grupo 02(G2), 2009. (n = 03) 

 15 dias 30 dias 60 dias p  

Neoformação óssea 0,0±0,0 2,0±0,0 2,0±0,0 0,022* 15X30 (0,04) 
15X60 (0,04) 

Fibroblastos 3,0±0,0 1,0±1,0 1,0±0,0 0,047* 15X30 (0,04) 
15X60 (0,04) 

Pseudocápsula fibrosa + Ø Ø - - 

Reação Inflamatória 2,0±1,0 1,0±0,0 0,3±0,6 0,073 ... 

Células Gigantes 1,0±1,0 2,7±0,6 0,3±0,6 0,067 ... 

Osteoblastos  0,0±0,0 1,0±0,0 2,0±0,0 0,021* 15X60 (0,01) 

Osteócitos  0,0±0,0 1,0±1,0 2,0±0,0 0,122 ... 

Osteoclastos 0,0±0,0 0,7±0,6 1,3±0,6 0,081 ... 

 
 
 
 
5.1.7 Grupo 3 – 15 dias 

 

Nos animais do grupo 3 – 15 dias, observou-se moderado crescimento ósseo 

ao redor e no interior do implante, com atividade integrada dos osteoblastos, 

osteócitos e dos osteoclastos, orquestrando o processo de ativação-reabsorção-

formação óssea. Foi observada pequena atividade fibroblástica produzindo a matriz 

colágena que precede a mineralização óssea. É possível notar uma discreta reação 

inflamatória e a ausência da pseudocápsula fibrosa envolvendo o implante (Figura 

17).  

 

 



 59

 
 

 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Figura 17 – Montagem de fotomicrografias das lâminas obtidas dos animais do G3 
após 15 dias da realização dos defeitos ósseos: Notar a atividade celular e a 
presença de osteoblastos, osteócitos e osteoclastos promovendo a ativação-
reabsorção-formação de tecido ósseo sobre a poliuretana. A e B - HE, 100X; C e D – 
HE, 400X. 
 

 

5.1.8 Grupo 3 – 30 dias 

 

Os achados histológicos referentes ao grupo 3 no período de 30 dias são 

semelhantes aos observados aos 15 dias. Contudo, observou-se maior aposição de 

tecido ósseo neoformado nas margens do defeito ósseo com atividade osteogênica 

também no interior do material implantado. A contínua atividade fibroblástica e a 

deposição discreta de fibras colágenas no leito receptor antecipam a 

neoformação/maturação óssea. A reação inflamatória ainda persiste de maneira 

discreta e novamente pôde-se constatar a ausência de células gigante (Figura 18). 
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Figura 18 – Montagem das fotomicrografias das lâminas obtidas dos animais do G3 
após 30 dias da realização dos defeitos ósseos: A e B - Notar a presença de poros 
preenchidos por tecido ósseo. HE, 100X.  
 
 

 

5.1.9 Grupo 3 – 60 dias 

 

Aos 60 dias observou-se discreta reação inflamatória e continuidade no 

processo de ativação-reabsorção-formação óssea, porém, a ausência de células 

gigantes atribui aos osteoclastos a função individual de reabsorção óssea. Os 

resultados histológicos destacam a presença e aumento gradual de células 

osteoprogenitoras nos três períodos analisados, característica esta encontrada 

somente no grupo onde o implante recebeu 10% de nanopartículas de sílica em sua 

estrutura, supondo que a cerâmica possui propriedades osteoindutoras (Figura 19).  
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Figura 19 – Montagem das fotomicrografias das lâminas obtidas dos animais do G3 
após 60 dias da realização dos defeitos ósseos: A - Notar abundante crescimento e 
invasão do tecido ósseo para interior do polímero. HE, 100X. B - interposição de 
fibras colágenas em diferenciação na interface polímero-osso (+). HE, 400X. C e D – 
Osso de aspecto lamelar no interior do polímero de mamona. HE, 400X. 
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Tabela 3 – Distribuição das médias das variáveis obtidas da análise histológica entre 
os diferentes períodos analisados para o Grupo 03(G3), 2009. (n = 03) 

 15 dias 30 dias 60 dias p  

Neoformação óssea 1,0±0,0 2,0±0,0 2,3±0,6 0,03* 15X60 (0,02) 

Fibroblastos 1,3±0,6 1,3±0,6 2,0±0,0 0,201 ... 

Pseudocápsula fibrosa Ø Ø Ø - - 

Reação Inflamatória 1,0±0,0 1,0±0,0 0,7±0,6 0,368 ... 

Células Gigantes 0,0±0,0 0,0±0,0 0,0±0,0 1,000 ... 

Osteoblastos  1,0±1,0 1,3±0,6 3,0±0,0 0,052 ... 

Osteócitos  0,3±0,6 1,0±0,0 2,3±0,6 0,033* 15X60 (0,01) 

Osteoclastos 0,7±0,6 1,0±0,0 2,0±0,0 0,03* 15X60 (0,03) 

 

 
 
5.1.10 Grupo 4 – 15 dias 
 
 

Nos animais do grupo 4 no período de 15 dias, observou-se que o material 

implantado sofreu um pseudoencistamento de tecido conjuntivo fibroso denso, com 

presença discreta de infiltrado inflamatório. No entanto, não foram observadas 

reações do tipo corpo estranho mesmo com a formação da pseudocápsula fibrosa 

que englobou o implante. Houve discreta neoformação tecidual com preenchimento 

de alguns pequenos poros do polímero por estruturas acidófilas. Entre estas 

estruturas, observou-se áreas basófilas e fusiformes (núcleos celulares de 

fibroblastos) sugerindo a presença de células em plena atividade da síntese de 

proteínas (colágeno), que poderá ser a base para a deposição óssea (Figura 20). 

 

 

 

 



 63

Pseudocápsula fibrosa 

 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Figura 20 – Montagem das fotomicrografias das lâminas obtidas dos animais do G4 
após 15 dias da realização dos defeitos ósseos: A e B - observar a presença da 
pseudocápsula fibrosa envolvendo o polímero de mamona e intensa presença de 
fibras colágenas na interface osso-polímero. A - HE, 100X; B - HE, 400X. 
 
 
 
5.1.11 Grupo 4 – 30 dias 
 
 

Aos 30 dias não foi observada a pseudocápsula de tecido fibroso como no 

subgrupo anterior, porém ainda persistiu discreto processo inflamatório com 

ausência de células gigantes. Nas margens do material observou-se a presença de 

tecido ósseo maduro que se infiltrava para o interior do polímero que apresentava 

ainda uma pequena quantidade de poros isolados preenchidos por tecido fibroso em 

diferenciação. O material encontrava-se bem adaptado e com osso neoformado em 

sua periferia e fibroblastos na interface dando continuidade ao processo de 

osteogênese (Figura 21). 
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Fibroblastos 
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Figura 21 – Montagem das fotomicrografias das lâminas obtidas dos animais do G4 
após 30 dias da realização dos defeitos ósseos: A e B - observar a presença de 
tecido ósseo maduro crescendo no interior do material com fibroblastos em 
diferenciação a frente do processo de neoformação óssea. A - HE, 100X; B - HE, 
400X. 
 
 
 
 
5.1.12 Grupo 4 – 60 dias 
 
 

Os achados histológicos referentes ao grupo 4 no período de 60 dias 

evidenciam a presença moderada de neoformação óssea, com maior quantidade de 

poros preenchidos por osso de aspecto lamelar. Na interface osso-implante nota-se 

aposição de fibroblastos e células gigantes promovendo a degradação do material 

implantado, e crescimento ósseo gradual com áreas de maior deposição óssea. 

Entretanto, observou-se redução da atividade das células gigantes que promovem a 

reabsorção do material, indicando a dificuldade de substituição do material por osso 

(Figura 22). 
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Osso maduro 
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Figura 22 – Montagem das fotomicrografias das lâminas obtidas dos animais do G4 
após 60 dias da realização dos defeitos ósseos: A e B – Notar a ocupação de osso 
neoformado preenchendo diversos poros do material de tamanhos diferentes.  HE, 
100X. C e D - Tecido ósseo maduro no interior do material.  HE, 400X. 
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Tabela 4 – Distribuição das médias das variáveis obtidas da análise histológica entre 
os diferentes períodos analisados para o Grupo 04(G4), 2009. (n = 03) 

 15 dias 30 dias 60 dias p  

Neoformação óssea 0,3±0,6 1,7±0,6 2,0±0,0 0,046* 15X60 (0,03) 

Fibroblastos 3,0±0,0 1,7±0,6 1,7±0,6 0,046* 15X30 (0,04) 
15X60 (0,04) 

Pseudocápsula fibrosa + Ø Ø - - 

Reação Inflamatória 2,0±1,0 0,3±0,6 1,0±0,0 0,073 ... 

Células Gigantes 0,0±0,0 0,0±0,0 1,0±0,0 0,061 ... 

Osteoblastos  0,3±0,6 1,7±0,6 2,0±0,0 0,046* 15X60(0,03) 

Osteócitos  0,0±0,0 1,3±0,6 1,3±0,6 0,051 ... 

Osteoclastos 0,3±0,6 1,0±0,0 1,0±0,0 0,105 ... 

 
 
 

A quantificação individual de cada variável estudada histologicamente, e a 

comparação entre os grupos e períodos analisados estão representados nas tabelas 

5 a 11. 

 
 
 
Tabela 5 – Distribuição das médias da quantificação da presença de neoformação 
óssea para os grupos G1, G2, G3 e G4 entre os vários períodos analisados, 2009. (n 
= 12) 

 G1 G2 G3 G4 p  

15 dias 1,7±0,6 0,0±0,0 1,0±0,0 0,3±0,6 0,044* G1XG2(0,01) 

30 dias 2,7±0,6 2,0±0,0 2,0±0,0 1,7±0,6 0,107 ... 

60 dias 3,0±0,0 2,0±0,0 2,3±0,6 2,0±0,0 0,041* G1XG2(0,04) 
G1XG4(0,04) 
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Tabela 6 – Distribuição das médias da quantificação da presença de fibroblastos 
para os grupos G1, G2, G3 e G4 entre os vários períodos analisados, 2009. (n = 12) 

 G1 G2 G3 G4 p  

15 dias 1,0±1,0 3,0±0,0 1,3±0,6 3,0±0,0 0,021* G1XG2(0,03) 
G1XG4(0,03) 

30 dias 0,0±0,0 1,0±1,0 1,3±0,6 1,7±0,6 0,103 ... 

60 dias 1,0±0,0 1,0±0,0 2,0±0,0 1,7±0,6 0,037* G1XG3(0,04) 
G2XG3(0,04) 

 
 
 
 
 
 
 
Tabela 7 – Distribuição das médias da quantificação da presença de reação 
inflamatória para os grupos G1, G2, G3 e G4 entre os vários períodos analisados, 
2009. (n = 12) 

 G1 G2 G3 G4 p  

15 dias 1,0±1,0 2,0±1,0 1,0±0,0 2,0±1,0 0,305 ... 

30 dias 0,0±0,0 1,0±0,0 1,0±0,0 0,3±0,6 0,052 ... 

60 dias 0,7±0,6 0,3±0,6 0,7±0,6 1,0±0,0 0,455 ... 

 
 
 
 
 
 
 
Tabela 8 – Distribuição das médias da quantificação da presença de células 
gigantes para os grupos G1, G2, G3 e G4 entre os vários períodos analisados, 2009. 
(n = 12) 

 G1 G2 G3 G4 p  

15 dias 0,3±0,6 1,0±1,0 0,0±0,0 0,0±0,0 0,438 ... 

30 dias 0,0±0,0 2,7±0,6 0,0±0,0 0,0±0,0 0,099 ... 

60 dias 0,0±0,0 0,3±0,6 0,0±0,0 1,0±0,0 0,125 ... 
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Tabela 9 – Distribuição das médias da quantificação de osteoblastos para os grupos 
G1, G2, G3 e G4  entre os vários períodos analisados, 2009. (n = 12) 

 G1 G2 G3 G4 p  

15 dias 2,0±0,0 0,0±0,0 1,0±1,0 0,3±0,6 0,079 ... 

30 dias 2,0±1,0 1,0±0,0 1,3±0,6 1,7±0,6 0,306 ... 

60 dias 2,3±0,6 2,0±0,0 3,0±0,0 2,0±0,0 0,041* G2XG3(0,04) 
G3XG4(0,04) 

 

 

 
Tabela 10 – Distribuição das médias da quantificação da presença de osteócitos 
para os grupos G1, G2, G3 e G4  entre os vários períodos analisados, 2009. (n = 12) 

 G1 G2 G3 G4 p  

15 dias 0,0±0,0 0,0±0,0 0,3±0,6 0,0±0,0 0,819 ... 

30 dias 1,0±1,0 1,0±1,0 1,0±0,0 1,3±0,6 0,911 ... 

60 dias 2,0±0,0 2,0±0,0 2,3±0,6 1,3±0,6 0,117 ... 

 

 

 

Tabela 11 – Distribuição das médias da quantificação de osteoclastos para os 
grupos G1, G2, G3 e G4  entre os vários períodos analisados, 2009. (n = 12) 

 G1 G2 G3 G4 p  

15 dias 1,0±1,0 0,0±0,0 0,7±0,6 0,3±0,6 0,41 ... 

30 dias 1,0±0,0 0,7±0,6 1,0±0,0 1,0±0,0 0,392 ... 

60 dias 1,0±0,0 1,3±0,6 2,0±0,0 1,0±0,0 0,012* 
G1XG3(0,04) 
G2XG3(0,04) 
G3XG4(0,04) 

 
 
 
 
5.2 Análise por Microscopia Eletrônica de Varredura 
 

 As modificações morfológicas e estruturais do polímero de mamona, o grau 

de orientação e a distribuição em nível microestrutural dos poros e da rugosidade do 

material estão representados na figura 23. 
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Figura 23 – Montagem de fotomicrografia típica de MEV obtida do polímero de 
mamona não implantado. A e B – Polímero de mamona sem dopante. Notar a 
superfície irregular, assimétrica e rugosa. C e D - Polímero de mamona 

A B 

C D 

E F 

G H 
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correspondente ao G2. Superfície densa, com pequenas saliências e reentrâncias 
(poros) morfologicamente mais regulares que o grupo anterior. E e F -  Polímero de 
mamona correspondente ao G3. Superfície menos porosa, pouco rugosa e com 
pequenos poros irregulares distantes uns dos outros. G e H - Polímero de mamona 
correspondente ao G4. Superfície menos rugosa, com poros regulares, próximos e 
de diferentes diâmetros.        
 

 

As imagens obtidas do polímero de mamona pré-implantado através da MEV 

revelaram importantes diferenças morfológicas entre os diferentes grupos 

estudados.  

O polímero de mamona acrescido apenas de carbonato de cálcio, que 

corresponde ao grupo 1 apresentou estrutura bastante rugosa, irregular, 

apresentando proeminências e sulcos de tamanhos variados e que podem ter 

favorecido a agregação de tecido ósseo ao material.  

O aspecto estrutural do polímero de mamona correspondente ao G2 

caracteriza-se por apresentar pequenas saliências e reentrâncias em sua superfície 

densa, pouco rugosa e morfologicamente mais regular que o material implantado 

nos animais do G1.  

Já o polímero de mamona acrescido de carbonato de cálcio e com 10% de 

sílica mostrou-se morfologicamente semelhante ao material implantado nos animais 

do grupo 2, apresentando em sua superfície pequenas irregularidades 

microgeométricas, que configuram um padrão estrutural com pouca  rugosidade e 

com poros menores e irregulares, distantes uns dos outros. 

A superfície do polímero de mamona correspondente ao G4 tem como 

características principais, pouca rugosidade, caracterizando-se por ser 

morfologicamente mais liso e regular, e poros concêntricos, regulares e de diferentes 

diâmetros.   
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6 DISCUSSÃO 

 

 

O conhecimento dos fatores que determinam a biocompatibilidade de um 

material pode contribuir significativamente para desvendar os mecanismos de 

interação entre o tecido vivo e o implante, possibilitando o desenvolvimento e o 

aumento da vida útil dos biomateriais, e a criação de bases para a escolha de 

materiais adequados para cada caso (KAWACHI et al., 2000). 

A pesquisa envolvendo polímeros biodegradáveis apresenta horizonte 

bastante amplo, uma vez que é possível trabalhar o desenho molecular destes 

biomateriais visando alterar as suas propriedades físicas. Assim, um mesmo 

polímero pode ser produzido com a rigidez necessária para compor um dispositivo 

de osteossíntese ou com a porosidade exigida para constituir membranas 

coadjuvantes do preenchimento de falhas ósseas (KFURI JR et al., 2001). 

No presente estudo, a produção da biomassa de poliuretana e a confecção de 

blocos pré-fabricados padronizados permitiram o encaixe e a adaptação do material 

na falha óssea produzida, sem expansão e conseqüente aumento de volume. 

Entretanto, a manipulação do polímero sem a adição dos dopantes teve de ser mais 

cautelosa, pois o mesmo dissolvia-se, fragmentava-se com maior facilidade, 

dificultando assim a sua implantação no sítio receptor. Além disso, durante o 

processo de polimerização da poliuretana de mamona ocorre uma reação 

exotérmica. Embora esta reação exotérmica seja relativamente baixa, entre 42 e 

45ºC (JACQUES et al., 2004), optamos por utilizar o polímero na forma de blocos 

para não correr o risco de haver queimaduras nos tecidos adjacentes ao implante.  

Resultados semelhantes relacionados à forma de apresentação do polímero 

implantado, em blocos pré-polimerizados, foram encontrados por diversos autores, 

que demonstraram que o material permitia ser modelado conforme o fragmento 

ósseo removido, sendo facilmente integrado ao leito receptor (IGNÁCIO et al., 1997; 

FIGUEIREDO et al., 2001; KFURI JR et al., 2001; LEONEL et al., 2003; MARIA et 

al., 2003; LEONEL et al., 2004; MARIA et al., 2004; BOLSON et al., 2005; FRAZILIO 

et al., 2006; MENDONÇA et al., 2006). 

A escolha dos animais de experimentação baseou-se no fato de que estes 

animais permitem a obtenção de quantidades representativas de tecido para os mais 

variados procedimentos, possibilitando a padronização do experimento. Os ratos 
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melhor representam o sistema mamífero, são de fácil manipulação em razão de sua 

docilidade, apresentam um custo relativamente baixo e requerem menor espaço 

para manutenção, são animais de rápida obtenção, uma vez que apresentam curto 

período de procriação e permitem um bom controle genético eliminando fatores 

como deficiências imunes (CONEGLIAN, 2007). 

Contudo, Hammerle et al. (1996) ponderam que a transposição dos efeitos 

obtidos em modelos experimentais realizados em animais deve ser feita com 

precaução, considerando-se as diferenças morfofisiológicas destes animais com 

humanos. Moretton et al. (2000), afirmam que o metabolismo do rato é 

extremamente acelerado quando comparado ao dos seres humanos, sendo que um 

mês de vida do rato corresponde a 30 meses em humanos.  

No que se refere à biocompatibilidade, o óleo de mamona é um triglicerídeo 

de um ácido graxo, com aproximadamente 90% do ácido ricinoléico cuja estrutura 

molecular é semelhante aos ácidos graxos presentes no corpo humano, a presença 

de quantidades previamente balanceadas e calculadas de cadeias uretanas no 

polímero de mamona atraem o cálcio orgânico e substituem o cálcio inorgânico no 

processo de interação óssea (MENDONÇA et al., 2006).  

Neste estudo observamos grande aceitação orgânica do polímero de mamona 

implantado, não havendo sinais de foco inflamatório importante e nenhuma reação 

granulomatosa tipo corpo estranho, demonstrando assim, que o material é 

biocompatível e possui certo grau de osteointegração.  

Ignácio et al. (2002), concluíram que o polímero de mamona foi 

biocompatível, porém comportou-se como um espaçador biológico, preenchendo 

uma cavidade e permanecendo biotolerante ao longo do tempo. Os autores 

observaram ainda a presença de uma cápsula de tecido conjuntivo fibroso que se 

interpunha ao redor dos implantes, tanto porosos quanto compactos, na interface 

osso-polímero, em todos os períodos analisados.  

A presença de tecido conjuntivo fibroso ao redor do implante, formando uma 

pseudocápsula que envolvia o material, foi evidenciada nos animais dos grupos 2 e 

4 apenas no período inicial de avaliação (15 dias), característica natural desta fase 

de regeneração. 

O tecido conjuntivo denso encontrado ao redor do polímero de mamona nos 

períodos iniciais de observação não deve ser confundido com aquele tecido fibroso 

responsável por isolar corpos não biocompatíveis. A principal diferença entre estes 
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dois tecidos reside em suas morfologias, sendo que a cápsula fibrosa é constituída 

exclusivamente por fibras colágenas, enquanto que o tecido conjuntivo denso, 

semelhante ao encontrado neste estudo, possui em sua composição tanto fibras 

colágenas como uma grande população celular, que posteriormente poderão se 

diferenciar em células osteoprogenitoras (LEONEL et al., 2004). 

Maria et al. (2003) verificaram inicialmente uma camada conjuntiva fibrosa ao 

redor do implante, porém, aos 40 dias, este tecido transformou-se em osso, com 

abundantes osteoblastos e trabéculas ósseas neoformadas que preencheram as 

porosidades da poliuretana. 

Leonel et al. (2004) constataram com 15 e 30 dias de observação a presença 

de tecido conjuntivo denso ao redor do polímero de mamona, que promovia a 

continuidade do tecido ósseo no leito receptor e que preenchia vários poros do 

material. O tecido neoformado constituía-se por fibras colágenas, fibroblastos, 

capilares sangüíneos e alguns macrófagos, sem associação com células 

inflamatórias.  

O encistamento do polímero de mamona implantado na mandíbula de ratos 

por tecido conectivo fibroso também foi encontrado por Leite et al. (2008) nos 

períodos iniciais de observação. De acordo com os autores, as fibras de colágeno 

que rodeavam o material estavam em processo de maturação, alterando-se a 

gradativamente a sua forma estrutural para lamelas de matriz óssea orgânica. 

A presença de tecido conjuntivo fibroso na interface osso-polímero, com ou 

sem regiões estabelecendo contato direto do tecido ósseo com o implante, também 

pode ser observada em diversos estudos por vários autores (IGNÁCIO et al., 1997; 

CALIXTO et al., 2001; FIGUEIREDO et al., 2001; LEONEL et al., 2004; MARIA et al., 

2004; PEREIRA JUNIOR, 2005; FRAZILIO et al., 2006; MENDONÇA et al., 2006).  

Em nossos achados, a presença de células típicas de processo inflamatório 

foi observada em pequena quantidade em todos os grupos e períodos analisados, 

não havendo diferença estatística significante na comparação entre os grupos e os 

períodos analisados. 

Células gigantes, especialmente os macrófagos, foram pouco encontradas 

neste estudo, no entanto, apenas os animais do G2 apresentavam estas células 

próximas a fragmentos do polímero de mamona em todos os períodos analisados. 

Chierici (1994) sugeriu através de observações de estudos citoquímicos, que 

o polímero de mamona é identificado pelo organismo como sendo um lipídio. Isto 
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implicaria em um processo enzimático que não requer a participação e 

conseqüentemente, a presença de células gigantes geradas por um processo 

inflamatório, constituindo-se em uma resposta tecidual indesejada no processo de 

regeneração dos tecidos. 

Entretanto, Leonel et al. (2004) afirmam que os macrófagos são capazes de 

liberar substâncias que fazem com que células mesenquimais se acumulem e 

proliferem no local do defeito, sendo portanto, úteis na degradação do material 

implantado.  

 Para Sassioto et al. (2004), a ocorrência de reação inflamatória fisiológica 

associada à presença de células gigantes multinucleadas em função da presença de 

um biomaterial implantado é desencadeada em qualquer situação que exija 

cicatrização.  

Já Coneglian (2007) afirma que os macrófagos são os principais responsáveis 

pela digestão e remoção dos dentritos celulares e da fibrina coagulada, pois liberam 

citocinas e fatores de crescimento que, posteriormente, promoverão migração, 

proliferação e diferenciação das células osteoprogenitoras. 

No presente estudo o processo de neoformação óssea ocorreu 

gradativamente, e fez-se de forma centrípeta, ou seja, da periferia para o centro da 

cavidade preenchida pelo polímero de mamona, em todos os grupos estudados.  

De forma geral, observamos, através da análise histológica, que todos os 

materiais testados influenciaram positivamente na neoformação óssea dos defeitos. 

Em todos os grupos experimentais, a osteocondução foi a via principal para a 

regeneração óssea.  

Segundo Yoshikawa & Myoui (2005), o princípio fundamental para o 

desenvolvimento de biomateriais utilizados em reparo do tecido ósseo é capacidade 

osteocondutora com interconexão porosa em combinação com partículas com 

potencial osteogênico e osteoindutor.  

O biomaterial osteocondutivo promove aposição de tecido ósseo em sua 

superfície, funcionando, em parte, como um arcabouço receptivo que facilita a 

formação óssea (Bauer & Smith, 2002). Para Greenwald et al. (2001), a 

osteocondução é uma facilitação da incursão de vasos sangüíneos e osso 

neoformado para dentro de um arcabouço que deve fornecer, principalmente, um 

substrato no qual células osteoblásticas possam crescer, se diferenciar e depositar 

matriz óssea extra-celular. 
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A porosidade em suportes poliméricos pode modular as taxas de adesão e 

proliferação celular, pois os poros representam um aumento na superfície de contato 

para com as células e ainda, servem como uma matriz artificial temporária até que 

as células sintetizem a sua própria (KOSE et al., 2003). 

Segundo Holmes et al. (1986) e Yoshikawa & Myoui (2005), a presença de 

poros com interconexões e estrutura química semelhante à do tecido ósseo são 

fatores importantes do implante para permitir a osteocondução e posterior 

osteointegração, a interconexão porosa na estrutura do material de implante é 

essencial para a introdução de células ósseas entre os poros favorecendo o 

crescimento do tecido ósseo no interior do biomaterial. 

Gauthier et al. (1998), constataram que o percentual de macroporosidade e o 

diâmetro dos poros são características ideais para a proliferação de osteoblastos 

sobre a superfície de diferentes biocerâmicas. Segundo os autores, poros variando 

de 300µm à 540µm possibilitaram crescimento ósseo, porém melhor desempenho foi 

observado nos poros de maior diâmetro.  

Contudo, Kawachi et al. (2000) afirmam que para que um biomaterial seja 

considerado macroporoso é necessário que ele apresente poros da ordem do 

diâmetro Harvesiano (50 a 250 µm), e ponderam que apesar do aumento da 

porosidade diminuir a resistência mecânica do material isoladamente, a existência 

de poros com dimensões adequadas pode favorecer o crescimento de tecido através 

deles, fazendo com que ocorra um forte entrelaçamento do tecido com o implante, 

aumentando, por conseguinte, a resistência do material in vivo.   

O polímero de mamona acrescido apenas de carbonato de cálcio apresentou 

ao final do período estudado (60 dias) uma extensa área contendo tecido ósseo de 

aspecto lamelar e uma grande quantidade de poros interligados ocupados por osso 

maduro. A manutenção da atividade osteoblástica na matriz óssea neoformada no 

interior do material e a grande quantidade de osteócitos maduros depositados nesta 

matriz tipificam o padrão lamelar característico do osso secundário encontrado 

permeando os poros do polímero de mamona. 

O sucesso do ponto de vista biológico do polímero de mamona contendo em 

10% de sílica em sua composição pode ser atribuído ao fato de que esta 

biocerâmica possui além de propriedades indutoras, capacidade de promover erros 

microgeométricos que possibilitaram a grande rugosidade observada por meio da 
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MEV. Aspectos estes não foram encontrados no grupo contendo menor quantidade 

de sílica (5%).  

Albrektsson & Johansson (2001) definem osteoindução como capacidade do 

material estimular células mesenquimais pluripotentes indiferenciadas a se 

diferenciarem em uma linhagem de células formadoras de tecido ósseo, ou seja, é o 

processo pelo qual osteogênica é induzida. 

Para Borum (2003) e Andrade & Domingues (2006), a Sílica tem papel 

fundamental em certos vidros bioativos, pois desempenha função importante na 

biomineralização de muitos organismos, sendo a ela atribuída a capacidade de 

indução de células osteoprogenitoras para o local da lesão.  

Em nosso estudo, a presença de células osteogênicas foi predominantemente 

maior nos animais que receberam implante de polímero de mamona contendo 10% 

de sílica em sua composição. Durante todos os períodos avaliados observou-se 

maior número de fibroblastos, osteoblastos, osteócitos e osteoclastos ao redor e no 

interior do implante quando comparado aos demais grupos.  

De acordo com Lee et al. (2004) e Lossdorfer (2004), a interação da sílica 

com organismos vivos ocorre inicialmente com uma troca de íons com concomitante 

dissolução do dióxido de silício. Posteriormente, inicia a formação de um gel de 

silício que serve como núcleo para a formação de uma camada de fosfato de cálcio 

(CaP). Essa camada cristaliza em uma estrutura de apatita, onde colágeno, sulfato 

de condroitina e glicosaminoglicanos do microambiente local são incorporados por 

essa camada crescente, o que produz uma ligação mecânica muito forte entre o 

material implantado e o tecido do hospedeiro.  

Diversos estudos sugerem que a ligação do colágeno ao gel de silício ocorre 

muito rapidamente, sendo esse um dos fatores importantes para a bioatividade 

destas cerâmica (HENCH & WILSON, 1984; SHAPOFF et al., 1997; KARATZAS et 

al., 1999; SILVER et al., 2001; LOSSDÖRFER, 2004). 

Apesar das controvérsias a respeito da capacidade osteoindutora, estudos 

indicam grande eficácia de utilização das biocerâmicas no tratamento de vários 

defeitos ósseos, mesmo conhecendo-se apenas partes dos mecanismos pelos quais 

elas atuam (Zaffe, 2005). 

No presente estudo, o polímero de mamona foi analisado quanto a sua 

morfologia por microscopia eletrônica de varredura. O material correspondente ao 

grupo 1 mostrou superfície bastante rugosa, irregular, com saliências e reentrâncias 
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que sugerem que a adesão e o crescimento do tecido ósseo dependem da 

rugosidade da superfície. Resultado semelhante, porém menos significativo, foi 

encontrado na estrutura do material dopado com 10% de sílica, que apresentou em 

sua superfície proeminências e sulcos de tamanhos variados que, associada à 

capacidade osteoindutora da cerâmica podem ter favorecido a agregação celular e a 

neoformação óssea na interface osso-implante. 

Segundo Bowers (1992), propriedades como porosidade e rugosidade tornam 

a superfície dos implantes capazes de otimizar o crescimento ósseo e elevar a 

resistência na interface implante-osso. 

A interação e agregação das células e tecidos com o implante é afetada pela 

topografia do material tanto em níveis macroscópicos (HALLAB et al., 2001) como 

nanométricos (CHUN et al., 2009), portanto, espera-se que com o aumento da área 

superficial do implante, aumente o número de sítios para as células se ligarem, 

facilite o crescimento dos tecidos e aumente a estabilidade mecânica (KOKUBO, 

1990, MA et al., 2007).  No entanto, os fibroblastos parecem evitar as superfícies 

rugosas, e se acumulam em regiões mais lisas. Em contrapartida, macrófagos 

exibem rugofilia, ou seja, preferem superfícies rugosas. As células epiteliais são 

mais atraídas por superfícies rugosas do que por superfícies lisas, assim como 

células osteoblásticas aderem com maior facilidade a superfícies rugosas do que em 

superfícies polidas (BOWERS, 1992; MUSTAFA et al., 2001; NASATZKY et al., 

2003). 

Diversos métodos de modificação de superfícies para permitir a fixação 

permanente de implantes sem cementação tem sido desenvolvidos com o objetivo 

de otimizar o crescimento ósseo com consequente fixação implante-osso. Segundo 

Silva et al. (2005), propriedades como porosidade e rugosidade tornam a superfície 

dos implantes capazes de atingir tais objetivos.  

Na bioengenharia ou engenharia de tecidos, destaque tem sido dado às 

cerâmicas microporosas, também denominadas de cerâmicas de baixa densidade, 

por apresentarem arquitetura microestrutural com elevada superfície de área que 

serve de arcabouço para a formação e regeneração do tecido ósseo (BELLINI, 

2007).  

Atualmente, o desenvolvimento de nanocompósitos cerâmicos tem sido 

amplamente estudado (PEREIRA et al., 1999; CAMPOS, 2005; GOMIDE et al., 

2005; PIERRI et al., 2005; ANDRADE & DOMINGUES, 2006; DOURADO, 2006; 
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LEE et al., 2006; ) no sentido de oferecer uma alternativa de tratamento de 

biocerâmicas porosas que associem elevada resistência mecânica à bioatividade e 

capacidade de osteocondução e osteoindução. A síntese de uma nova geração de 

biomateriais compósitos pode evoluir consideravelmente até a criação de materiais 

que contemplem as características necessárias para a obtenção de um substituto 

ósseo ideal (EL-GHANNAM, 2005).  

 Modificações importantes na morfologia e estrutura do polímero de mamona 

associado com nanopartículas de sílica e zircônia como rugosidade e porosidade 

foram observadas neste estudo.  

A microestrutura da amostra do polímero de mamona dopado com 5% de 

ZrO2, correspondente ao grupo 4, apresentou certo grau de polimento, com pouca 

rugosidade, poros concêntricos e de diferentes diâmetros, caracterizando-se por ser 

morfologicamente liso e mais regular, propriedade importante nas cerâmicas com 

bons valores de tenacidade à fratura e resistência à flexão.  

Segundo Santos et al. (2007), as propriedades mecânicas de materiais 

cerâmicos dependem do tamanho e distribuição de defeitos microestruturais na 

forma de trincas, porosidades e impurezas, ou seja, quanto maior o tamanho do 

defeito na superfície ou no interior do cerâmico, menor a tenacidade e maior a 

probabilidade de fratura. A existência de defeitos na forma de microtrincas e 

microporosidades é responsável pela fratura dos cerâmicos, mesmo em baixos 

níveis de tensões (MORAES et al., 2004). 

As principais vantagens dos materiais dopados com zircônia são os elevados 

valores de resistência mecânica e tenacidade à fratura, os quais são obtidos devido 

a transformação de fase da zircônia, de tetragonal para fase monoclínica (SANTOS 

et al., 2008; SOUZA et al., 2008). Todavia, a resistência mecânica de um material, 

depende fortemente da microestrutura final do corpo, a qual deverá ser 

biocompatível e capaz de permitir osteocondução. 

A síntese de uma nova geração de biomateriais compósitos pode evoluir 

consideravelmente até a criação de materiais que contemplem as características 

necessárias para a obtenção de um substituto ósseo ideal (EL-GHANNAM, 2005).  

Sendo assim, os requisitos necessários para o desenvolvimento de um 

arcabouço ideal em regeneração óssea são a biocompatibilidade, 

osteocondutividade, estrutura porosa interligada, adequada resistência mecânica, 
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morfologia de superfície com rugosidade capaz de promover a agregação de células 

ósseas, osteoindução e capacidade de biodegradação.  
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7 CONCLUSÕES 
 
 

 

 A associação do polímero de mamona com nanopartículas de Óxido de Silício 

e Zircônio é viável uma vez que tanto a Sílica como Zircônia mostraram-se 

biocompatíveis, não havendo sinais de reação inflamatória ou granulomatosa tipo 

corpo estranho importantes.  

A osteocondução foi a via principal para a regeneração óssea, o polímero de 

mamona comportou-se como um arcabouço receptivo que facilita a neoformação 

óssea, especialmente nos animais com implantes de polímero de mamona sem 

dopante, onde observou-se maior quantidade estimada de tecido ósseo maduro.  

O polímero de mamona acrescido de 10% de nanopartículas de sílica 

apresentou maior presença de osteoblastos, osteócitos e osteoclastos em todos os 

períodos observados, sendo capaz de promover a indução de células 

osteoprogenitoras ao leito receptor. A adição de 10% de sílica ao polímero favoreceu 

a agregação e diferenciação celular, fazendo persistir a atividade integrada dos três 

tipos de células envolvidas no processo de ativação-reabsorção-formação óssea. 

A rugosidade pode ser uma característica morfológica importante nos 

materiais estudados no que diz respeito à agregação e crescimento ósseo. O 

polímero de mamona sem dopante possui superfície bastante rugosa e irregular, 

característica que pode ter favorecido a neoformação óssea. 

A microestrutura da superfície do polímero de mamona dopado com 5% de 

ZrO2, mostrou-se pouco rugosa, com poros concêntricos e de diferentes diâmetros, 

propriedade importante nas cerâmicas com bons valores de tenacidade à fratura e 

resistência à flexão, porém parece ter dificultado a osteocondução.  

Pesquisas envolvendo o controle da porosidade e do nível de rugosidade do 

polímero de mamona dopado com nanopartículas de sílica e zircônia, a adição de 

diferentes concentrações de sílica ou zircônia ao polímero e o acréscimo de outras 

nanopartículas de biocerâmicas à poliuretana de mamona devem ser exploradas 

com o objetivo de potencializar as qualidades mecânicas e biológicas do compósito 

quando implantados e usados como substituto ósseo. 
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ANEXO A – PARECER DA COMISSÃO DE ÉTICA NO USO DE ANIMAIS  
 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 


