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Resumo 
 

O tecido ósseo é um tecido bastante complexo, responsável por diversas funções no nosso 

organismo, destacando-se como principal, a função de sustentação. Este tecido tem a capacidade 

de regenerar por si próprio, contudo, quando os defeitos ósseos são extensos, devido à ocorrência 

de fraturas, perdas ósseas e a doenças associadas ao tecido ósseo (Artrite Reumatoide, Doença de 

Paget, Osteoartrose, Osteoma, Osteoporose, etc), é necessário efetuar tratamentos clínicos. Estas 

patologias do tecido ósseo afetam milhões de pessoas em todo o mundo, causando uma diminuição 

da mobilidade do paciente e consequentemente da sua qualidade de vida. Por outro lado, o 

tratamento destas doenças tem custos associados muito elevados. 

Com o objetivo de tratar as lesões deste tecido tem sido usado um elevado número de 

implantes (auto, alo e xeno enxertos) e outros tratamentos (preenchimento de defeitos com 

hidrogéis, scaffolds, micropartículas, administração de fármacos, bem como, implantação de 

próteses) de forma a restabelecer as funções anteriormente desempenhadas por este tecido. A 

fixação de próteses não é um processo fácil, uma vez que pode ocorrer a rejeição ou 

incompatibilidade por parte dos tecidos circundantes. Nestas circunstâncias o paciente tem que 

ser submetido a nova cirurgia, para proceder à substituição das próteses. Este processo tem como 

consequência um aumento das dores para o paciente e dos custos associados ao tratamento.  

A área da Engenharia de Tecido Ósseo tem procurado desenvolver metodologias que 

permitam a criação do substituto ósseo “ideal”, para posteriormente ser utilizado na prática 

clínica. O desenvolvimento de novos biomateriais tem possibilitado a produção de novos implantes 

para serem usados na regeneração óssea. Contudo, o ambiente natural do tecido ósseo é 

extremamente complexo de recriar e nenhum dos materiais até agora desenvolvidos reproduzem 

completamente a estrutura nativa do osso.  

O presente trabalho de investigação teve como objetivo desenvolver biomateriais que 

futuramente possam ser usados na regeneração óssea. Neste estudo foram selecionados diferentes 

materiais (hidroxiapatite, fosfatos de cálcio, quitosano, pectina, alginato e alumina) tendo por 

base a informação disponível na literatura existente. Os materiais escolhidos foram primeiramente 

caracterizados ao nível das suas propriedades químicas e mecânicas. Seguidamente, foram 

efetuados testes in vitro, para avaliar a sua biocompatibilidade e efetuados testes in vivo para 

avaliar o seu potencial de osteocondução e osteoindução. Os resultados obtidos permitiram 

concluir que a alumina não desencadeou um processo inflamatório agudo; o cimento ósseo 

desenvolvido apresenta vantagens de ser um injetável e possui propriedades adequadas para a sua 

aplicação em preenchimentos ósseos; a combinação de polissacarídeos naturais permitiu a criação 

de estruturas porosas, biodegradáveis, biocompatíveis, com uma estrutura semelhante à matriz 

extracelular e com propriedades mecânicas adequadas à sua utilização na regeneração óssea. 



 x 

Deste modo, existiu uma preocupação constante na seleção dos materiais que iriam ser 

utilizados, assim como nas técnicas de processamento. Estas são um instrumento fundamental para 

a engenharia de tecidos, uma vez que a estrutura física do biomaterial deve reproduzir a da matriz 

extracelular óssea, conferindo além de um suporte com resistência mecânica, uma elevada 

porosidade que permita a circulação de fluídos. Deste modo, neste trabalho os andaimes 

produzidos por impressão 3D reproduzem a estrutura nativa do osso e desta forma poderão ser 

usados num futuro próximo na regeneração óssea. 
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Abstract 
 

The bone tissue is quite complex and it plays different functions in our body, especially it 

serve as the body’s supporting framework. This tissue has the ability to regenerate on its own, 

however, when bone lesions are severe, caused by fractures and diseases associated with bone 

tissue (osteoarthritis, rheumatoid arthritis, osteoporosis, osteome, Paget's disease, etc.) clinical 

treatments are needed. These pathologies affect millions of people worldwide every year. These 

illnesses are caused by aging, birth defects, disease, trauma and are associated with reduced 

ability of bone to regenerate spontaneously. The lesions of bone tissue diminish the patient's 

mobility and quality of life, and their treatment has a high cost associated. 

A high number of implants (auto, allo and xeno implants) and other treatments (filling 

defects with hydrogels, scaffolds, microparticles, drug delivery, as well as prosthesis implantation) 

have been proposed for the treatment of bone injuries, in order to reestablish their native 

properties and functions. The prostheses implantation is not at all easy process and it may trigger 

imunne response by the surrounding tissues. In these situations the patient has to undergo another 

surgery for replacement of the prosthesis. This process results in increased pain for patient and 

increase the costs associated with treatment. 

Thus, for Bone Tissue Engineering has been focused on the development of methodologies 

that allow the creation of a "perfect" bone substitute, to be used in clinical practice. The 

development of biomaterials contributed for the production of implants that in near future may be 

used for promoting. However, the natural bone tissue is very complex and none of the materials 

developed so far can completly reproduce the native structure of bone. 

This research work aimed to develop biomaterials that can be used in bone regeneration. 

In this study we selected different materials (hydroxyapatite, calcium phosphates, chitosan, 

pectin, alginate and alumina) based on the information available in the literature. In the first 

stage of this study, the chemical and mechanical properties of the materials were characterized. 

Subsequently, in vitro assays were performed to evaluate the biocompatibility of biomaterials and 

its potential for osteoconduction and osteoinduction was tested under in vivo conditions. The 

results showed that the alumina did not trigger any severe immnune response, bone cement 

developed was injectable and has the suitable properties for being used in bone regeneration; the 

combination of natural polysaccharides enables the creation of porous structures, with mechanical 

resistence. 

Thus, there was a constant concern in the selection of materials that would be used and 

the processing techniques. These techniques are an essential tool for tissue engineering, since it is 

desirable that the produced scaffolds have a similar structure to that of extracellular matrix of 

bone, confers mechanical support, high porosity to allow the circulation of fluids. Thus, in this 



 xii

study 3D printing was used for scaffolds production in order to mimic the bone native structure 

and allows its regeneration. 

After analyzing the results obtained with the different biomaterials used during this PhD 

worplan, it was concluded that they are good candidates for being used in regenerative medicine. 

However, to produced the “perfect” bone substitute, more work needs to be done in order to fully 

characterized and also improve/the properties of the scaffolds used. 

 

Keywords 
 

Bone tissue, scaffolds, ceramics, chitosan, alumin, bone tissue engineering, biocompatibility, 

osteoconduction 
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Preâmbulo 
 

Ao longo deste trabalho de investigação foram desenvolvidos e caracterizados diferentes 

biomateriais para posterior aplicação na Engenharia de Tecido Ósseo.  

Este trabalho encontra-se dividido em sete capítulos.  

O primeiro capítulo inclui o objetivo geral estabelecido para o desenvolvimento do 

presente estudo.  

Subsequentemente, o segundo capítulo corresponde a uma revisão concisa da literatura 

relacionada com o conhecimento do tecido ósseo e a importância de biomateriais para aplicação 

na Engenharia de Tecido Ósseo, tendo em vista a melhoria da qualidade de vida de pacientes que 

sofrem de lesões deste tecido, causados por doença ou trauma.  

O terceiro, quarto, quinto e sexto capítulos são dedicados à apresentação do trabalho 

experimental efetuado, resultados e discussão dos mesmos. Estes capítulos dizem respeito ao 

desenvolvimento e caracterização de diferentes biomateriais estudados. Cada um destes capítulos 

é iniciado por uma introdução teórica, onde são apresentados e discutidos alguns aspetos 

importantes diretamente relacionados com o trabalho experimental e posteriormente segue-se a 

descrição dos resultados e sua discussão.  

Finalmente o sétimo capítulo sintetiza os resultados e conclusões obtidas ao longo das 

diferentes etapas do trabalho realizado. Por outro lado são apresentadas sugestões para estudos 

futuros. 
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Objetivos Gerais 
 

O objetivo principal do plano de trabalhos de doutoramento consistiu no desenvolvimento 

de biomateriais para aplicação na medicina regenerativa, mais propriamente na 

reparação/regeneração do tecido ósseo. Deste modo, o estudo incidiu sobre o desenvolvimento e 

caracterização das propriedades biológicas dos diferentes biomateriais.  

De acordo com estes objetivos globais, o trabalho foi desenvolvido respeitando as 

seguintes etapas: 

1. Desenvolvimento de biomateriais. 

2. Caracterização dos biomateriais, ao nível das propriedades químicas e mecânicas.  

3. Avaliação das suas propriedades biológicas através de estudos in vitro e in vivo. 
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Introdução 
 

O crescente envelhecimento da população mundial e o aumento da prática de desportos 

radicais têm contribuído para o aumento do número de pacientes afetados por doenças 

relacionadas com o tecido ósseo. Diferentes patologias como sejam a Osteoartrose, Artrite 

Reumatoide, Osteomalacia, Osteoporose, Osteopetrose, Osteoma, Doença de Paget, provocam a 

degradação e desgaste do tecido ósseo e afetam indivíduos de todas as faixas etárias. Com o 

intuito de tratar estas e outras patologias, todos os anos, milhões de pacientes em todo o mundo 

são submetidos a enxertos ósseos, para reparar defeitos ósseos (Bohner, 2010). A perda óssea 

ocorrer devido a um processo inflamatório intenso, a uma má nutrição do indivíduo, da 

imobilidade, ou mesmo do efeito de tratamentos (especialmente glicocorticóides). Por outro lado, 

as lacunas ósseas podem ser causadas por traumatismos, afetando indivíduos de todas as idades. 

Habitualmente as reparações ósseas envolvem períodos de tempo longo e na grande maioria dos 

casos, quando apresentam dimensões consideráveis não conseguem ser reparadas pelo próprio 

tecido, necessitando de intervenção cirúrgica. Deste modo, é de salientar que o transplante ósseo 

é o segundo maior transplante presentemente efetuado no ser humano (Ben-David et al., 2011). 

Devido a este facto, nas últimas quatro décadas, tem aumentado o interesse no desenvolvimento e 

produção de novos biomateriais para serem usados no desenvolvimento de dispositivos médicos, 

com o intuito de reparar/regenerar este tecido, de forma a restaurar as suas funções nativas 

(Venkatesana et al., 2011). 

Na prática clínica, o procedimento mais utilizado é um transplante proveniente do próprio 

indivíduo (auto-enxerto), podendo eventualmente serem efetuados transplantes de outros 

indivíduos (alo-enxerto) ou de outras espécies (xeno-enxerto) (Mahendra e Maclean, 2007; Miranda 

et al., 2011; Pérez-Sánchez et al., 2010; Zaborowska et al., 2010; Beswick e Blom, 2011; Hannink 

e Arts, 2011). O osso autólogo é o material de enxerto ósseo mais conveniente para o tratamento 

de doenças que afectam este tecido (Dimitriou et al., 2011). Contudo, a consolidação do enxerto é 

um processo biológico complexo, que depende da formação de vasos sanguíneos na área da lesão 

(Pérez-Sánchez et al., 2010). No entanto, este tipo de enxertos (autólogos), podem apresentar 

complicações na recolha de tecido ósseo, tais como: limitações na área doadora, necessidade de 

uma cirurgia adicional, transmissão de doenças/agentes patogénicos, rejeições imunogénicas, 

hemorragia, hematoma, infeção, dor crónica, custos associados elevados. Tais situações revelam a 

necessidade premente de se desenvolverem alternativas viáveis (Eniwumide et al., 2007; Stevens 

et al., 2008; Swetha et al., 2010; Glotzbach et al., 2011; O'Brien, 2011; Venkatesana et al., 2011). 

Os alo-enxertos ou xeno-enxertos não são tão usados devido a uma maior incidência de rejeições 

imunogénicas, infeções, transmissão de doenças/agentes patogénicos e mesmo devido a questões 

éticas (Zhang et al., 2011).  

Nos últimos anos, a Engenharia de Tecido Ósseo (ETO), tem permitido o desenvolvimento 

de novos biomateriais para serem usados na regeneração óssea, tendo em conta, a compreensão 

dos processos biológicos (nomeadamente do metabolismo ósseo), a projeção e funcionalização de 

matrizes de suporte (“scaffolds”). O desenvolvimento de estruturas tridimensionais (3D) permitem 

auxiliar/substituir o tecido ósseo lesado e recriar um microambiente celular que permita regular as 
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funções celulares essenciais (tais como, adesão, proliferação e diferenciação. A regulação destes 

mecanismos é fundamental para o processo de regeneração óssea. 

Deste modo, a seleção de diferentes tipos de materiais (sintéticos, naturais ou ambos), a 

produção (estrutura, design e organização) e o estudo da adesão celular à superfície dos materiais 

são fundamentais para a ETO. O desenvolvimento de novos substitutos é crucial para melhorar a 

sua eficácia em meio clínico, assim como permitir a substituição dos implantes autológos, ou dos 

alo ou xeno enxertos atualmente usados (Griffith e Naughton, 2002; Ma, 2004; Healy e Guldberg, 

2007; Hutmacher et al., 2007; Belluci et al., 2010; Miranda et al., 2011; Ben-David et al., 2011; 

Glotzbach et al., 2011; Monaco et al., 2011). Do mesmo modo, esta estratégia permitirá solucionar 

a maioria dos problemas adjacentes à implantação de próteses, quer ao nível da rejeição ou 

incompatibilidade com tecidos circundantes, quer ao nível da redução de custos e melhoria da 

qualidade de vida do paciente, que muitas vezes é sujeito a várias cirurgias para extração ou 

substituição destes dispositivos. 

 

1. Tecido Ósseo e Osteogénese 

1.1 Constituição do Tecido Ósseo 

O tecido ósseo pode ser classificado de acordo com as suas características macroscópicas em 

compacto (cortical) e esponjoso (trabecular) (Arellano, 2006; Kierszenbaum, 2008; Muhonen, 

2008). É de salientar que o osso compacto, se encontra nas diáfises dos ossos longos e na zona 

externa da maioria dos ossos (Cabrita, 1993; Carrascal, 2001; Kierszenbaum, 2008; Muhonen, 2008; 

Vallet-Regí e Ruiz-Hernandéz, 2011). Por sua vez, o osso esponjoso encontra-se localizado na zona 

interna da maioria dos ossos, ao nível das metáfises e epífises dos ossos longos e na região central 

da maioria dos ossos planos e irregulares, formando uma rede de trabéculas ósseas (Cabrita, 1993; 

Carrascal, 2001; Kierszenbaum, 2008; Muhonen, 2008; Vallet-Regí e Ruiz-Hernández, 2011). Os 

ossos longos encontram-se subdivididos em três zonas (Figura 1): (i) epífises, que são as 

extremidades dos ossos longos, constituídas por tecido ósseo esponjoso rodeado por uma fina 

camada de tecido ósseo compacto, normalmente revestido por cartilagem articular; (ii) metáfises, 

que se encontram entre estas e a zona intermédia, sendo constituídas por abundante tecido ósseo 

esponjoso rodeado por tecido ósseo compacto (durante a fase de crescimento encontram-se 

separadas das epífises pela placa epifisária de crescimento); (iii) diáfise, uma estrutura cilíndrica, 

onde o córtex é constituído por tecido ósseo compacto e a cavidade medular central por medula 

óssea e algum tecido ósseo esponjoso (Dias, 2004; Arellano, 2006). 

O osso compacto é formado por uma estrutura densa com elevada resistência mecânica, 

conferindo-lhe funções mecânicas e de proteção, enquanto que, o osso esponjoso é menos denso e 

apresenta menor resistência mecânica (em comparação com o osso compacto). Este tecido possui 

uma estrutura porosa e desempenha funções metabólicas (nomeadamente na homeostase dos iões 

de Ca2+ e PO4
3-) e de suporte (Figura 1, Tabela 1).  
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Figura 1. Representação da arquitetura geral de um osso longo (adaptado de Jonhson et al., 1991 e Ross et 
al., 2011).  
   
 
Tabela 1. Propriedades mecânicas do osso compacto (cortical) e esponjoso (trabecular) (Hench e Wilson, 
1993; Laurencin e Nair, 2008). 
 

Propriedades Osso Compacto  Osso Esponjoso 

Resistência à compressão [MPa] 170-193  7-10 
Resistência à tração e flexão [MPa] 50-150  10-20 
Limite de fratura 1-3  5-7 
Modulo de Young’s [GPa] 14-20  0,05-0,5 
  

A superfície externa do osso é revestida por uma camada fibrocelular denominada periósteo, 

apresentando a sua superfície interna uma estrutura semelhante, denominada endósteo. O 

periósteo é formado por uma membrana de tecido conjuntivo vascularizada que apresenta uma 

camada externa fibrosa (que desempenha uma função de suporte e aporte sanguíneo e nervoso à 

superfície do tecido ósseo compacto) e uma camada interna osteogénica, formada por células 

osteoprogenitoras (que desempenham um papel fundamental no crescimento e regeneração 

óssea). O endósteo é considerado como uma camada periférica condensada do estroma da medula 

óssea. Tal como o periósteo também possui células osteoprogenitoras e o seu próprio sistema 

vascular, apresenta um potencial osteogénico e hematopoiético. O endósteo encontra-se envolvido 

na regeneração, sendo uma fonte de células osteoprogenitoras capazes de se diferenciarem em 

osteoblastos e tem ainda a função de restabelecer o suprimento sanguíneo à área em regeneração 

(Dias, 2004). 

A principal função do endósteo e do periósteo é a nutrição do tecido ósseo, contribuíndo 

também as células presentes no seu interior no processo regenerativo e de remodelação óssea 

(Afonso, 1998; Junqueira e Carneiro, 1999; Kierszenbaum, 2008).  

 

O tecido ósseo é um tecido conjuntivo altamente vascularizado que é constituído por células 

e por uma matriz orgânica firme, constituída por depósitos de sais de Ca2+ e PO3-, com a 

característica exclusiva de mineralizar (Kierszenbaum, 2008). O osso é composto aproximadamente 

por 70% de minerais, 22% de proteínas e 8% de água (Muhonen, 2008). Este tecido apresenta um 
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grande volume de matriz extracelular óssea (MEO) para o número de células que o constitui 

(Cabrita, 1993). A MEO constitui cerca de 90% do peso total do osso compacto e é formada por 

matéria orgânica (35%) e matéria inorgânica (65%) (Martin et al., 1988; Eurel e Van Sickle, 1998; 

Kierszenbaum, 2008; Muhonen, 2008). A matriz apresenta como constituintes orgânicos principais: 

90% de colagénio (tipo I (95%) e tipo V (5%)), proteoglicanos (ricos em sulfato de condroitina, 

sulfato de queratina e ácido hialurónico), proteínas não colagénicas da matriz (osteocalcina, 

osteopontina, osteonectina, glicoproteínas, proteoglicanos, fator de crescimento transformante β 

(FCT-β), fator de crescimento tipo insulina (FCI), fator de crescimento fibroblástico (FCF), fator de 

crescimento derivado das plaquetas (FCDP) e as várias proteínas morfogenéticas ósseas (PMOs) e 

como constituintes inorgânicos: os compostos de Ca2+ e de PO4
3- que se depositam sob a forma de 

cristais de hidroxiapatite (HA), e de compostos amorfos de fosfato de cálcio (hidrogenofosfato de 

cálcio) (Parfitt, 1993; Puzas, 1993; Fernandes, 1998; Dias, 2004; Kierszenbaum, 2008; Muhonen, 

2008; Mateus, 2010).  

A população celular ativa presente neste tecido tem como função regular o metabolismo 

ósseo, assim como, promover a remodelação contínua do tecido. Existem quatro tipos de células 

fundamentais neste tecido: osteoblastos, osteócitos, células de revestimento e osteoclastos. 

Os osteoblastos, osteócitos e células de revestimento encontram-se localizados a nível da 

camada interna do periósteo e da medula óssea (Figura 1). Estas células são responsáveis pela 

formação do tecido ósseo, durante o desenvolvimento embrionário, crescimento, remodelação, 

reparação da lesão (Cabral, 2004). Os osteoblastos estão envolvidos na síntese da matriz orgânica 

descalcificada, principalmente constituída por colagénio do tipo I, chamado osteóide. Neste 

processo, produz-se grande quantidade de fosfatase alcalina (FA), enzima necessária para que 

ocorra o processo da mineralização óssea (Kierszenbaum, 2008).  

Os osteócitos derivam dos osteoblastos e estão rodeados pela matriz óssea, ocupando 

pequenos espaços no interior do osso, designados por lacunas. Estas células ligam-se às células 

adjacentes por prolongamentos citoplasmáticos através da matriz mineralizada (Kierszenbaum, 

2008). Os osteócitos são responsáveis pela síntese e manutenção da matriz do osso; efetuam trocas 

metabólicas e regulam a homeostase de cálcio no sangue (Ross, 2011). 

Por sua vez, as células de revestimento ósseo, que permanecem ao longo da vida pós-natal, 

têm um papel importante na diferenciação de células mesenquimais, na regulação da homeostasia 

mineral e segundo alguns autores, podem produzir colagenase (enzima com capacidade de digerir 

a matriz extracelular (ME)) e preparar a reabsorção osteoclástica (Martin et al., 1993; Halsey et 

al., 1997).  

Os osteoclastos são células que produzem enzimas (tais como a fosfatase ácida) que são 

responsáveis pela reabsorção do tecido ósseo, contudo, também participam na manutenção a 

longo prazo da homeostasia do cálcio sanguíneo (Fernandes, 1998; Junqueira e Carneiro, 1999).  

Deste modo, o tecido ósseo é mantido através da atividade conjunta das células que formam 

o osso e as que o reabsorvem. Pode dizer-se que o tecido ósseo está continuamente num processo 

de remodelação, adaptando-se e criando uma estrutura otimizada de forma a suportar as cargas 

habituais a que se encontra sujeito ou a reparar lesões que possam surgir. Assim, qualquer 

desregulação da atividade do tecido, como por exemplo uma reabsorção excessiva, pode levar ao 

aparecimento de patologias (osteoporose, osteoartrites, periodontites, osteossarcomas, etc.). 
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O tecido ósseo está ainda envolvido na produção de células hematopoiéticas e de células do 

sistema imunitário. 

1.2 Funções do Tecido Ósseo 

O tecido ósseo apresenta várias funções de extrema importância no corpo humano, tais 

como:  

- Sustentação e proteção – constitui o esqueleto que serve de apoio às partes moles e órgãos 

internos vitais e é onde se inserem os músculos, ligamentos e tendões necessários à locomoção 

(Cabrita, 1993). Por outro lado, este tecido está também envolvido na proteção do sistema 

nervoso central e medula óssea. Esta função torna-se possível devido à existência de uma ME 

mineralizada, que lhe confere dureza e resistência necessárias, bem como, elasticidade, uma vez 

que permite suportar até certo ponto forças de compressão e tração sem sofrer lesão (Batista, 

2009).  

- Constitui uma reserva de Ca2+ e PO4
3- sendo que a concentração destes iões é fundamental 

nas reações fisiológicas que ocorrem no organismo vivo (Cabrita, 1993). A homeostase do cálcio é 

controlada através do intercâmbio constante entre o cálcio do plasma sanguíneo e os ossos 

(Noronha, 2005). O ião cálcio desempenha um papel fundamental na contração muscular, na 

transmissão dos impulsos nervosos e em toda a cascata de coagulação sanguínea (Batista, 2009). 

No caso do tecido ósseo onde estes iões são acumulados em grandes quantidades, é fundamental 

referir a importância da hormona da paratiróide (HPT) como mediadora da remodelação óssea, 

uma vez que permite manter os níveis de cálcio, estimulando tanto a reabsorção, como a 

formação óssea (Noronha, 2005). A HPT aumenta ainda a reabsorção tubular de cálcio ao nível dos 

rins, ao mesmo tempo que diminui a reabsorção de fosfato. Esta função é fundamental para evitar 

a perda contínua de cálcio na urina. Tal situação, levaria eventualmente à diminuição deste 

mineral no tecido ósseo. Contudo, uma produção excessiva desta hormona provoca intensa 

reabsorção óssea, aumento da concentração de cálcio no sangue e deposição anormal deste 

mineral em vários órgãos, principalmente rins e parede das artérias. Deste modo, em situações 

patológicas os sais de cálcio podem precipitar em outros tecidos, para além do osso. 

É deste modo importante, salientar o efeito permutável do cálcio, de modo a evitar que a 

concentração destes iões nos líquidos extracelulares seja elevada ou diminua abruptamente, em 

condições transitórias de excesso ou de menor disponibilidade de cálcio. A mobilização de Ca2+ 

pelo tecido ósseo funciona, assim, como um tampão homeostático, uma vez que o aporte do cálcio 

pode variar com a dieta ou por influência exercida pelo estado hormonal do organismo (Dias, 

2004). A carência alimentar deste mineral e a alteração hormonal que mulheres sofrem na 

menopausa causam a descalcificação óssea. Esta descalcificação óssea aumenta a fragilidade óssea 

e a propensão a fraturas. Assim, variações acentuadas (aumento ou carência) de Ca2+ e PO4
3- 

podem causar efeitos extremos e imediatos, diminuindo acentuadamente a mineralização e/ou a 

deposição de cálcio em excesso noutros tecidos.  

- Este tecido está também envolvido na hematopoiese, que permite a formação, 

desenvolvimento e maturação das células do sangue na medula óssea. Nos adultos, a hematopoiese 

ocorre no tecido ósseo esponjoso, por exemplo na crista ilíaca, no fémur proximal e nas vertebras. 

Estes ossos apresentam também uma renovação óssea rápida e devido à sua extensa área de 



 12

superfície desempenham um importante papel no controlo a longo prazo do teor de cálcio (Mateus, 

2010). 

- Locomoção – O esqueleto é constituído por tecido ósseo e em conjunto com o tecido 

muscular envolvente permite o controlo e a orientação dos movimentos (Mateus, 2010). 

 

- O tecido ósseo atua também no tamponamento do sangue aquando de alterações abruptas 

de pH, mediante absorção ou libertação de iões. Além disso, o tecido ósseo pode armazenar 

metais pesados que são retirados do sangue, para posteriormente serem excretados, reduzindo 

assim o seu efeito sobre outros tecidos (Mateus, 2010).  

1.3 Osteogénese 

A formação do tecido ósseo (osteogénese ou ossificação) ocorre durante a fase fetal, através 

de dois processos de formação: ossificação intramembranosa, na qual o tecido ósseo é depositado 

diretamente sobre o tecido conjuntivo primitivo ou mesênquima e a ossificação endocondral, na 

qual o tecido ósseo substitui uma cartilagem hialina pré-existente, sendo esta, o molde ou 

primórdio do futuro osso (Kierszenbaum, 2008; Batista, 2009; Fontes, 2010; Mateus, 2010; 

Lienemann et al., 2012). Tanto na ossificação intramembranosa como na endocondral, o primeiro 

tecido ósseo formado é do tipo primário ou imaturo. Este tecido é posteriormente substituído pelo 

tecido secundário (também designado de maduro ou lamelar). Estes tecidos têm a mesma 

composição (as mesmas células e os mesmos constituintes da matriz), apenas diferem na 

distribuição das fibras de colagénio, que no tecido primário se encontram dispostas 

irregularmente, sem orientação definida, ao contrário da sua disposição no tecido secundário. 

Deste modo, durante o crescimento ósseo podem ser observadas áreas de tecido primário, áreas 

de reabsorção óssea e áreas de tecido secundário. Assim, uma combinação de formação e remoção 

de tecido ocorre durante o crescimento do osso.  

A ossificação intramembranosa ocorre nos ossos chatos do crânio e alguns dos ossos 

irregulares (Kierszenbaum, 2008; Mateus, 2010, Ross, 2011). Como o próprio nome indica, este 

processo de ossificação tem início no interior das membranas do tecido conjuntivo, onde as células 

mesenquimais se diferenciam em osteoblastos. Estes sintetizam o osteóide (matriz não 

mineralizada) que vai mineralizar e formar os osteócitos. Deste modo, são formados vários grupos 

no centro de ossificação, havendo confluência de trabéculas ósseas e o osso fica com um aspeto 

esponjoso. Entre as trabéculas formam-se cavidades onde existem vasos sanguíneos e células 

mesenquimais indiferenciadas, que irão dar origem à medula óssea. Os centros de ossificação 

crescem radialmente acabando por substituir a membrana conjuntiva pré-existente. A membrana 

conjuntiva que não sofre ossificação, passa a constituir o endósteo e o periósteo (Junqueira e 

Carneiro, 1999; Katja e Marieb, 2007; Mateus, 2010). 

Na ossificação endocondral, ocorre aquando da formação dos ossos curtos e longos, através 

da substituição da cartilagem hialina por tecido ósseo. No caso dos ossos curtos, primeiro a 

cartilagem hialina sofre modificações, sendo as cavidades previamente ocupadas pelos condrócitos 

invadidas por vasos sanguíneos e células osteoprogenitoras vindas do tecido conjuntivo adjacente. 

Estas células diferenciam-se em osteoblastos que vão depositar matriz óssea. Os novos ossos são 

formados tendo por base os modelos de cartilagem hialina. No caso dos ossos longos, o molde 
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cartilagíneo possui uma parte média estreita e duas extremidades dilatadas (correspondendo 

respetivamente à diáfise e às epífises do futuro osso). Posteriormente, forma-se o pericôndrio 

(membrana de tecido conjuntivo fibroso) que envolve as cartilagens hialinas. Quando a cartilagem 

amadurece, ela sofre de hipertrofia. Depois de mineralizar é invadida por vasos sanguíneos e 

células osteoprogenitoras que se diferenciam em osteoblastos e formam a matriz osteóide. Surgem 

mudanças no periósteo, uma vez que os osteoblastos formam um colar de osso compacto em torno 

da diáfise e da cartilagem, começando a haver desintegração no centro da diáfise. Depois, os 

osteoblastos penetram na cartilagem desintegrada para substituir o osso esponjoso, formando 

desta forma o centro de ossificação primária que é contínua a partir desse centro. 

Consecutivamente, o osso esponjoso é formado na diáfise. A matriz óssea inicial, na maior parte 

do tecido ósseo, é removida por osteoclastos e é substituída por osso lamelar, tornando-se uma 

matriz muito organizada, formando predominantemente o osso saudável presente no indivíduo 

adulto (Mateus, 2010). Logo após o nascimento a cartilagem nas epífises continua a crescer, 

aumentando em comprimento e o centro secundário de ossificação das epífises. Quando a 

ossificação secundária é concluída, a cartilagem hialina é totalmente substituída por osso, exceto 

em duas áreas: na superfície da epífise e entre a epífise e a diáfise, nestes locais o osso pode 

continuar a crescer até aos cerca de 20 anos, sofrendo à posterior apenas processos de 

remodelação (Kierszenbaum, 2008; Mateus, 2010).  

1.4 Regeneração Óssea 

A regeneração óssea, desde a fase da lesão à remodelação final, envolve uma série de 

processos: migração, diferenciação, proliferação celular e síntese da MEO (Fischer et al., 2011). 

Tanto a regeneração óssea, como a remodelação óssea, são processos altamente dinâmicos, 

regidos por complexos mecanismos celulares e moleculares. 

O processo de remodelação óssea vai ocorrendo ao longo da vida de forma gradual e 

mantendo a homeostase. Contudo, com a idade a perda da densidade óssea vai-se agravando 

devido ao número de osteoclastos aumentar, fruto de uma alteração hormonal. Assim, o tecido 

lesado tem dificuldades em se restituir começando a surgir doenças ósseas, tais como a 

osteoporose. Do mesmo modo, quando ocorre uma lesão do tecido, resultante de trauma ou 

doença (Osteoartrose, Artrite Reumatoide, Osteomalacia, Osteopetrose, Osteoma, Doença de 

Paget, etc.), o processo de reparação torna-se mais complexo e é necessário o recurso à prática 

cirúrgica ou efetuar tratamentos específicos. 

Deste modo, para a execução dos processos de regeneração/reparação/remodelação do 

tecido lesado é fundamental a presença de moléculas bioativas, de forma a possibilitarem a 

articulação entre os processos de reabsorção e a formação do novo tecido ósseo. A terapia 

proteica tem vindo a mostrar-se promissora na prática clínica (Khojasteh et al., 2012a). Assim, 

tem vindo a ser aprofundado o conhecimento dos fatores de crescimento (FCs), uma vez que, estes 

péptidos ou glicoproteínas intervêem nos processos de mitose, quimiotaxia, diferenciação, 

crescimento, proliferação, síntese de proteínas em culturas osteoblásticas e produção de MEO 

pelas células (Solheim, 1998; Suárez-González et al., 2012). Os FCs desempenham um papel 

fundamental na formação do tecido ósseo e podem ser usados para promover ativamente a 

formação/reparação óssea (Solheim, 1998; Suárez-González et al., 2012). Estas biomoléculas 
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podem atuar como fatores endócrinos, parácrinos ou autócrinos de forma a ativar recetores 

específicos da superfície celular e estimular a atividade celular (Herndon et al., 1992).  

As proteínas morfogenéticas ósseas (PMOs), fator de crescimento transformante beta (FCT-

β), fator de crescimento semelhante à insulina I e II (FCI-I e FCI-II), fator de crescimento derivado 

de plaquetas (FCDP), fator de crescimento fibroblástico básico e ácido (bFCF e aFCF) e fator de 

crescimento endotelial vascular (FCEV) constituem exemplos de factores de crescimento que 

podem ser usados na regeneração óssea (Puppi et al., 2010; Wu et al., 2011; Suárez-González et 

al., 2012, Tsuzuki et al., 2012; Vo et al., 2012). 

As PMOs são importantes no desenvolvimento embrionário e na formação óssea precoce, 

no processo de cicatrização de fraturas, estimulam a maturação dos osteoblastos, induzem a 

proliferação e diferenciação de células precursoras em osteoblastos promovendo a 

formação/regeneração óssea. Devido a estas propriedades, as PMOs têm sido amplamente 

utilizados na prática clínica para o tratamento de fraturas e defeitos ósseos. Estudos anteriores, 

permitiram verificar que as PMOs podem induzir alterações no metabolismo celular, atuando ao 

nível dos recetores celulares de superfície, ao nível da ME, ativando redes de sinalização 

intracelulares (Pratap et al., 2011; Smith et al., 2011; Wu et al., 2011). Os resultados do estudo 

de Wu e a sua equipa (2011) demonstraram que este FCs pode aumentar não só a densidade 

mineral óssea, mas também outras propriedades mecânicas, uma vez que a arquitetura trabecular 

foi melhorada ao nível do volume e estrutura óssea, sendo uma potencial solução para os 

tratamentos locais de osteoporose (Wu et al., 2011). 

As PMOs-2, -4, -6, -7 e -9 são conhecidas por induzir uma morfogénese óssea mais 

completa e são consideradas muito osteogénicas (Yilgor et al., 2012). As PMO-2 e PMO-7 

apresentam uma grande capacidade para estimular a formação óssea, facilitam/estimulam a 

regeneração do tecido ósseo, uma vez que ativam um conjunto de eventos celulares, incluindo a 

quimiotaxia, reabsorção óssea, diferenciação celular, manutenção do fenótipo e apoptose (Calori 

et al., 2009; Kim et al., 2011; Yilgor et al., 2011, 2012; Lienemann et al., 2012; Tsuzuki et al., 

2012; Vo et al., 2012). No processo de cicatrização das fraturas, as PMOs estão sempre presentes 

desde a fase inicial, difundindo-se na MEO reabsorvida e induzindo a diferenciação de células 

osteoprogenitoras em osteoblastos, sendo desta forma consideradas moléculas osteoindutoras 

(Fisher et al., 2006; Khojasteh et al., 2012a).  

Para além das PMOs, os FCT também são utilizados nos modelos de regeneração óssea. 

Estes FCs apresentam várias isoformas, que são produzidas por diferentes linhas celulares. A 

principal isoforma presente no tecido ósseo é o FCT-β1, que é sintetizado por osteoblastos 

(Solheim, 1998). É de salientar que no tecido ósseo, o FCT-β estimula a síntese de MEO, promove a 

proliferação de células precursoras mesenquimais e de osteoblastos em fraturas, estimula a 

diferenciação de células precursoras mesenquimais, aumenta a expressão dos marcadores de 

diferenciação osteoblástica (tais como a FA, colagénio tipo I e osteonectina), intervêm no processo 

de ossificação endocondral e na angiogénese, estimula a síntese de colagénio e tem uma potente 

ação de quimiotaxia. Contudo, ao contrário das PMOs, o FGF-β só induz a formação de tecido ósseo 

quando injetado na proximidade do tecido ósseo (Dias, 2004; Kim et al., 2005; Fisher et al., 2006; 

Verron et al., 2010; Vo et al., 2012). Deste modo, o FCT tem sindo utilizado em sistemas de 
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entrega, apresentando efeitos positivos ao nível da cicatrização de defeitos ósseos em humanos ou 

em animais (Khojasteh et al., 2012a). 

Para além dos FCs apresentados é de salientar que a formação óssea está dependente da 

angiogénese e da vascularização. Deste modo, tem vindo a ser estudada a importância dos FCs 

angiogénicos (FCEV, FCF, FCI e FCDP) para a regeneração óssea. O FCEV contribui 

fundamentalmente para a angiogénese durante o processo de regeneração óssea, pois promove a 

vascularização do tecido no local onde o biomaterial é implantado, aumenta a formação do tecido 

ósseo e melhora a sua cicatrização (Wernike et al., 2010; Vo et al., 2012).  

Os FCFs podem induzir ou inibir a cicatrização do tecido ósseo dependendo da dose 

utilizada. Existem nove estruturas diferentes dos FCFs, sendo os mais abundantes no homem o FCF 

ácido (aFCF) e o FCF básico (bFCF). O bFCF é produzido por osteoblastos e armazenado em tecidos 

esqueléticos, promovendo a cicatrização óssea, enquanto que o aFCF está associado à proliferação 

de condrócitos, mostrando-se também eficaz na restauração da microarquitetura do osso (Fisher et 

al., 2006). Os FCFs regulam o crescimento, diferenciação e a cicatrização óssea, a produção de 

protease e a manutenção celular (Solheim, 1998; Fisher et al., 2006). Estudos recentes mostraram 

que quando os FCs forem adicionados localmente aos defeitos ósseos, estes contribuíram para 

aumentar a formação e a densidade óssea (Fisher et al., 2006; Khojasteh et al., 2012a). 

O FCDP, que é um dímero de dois péptidos (A e B) pode intervir na diferenciação dos 

osteoblastos, aumentando o número de células progenitoras mesenquimais que podem progredir 

para linhagem osteoblástica e expressar o fenótipo osteoblástico, devido ao seu papel ativo no 

processo mitótico; pode interferir na angiogénese e ainda aumentar a síntese de colagénio e 

estimular a proliferação de celular (Fisher et al., 2006). Os FCDP-A e B atuam sob genes 

reguladores do crescimento celular, intervindo deste modo, na cicatrização de feridas e reparação 

de fraturas. É de salientar que num ser humano saudável as células ósseas expressam apenas o 

gene FCDP-A, enquanto que, as células de um osteossarcoma expressam os dois genes FCDP-A e 

FCDP-B (Solheim, 1998).  

Os FCIs (FCI-I e FCI-II) são exemplos de outros FCs angiogénicos que intervêm de forma 

positiva na consolidação de fraturas (Solheim, 1998; Fisher et al., 2006). Estas proteínas são 

produzidas por diferentes tipos de células, incluindo osteoblastos e intervêm na regulação celular, 

na proliferação e migração de células mesenquimais, na mineralização óssea, no desenvolvimento 

da cartilagem e homeostase. O FCI-II encontra-se na matriz óssea, aumenta a síntese de colagénio 

e previne a sua degradação. Por outro lado, estimula a proliferação dos osteoblastos (Solheim, 

1998). O FCI-I estimula o DNA ósseo, aumenta a síntese de colágénio do osso, de proteínas não 

colagénicas e ativa a expressão da osteocalcina.  

Assim, devido às características apresentadas os FCs são moléculas fundamentais no 

processo de remodelação e regeneração óssea (Puppi et al., 2010; Wu et al., 2011; Khojasteh et 

al., 2012a; Suárez-González et al., 2012, Tsuzuki et al., 2012; Vo et al., 2012). A consolidação de 

um defeito ósseo envolve a combinação dos processos fisiológicos em termos de proliferação, 

envolvimento de condroblastos e osteoblastos do periósteo (fonte principal), endósteo, vasos 

sanguíneos, fibroblastos e FCs.  

 

 



 16

Após ocorrer uma fratura óssea, ocorrem três fases na cicatrização deste tecido. 

a) Cura reativa 

A fase de inflamação começa com uma hemorragia a partir das extremidades do osso 

danificado e associado ao tecido mole, forma-se um coágulo - hematoma da fratura (Mateus, 2010; 

Lienemann et al., 2012). Numa situação de inflamação aguda, os macrófagos são atraídos para a 

fratura e são libertadas citocinas e FCs. As partes moles da região mostram as alterações habituais 

de inflamação aguda, tais como: vasodilatação e extravasamento de plasma e leucócitos. Esta 

atividade é vista pela primeira vez no periósteo e nos tecidos circundantes, contudo, prolonga-se 

através de todo o tecido lesado. À posteriori, esta atividade fica confinada à área imediatamente 

adjacente à fratura (Mateus, 2010). 

b) Cura reparativa 

Dias após a fratura, as células do periósteo replicam-se e transformam-se em 

condroblastos formando a cartilagem hialina. As células do periósteo distais junto à fratura, 

originam osteoblastos e formam o tecido ósseo. Seguidamente o tecido torna-se em grande parte 

condroide através da ossificação endocondral. O novo tecido cresce em tamanho até que se une 

aos homólogos de outras partes da fratura, formando o calo da fratura. No desenrolar do processo 

é necessário o fornecimento de sangue a partir do tecido circundante, como fonte de oxigénio 

para o local da fratura. Este é um dos fatores principais que influenciam a união bem sucedida do 

osso. No final a fratura é considerada consolidada, após análise radiológica (Mateus, 2010). 

c) Remodelação 

A remodelação óssea (fase final) é iniciada com a ação dos osteoblastos que vão converter 

este tecido em osso lamelar, sendo o tecido ósseo não desejado removido por ação dos 

osteoclastos. Deste modo, é restaurada a estrutura nativa ao nível das propriedades biológicas e 

mecânicas (Mateus, 2010).  

 

É de salientar que no caso de doenças ósseas, a grande maioria das vezes não ocorre o 

processo inflamatório, estando a regeneração óssea restringida ao processo reparativo e à 

remodelação. 

 

2. Engenharia de Tecidos aplicada à regeneração 

do Tecido Ósseo 
A engenharia de tecidos é uma ciência interdisciplinar que combina conhecimentos de 

diferentes áreas: ciências biológicas, medicina, química, física, em interligação com a engenharia 

(de materiais, biológica, biomédica, genética, química, física, eletrotécnica) (Lo et al., 2012; 

Petrovic et al., 2012). Esta área do conhecimento é um campo emergente, multidisciplinar, 

propenso a revolucionar a forma de melhorar a qualidade de vida de milhões de pessoas em todo o 

mundo; restaurando, mantendo ou melhorando a função de órgãos e tecidos. A engenharia de 

tecidos preocupa-se em estudar uma grande variedade de estratégias que envolvam células, 

biomateriais, moléculas bioativas, manipulação genética com o intuito de regenerar ou produzir 

tecidos (in vitro ou in vivo) (Spector, 2006; Petrovic et al., 2012). Deste modo, os investigadores 
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têm vindo a desenvolver tecnologias para acelerar a regeneração de tecidos, abrindo caminho para 

a prática cirúrgica, nomeadamente ao nível da ortopedia, estomatologia e cirurgia maxilo-facial 

(Petrovic et al., 2012). Assim a engenharia de tecidos aplicada à regeneração óssea designa-se por 

Engenharia do Tecido Ósseo (ETO) (Figura 2). 
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Figura 2. Representação esquemática dos elementos intervenientes na Engenharia de Tecido Ósseo. 

 

Embora a reparação óssea seja geralmente um processo eficiente, em determinadas 

circunstâncias, quando o defeito ósseo é extenso a capacidade que o tecido apresenta para 

suprimir a lesão é diminuta. Deste modo, muitas vezes é necessário o recurso à utilização de 

materiais temporários e/ou definitivos para preenchimento do defeito ósseo. Historicamente, este 

tipo de defeitos ósseos (pós-traumáticos grandes) resultava na amputação do membro lesado. Nas 

últimas décadas, auto-enxertos de osso esponjoso, enxertos vascularizados, enxertos combinados 

com implantes metálicos têm constituído uma alternativa à amputação, mas ainda assim, muitas 

vezes envolvem tratamentos muito prolongados, várias cirurgias e uma diminuição da qualidade de 

vida do paciente. Atualmente, o tratamento padrão de defeitos ósseos de tamanho crítico 

(defeitos que não são regenerados por si só) é o enxerto ósseo autógeno (Mehta et al., 2012). 

Neste tratamento, o osso é removido de outro local do hospedeiro (tipicamente a partir da crista 

ilíaca ou pélvis) e posteriormente é usado para encher o defeito ósseo (Mehta et al., 2012). No 

entanto, a taxa de complicações associadas a este tipo de enxertos ósseos ainda é muito elevada e 

pode incluir morbilidade na área doadora, dor, paralesia, hospitalização prolongada e reabilitação, 

aumento do risco de infecção profunda, inflamação e disponibilidade limitada. Outra opção é o uso 

de aloenxertos ósseos (tipicamente derivados de cadáveres humanos). O sucesso tanto destes 

enxertos ósseos (auto e alo) é atribuído à semelhança física e biológica entre o tecido doador e o 

tecido de acolhimento (Mehta et al., 2012). No entanto, os aloenxertos ortopédicos apresentam 

um maior risco de infeção para o dador e receptor, pois podem induzir a transmissão de doença e 

a resposta imune do hospedeiro. Um outro recurso para a reparação óssea consiste na utilização de 

xenoenxertos, contudo, após décadas de investigação, pesquisa e realização de ensaios clínicos, 
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este tipo de enxertos são atualmente considerados inadequadas para transplante devido ao risco 

de transmissão de doenças, de vírus, desencadear a infeção, toxicidade associada com a 

esterilização, imunogenicidade e, finalmente, rejeição do hospedeiro (Mehta et al., 2012). Assim, 

a ETO tem surgido como uma alternativa promissora na superação de problemas de perda óssea, 

rejeição e escassez de dadores para obtenção de transplantes (alo-transplantes e xeno-

transplantes). Deste modo, hoje em dia, é notória a crescente evolução no desenvolvimento de 

substitutos ósseos, uma vez que ainda não foi atingida a eficácia clínica para o tratamento dos 

problemas que afetam o tecido ósseo. Para a ETO os biomateriais são um componente 

fundamental, uma vez que, são importantes nas interações celulares, na formação e/ou 

reconstrução de um defeito, fornecendo um suporte para o tecido recém-formado. Os biomateriais 

para poderem ser usados em ETO necessitam possuir várias propriedades, que serão abordadas 

ainda neste capítulo. 

Os biomateriais que têm vindo a ser utilizados na prática clínica são diversos. Estes podem 

ser classificados tendo em conta a sua origem, como sintéticos, naturais ou híbridos. São exemplos 

de materiais naturais o quitosano, alginato, colagénio (Kim et al., 2008; Cheng et al., 2011; 

Fonseca et al., 2011). Como materiais sintéticos temos por exemplo as ligas metálicas e as 

cerâmicas (Bansiddhi et al., 2008; Tripathi e Basu, 2012). Contudo, a aposta crescente tem vindo a 

ser a combinação de vários materiais (polímeros e cerâmicos; materiais sintéticos e naturais), uma 

vez que se tem mostrado uma estratégia vantajosa devido à combinação de propriedades químicas 

e físicas que permitam o desenvolvimento de estruturas com uma composição e propriedades 

semelhantes, desenvolvendo um biomaterial com características “perfeitas” para restaurar as 

funções nativas do tecido lesado (Hutmacher et al., 2007; Swetha et al., 2010; Chen et al., 2011; 

Reves et al., 2012; Chang et al., 2013). 

Os biomateriais podem ainda ser classificados tendo em conta a sua degradabilidade, em 

biomateriais permanentes, como é o caso das próteses fixas de titânio ou cerâmicas, ou os 

biomateriais biodegradáveis, tais como: scaffolds de hidroxiapatite, hidrogéis injetáveis de 

quitosano e hidroxiapatite, esponjas de quitosano e pectina, fibras de quitosano, microesferas de 

colagénio, membranas de colagénio e sílica (Cui et al., 2010; Coimbra et al., 2011; Cheng et al., 

2011; Lee et al., 2012; Tripathi e Basu, 2012; Chang et al., 2013). É de salientar, que as próteses 

de titânico ou cerâmicas são ainda hoje muito utilizadas, contudo, problemas associados com a sua 

rejeição requerem nova cirurgia para extração ou substituição das próteses. Esta situação aumenta 

o custo associado e afeta o bem-estar do paciente. Para tentar ultrapassar estes problemas, novos 

biomateriais têm vindo a ser desenvolvidos. Materiais estes que após implantados num local de 

defeito ósseo sejam capazes de promover a regeneração óssea, restabelecendo as funções e a 

estrutura do osso nativo.  

Assim, devido à panóplia de materiais existente, a sua escolha tem de obedecer a vários 

fatores tais como, a função que se pretende que o implante desempenhe no organismo, a idade e 

o metabolismo do paciente. Deste modo, diversas técnicas têm sido desenvolvidas para produzir 

scaffolds adequados às mais variadas aplicações. São utilizados materiais diversos, desde naturais 

a sintéticos, ou combinações dos dois e as características físicas destes scaffolds vão sendo 

modificadas de forma a maximizar a resposta celular e do tecido, estando disponíveis em 

diferentes formas (grânulos, blocos e injetáveis) (Lanza, 2007).  



 19 

Desde meados dos anos 70, as estruturas tridimensionais foram uma importante 

componente do desenvolvimento da engenharia de tecidos (Lanza, 2007). No entanto, por vezes 

surgem dificuldades com a aplicação clínica de scaffolds pré-formados, o que tem levado ao 

aperfeiçoamento de técnicas de moldagem, por exemplo a prototipagem rápida, que permite o 

desenvolvimento de um scaffold por medida, com uma forma exterior bem definida e uma 

arquitetura interior controlada (Schieker et al., 2006; Fisher, 2007). Contudo, nos últimos anos, 

tem ocorrido um rápido desenvolvimento no campo dos materiais injetáveis. O desenvolvimento de 

cimentos à base de fosfato de cálcio tornaram-se injetáveis indicados para reparar e regenerar o 

tecido ósseo, uma vez que após implantação eram rapidamente integrados na estrutura óssea 

(Muzzarelli, 2011). No entanto, o interesse em hidrogéis como biomateriais tem vindo a aumentar 

devido a possuírem características adequadas para aplicações de engenharia de tecidos.  

A utilização de injetáveis (materiais fluídos, altamente viscosos, ou nanopartículas) para 

aplicações na ETO pode oferecer vantagens em relação à abordagem do scaffold sólido pré-

formado, nomeadamente ao nível da osteointegração (Lanza, 2007; Puppi et al., 2010; Muzzarelli, 

2011). Em primeiro lugar, podem ser entregues por via de injeção, sendo mais fácil de aplicar, 

permitindo uma moldabilidade favorável do biomaterial no local de defeito, resultando num 

contacto imediato, independentemente da forma do defeito (Fisher, 2007; Puppis, 2010; Rorke, 

2010). O injetável pode ser reticulado in situ com um controlo temporal e espacial exato e de uma 

forma minimamente invasiva, sendo evitada uma cirurgia aberta para posterior colocação do 

scaffold (Fisher, 2007; Stevens, 2007).  

Em segundo lugar, se necessário, alguns hidrogéis podem ser facilmente modificados com 

a adição de grupos bioativos e terapêuticos para reforçar as interações celulares (Lanza, 2007; 

Stevens, 2007; Puppis, 2010). Estas modificações incluem também a adição de péptidos 

proteoliticamente degradáveis para melhorar a biodegradabilidade e aumentar a fixação (Lanza, 

2007). Do mesmo modo, propriedades tais como: a viscosidade, a hidrofilicidade, o tempo de 

configuração dos injetáveis apresentam-se como potenciadores do seu sucesso (Stevens, 2007; 

Puppis, 2010). 

Com este intuito vários biomateriais injetáveis têm sido desenvolvidos, utilizando variados 

materiais tais como: alginatos, colagénio, dextrano, quitosano, óxido de polietileno, ácido 

hialurónico e cola de fibrina (Lanza, 2007; Puppis, 2010). Por exemplo, uma solução de poli 

(fumarato de propileno) pode ser injetada e polimerizada num local de defeito ósseo para 

preencher qualquer defeito (Stevens, 2007). Do mesmo modo, um composto de fosfato de cálcio e 

quitosano também se apresenta como um bom material injetável, facilmente reabsorvível e com 

maior resistência devido à incorporação do quitosano (Stevens, 2007). Um outro injetável à base 

de ácido hialurónico misturado com FCF no local de uma fratura óssea mostrou aumento da 

formação óssea e boa resistência mecânica num curto período de tempo (Stevens, 2007). 

Os injetáveis também têm sido utilizados como veículos de transporte de microesferas ou 

micropartículas, fármacos ou fatores de crescimento (Tan et al., 2010; Verma e Kumar, 2010; 

Larsson e Hannink, 2011). Verma e Kumar (2010) desenvolveram um injetável com microesfera de 

PLGA que mostrou ser um biomaterial não invasivo para aplicações na ETO. Também Tan e seus 

colaboradores (2010) desenvolveram um composto ósseo injetável utilizando um hidrogel de 



 20

alginato de cálcio para transportar nanopartículas de hidroxiapatite/colagénio, apresentando bons 

resultados ao nível da degradabilidade e biocompatibilidade. 

Contudo, a aplicação destes injectáveis é limitada devido à falta de integridade mecânica, 

à dificuldade de esterilização e manuseio, ao controle da cinética de gelificação do material e à 

cinética de degradação da composição (Puppis, 2010).  

 

Deste modo a ETO, tem vindo a proporcionar o desenvolvimento de variadíssimos 

biomateriais que em conjunto com células e outras moléculas bioativas têm melhorado o processo 

de regeneração óssea (Figura 2 e 3) (Jimi et al., 2012; Khojasteh et al., 2012a; Mehta et al., 

2012). Contudo, é necessário aprofundar os conhecimentos sobre interações célula-biomaterial-

moléculas biativas que ocorrem à nanoescala (Laurencin e Nair, 2008; Vallet-Regi e Ruiz-

Hernandéz, 2011). Estes processos são complexos e como tal, têm vindo a ser objeto de constante 

de análise pela ETO, com o intuito de se poder recriar as interações presentes no tecido ósseo 

nativo (Dimitriou et al., 2011).  
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Figura 3. Representação esquemática da variedade de biomateriais que podem ser usados na ETO. 

 

3. Biomateriais 
Em 1976 na primeira Conferência de Consenso da Sociedade Europeia de Biomateriais, o 

termo biomaterial foi definido como sendo um material não viável utilizado em dispositivos 

médicos, destinado a interagir com os sistemas biológicos. No entanto, a definição atual proposta 

pela mesma Sociedade Europeia de Biomateriais é diferente (O’Brien, 2011). Atualmente, um 

biomaterial é definido como um material que irá estabelecer interfaces com os sistemas 

biológicos, com o intuito de tratar ou restabelecer as funções de um tecido ou órgão do organismo 

(O’Brien, 2011). Esta mudança verificada na definição traduz a evolução que vem sendo notória 

neste campo dos biomateriais. No entanto, num estudo mais recente foi publicada uma outra 

definição de biomateriais em que este foi definido como sendo uma substância desenvolvida para 

recriar uma estrutura por si só, ou para formar um sistema complexo, que posteriormente possa 
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ser usada em processos de diagnóstico ou terapêutico, em medicina humana ou veterinária 

(Williams, 2009; Vallet-Regí e Ruiz-Hernández, 2011). 

Ao longo de várias décadas, os biomateriais têm vindo a ser utilizados pela engenharia de 

tecidos para o fabrico de matrizes de suporte (scaffolds) que proporcionem um suporte estrutural 

para células específicas. Após a adesão celular podem ser desencadeados processos diversos tais 

como, migração, proliferação e diferenciação, pretendendo deste modo reproduzir a estrutura 

nativa do tecido (Pielichowska, 2008). Assim, a seleção do biomaterial mais adequado para a 

aplicação na ETO é um passo determinante, uma vez que as suas propriedades são essenciais para 

o sucesso do biomaterial quando implantado no tecido lesado. 

A evolução dos biomateriais tem contemplado diferentes fases que têm contribuído para o 

desenvolvimento dos materiais, procurando reproduzir as condições nativas do tecido onde o 

material vai ser implantado (Figura 4). 

 

 

Figura 4. Representação esquemática da evolução dos biomateriais nos últimos anos (adaptado de Allo et al., 
2012). 
 
 

O desenvolvimento de biomateriais tendo em conta as suas propriedades sob o ambiente 

fisiológico, foi divido em três ou quatro gerações dependendo dos autores (ainda existe uma certa 

controvérsia na separação entre a terceira e a quarta geração de materiais).  

A primeira geração de biomateriais incluiu essencialmente, o aço inoxidável, o cobalto e o 

titânio. Estes materiais tiveram uma grande importância ao longo da história, especialmente ao 

nível de aplicações de carga em cirurgias ortopédicas e odontológicas. A primeira geração era 

constituída por materiais bioinertes que pretendiam atuar como substitutos do tecido lesado. O 

sucesso destes materiais deve-se à sua resistência à corrosão, contudo a elevada força de 

resistência dos metais pode criar tensões em torno do implante. Para além disso, estes materiais 

não eram biodegradáveis ou bioativos. Estas características impulsionaram o desenvolvimento de 

novos materiais, surgindo a segunda geração, que pretendia reparar o tecido lesado ao contrário 
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da geração anterior, que apenas tinha como objetivo substituir o tecido danificado. A segunda 

geração de biomateriais englobava cerâmicas e polímeros. Cerâmicas como a hidroxiapatite (HA), 

fosfatos de cálcio e os vidros bioativos, têm atraído especial atenção, devido às suas propriedades 

de biocompatibilidade e biatividade, no entanto, estes materiais são frágeis e têm baixa 

estabilidade mecânica, o que os torna pouco adequados para aplicações de suporte de carga. Os 

polímeros, tais como o poli (ácido láctico), poli (ácido glicólico), poli (ε-caprolactona) e os seus 

copolímeros são materiais que devido à sua composição, estrutura e, consequentemente, as suas 

propriedades podem ser adaptadas às necessidades específicas. Por exemplo, a sua 

biodegradabilidade pode ser controlada e a resistência mecânica de compressão pode aproximar-

se à do osso cortical. Relativamente aos polímeros sintéticos, a policaprolactona (PCL) tem 

recebido atenção especial nos últimos anos, o que contribuiu para um grande aumento na sua 

aplicação. Contudo, os polímeros sintéticos também apresentam desvantagens, tais como: a 

alteração das suas propriedades, mesmo para a mesma composição, ao nível da função de 

produção, da temperatura de esterilização do ambiente local, e da geometria do desenho. Além 

disso, eles apresentam baixa rigidez e osteocondutividade. Contudo, se um scaffold de base 

polimérica tiver quantidade suficiente de materiais bioativos, tais como biocerâmicas, pode 

melhorar estas propriedades. Os materiais de terceira geração têm por base estes scaffolds 

compósitos polímero/biocerâmicos, representam uma alternativa conveniente para aplicações na 

regeneração de tecido ósseo, devido à possibilidade de se adaptarem a várias propriedades, 

dependendo das necessidades específicas. Assim, os compósitos têm demonstrado ser mais 

eficazes para melhorar as propriedades mecânicas e de bioatividade, em comparação com as 

cerâmicas e os polímeros isolados. Estes materiais também têm vindo a ser desenvolvidos à 

nanoescala, uma vez que é a esse nível que se processam as reações biológicas.  

Com o evoluir da ciência, as novas tecnologias desenvolvidas na área de ETO têm 

permitido aprofundar os conhecimentos ao nível da biologia molecular, com o intuito de se 

desenvolverem materiais inteligentes ou biomiméticos, cujo desafio na sua conceção é reproduzir 

o grau de complexidade necessário para imitar a ME do tecido natural (Holzapfel et al., 2012). 

Esta grande variedade de biomateriais que hoje existe é de extrema importância, no sentido de 

abranger uma grande variedade de aplicações ortopédicas e estomatológicas. Contudo, um longo 

caminho há a percorrer, a biodegradabilidade, a competência mecânica, a indução da 

vascularização são temáticas que ainda necessitam de ser trabalhadas antes da aplicação clínica 

destes materiais. O desenvolvimento de scaffolds 3D com potencial osteogénico e angiogénico 

continuam a ser um grande desafio. Uma das alternativas para melhorar o seu potencial é a 

incorporação de moléculas bioativas, tais como os FCs (Khojasteh et al., 2012a). Por exemplo, as 

modificações da superfície dos nanocompósitos através da alteração de grupos funcionais na sua 

superfície pode proporcionar locais para ligações celulares, melhorando o interface célula-

biomaterial e desta forma permitir a regeneração óssea. No entanto continua a existir um 

conhecimento limitado acerca dos mecanismos de degradação, cinética de libertação de iões e o 

estímulo angiogénico destes sistemas altamente porosos. Uma outra alternativa para a obtenção 

de um biomaterial ideal para a regeneração óssea, tem sido a incorporação de células precursoras 

nos scaffolds, células estas que são capazes de se diferenciarem no fenótipo pretendido e 
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possibilitar a regeneração do tecido lesado (Ben-David et al., 2011; Khojasteh et al., 2012b; Ko et 

al., 2012).  

3.1 Propriedade dos Biomateriais 

A produção do biomaterial ideal para a regeneração óssea é um processo complexo uma 

vez que tem de atender a requisitos específicos, tais como:  

- Biocompatibilidade – é o termo mais comummente usado para descrever a 

compatibilidade ou a harmonia dos biomateriais com os sistemas vivos, é a capacidade de existir 

um contacto com os tecidos do organismo sem causar danos para o mesmo, não causando efeitos 

adversos num sistema biológico (Anderson, 2012; Patel e Gohil, 2012). A adesão celular, o 

restabelecimento normal das funções celulares, a migração das células para a superfície do 

biomaterial e a proliferação celular são indicadores da biocompatibilidade de um biomaterial 

(Anderson, 2012). Após a implantação, um biomaterial biocompatível deve ser capaz de promover 

a adesão celular, não desencadeando nenhuma resposta alérgica, inflamatória ou tóxica, que possa 

reduzir a cicatrização, regeneração ou ainda causar rejeição (Orive et al., 2009; Belluci et al., 

2010; O’Brien, 2011; Vallet-Regí e Ruiz-Hernández, 2011). 

- Bioativo – O biomaterial deve ser capaz de permitir uma interação física, entre o tecido 

e o material, ou seja, induzir uma atividade biológica específica (Belluci et al., 2010; Bose e 

Tarafter, 2012). Numa perspectiva celular, a bioatividade de um material reflete a adesão e a 

diferenciação celular sobre a superfície do material sem formação de uma cápsula fibrosa 

(Hannink e Arts, 2011; Vallet-Regí e Ruiz-Hernández, 2011). 

- Biodegradável – O biomaterial deve ser estruturalmente estável por tempo suficiente 

para permitir a regeneração do tecido. A velocidade de degradação do biomaterial deve ser 

semelhante à da regeneração do tecido. Os produtos resultantes da degradação do biomaterial não 

devem ser tóxicos e devem ser capazes de ser eliminados do organismo sem lesarem outros órgãos 

(Orive et al., 2009; Belluci et al., 2010; Bose e Tarafter, 2012).  

- Propriedades mecânicas – As propriedades mecânicas dos biomateriais devem ser 

adequadas à função que os mesmos vão desempenhar no organismo. O biomaterial deve possuir 

uma resistência mecânica similar à do tecido nativo. Esta propriedade reveste-se de grande 

importância, tendo-se mostrado um grande desafio para a ETO, uma vez que o biomaterial tem de 

ter uma integridade mecânica suficiente para garantir o processo de remodelação do tecido lesado 

e/ou servir de suporte (no caso da aplicação de uma prótese). A resistência mecânica dos 

biomateriais é imprescindível para a formação da matriz, para o desenvolvimento de uma 

estrutura de suporte, de forma a suportar a carga, ao mesmo tempo que deve apresentar 

porosidade suficiente para o crescimento celular e para a remodelação da homeostase (Salgado et 

al., 2004; Hutmacher et al., 2007; Martins et al., 2010). Os materiais devem ser selecionados de 

modo a permitirem o suporte da estrutura óssea até à formação do novo tecido, ou seja, até que 

haja remodelação do tecido do hospedeiro, capaz de suportar cargas, tensões e poder assegurar o 

seu papel estrutural (Hollister, 2005; Butscher, 2011). Nos últimos anos têm sido desenvolvidos 

muitos materiais que apresentam boas propriedades mecânicas, contudo isso deve-se ao facto de 

apresentarem uma fraca porosidade, o que vai também condicionar a aplicabilidade do biomaterial 
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in vivo, pois reduz a adesão e a proliferação celular e não permite uma vascularização adequada. 

Deste modo, é necessário existir um equilíbrio entre as propriedades mecânicas e a porosidade. 

- Porosidade – A porosidade reveste-se de uma importância fulcral nos biomateriais 

implantados no tecido ósseo, uma vez que, uma arquitetura suficientemente porosa e interligada 

permite assegurar a infiltração de células e FCs, adesão e proliferação celular, uma adequada 

difusão do oxigénio, nutrientes, para a construção de uma nova matriz celular, bem como permitir 

a difusão dos produtos de degradação e metabolitos para fora do organismo, sem a interferência 

de outros órgãos ou tecidos e ainda a vascularização do tecido que se pretende regenerar. O 

tamanho dos poros também é muito importante, uma vez que as células interagem com os 

biomateriais através dos grupos químicos (ligantes) que se encontram na sua superfície. Deste 

modo, o biomaterial deve apresentar uma estrutura porosa interconectada (mais de 90% e 

tamanhos de poros entre 100-350µm). 

- Propriedades de superfície dos biomateriais – Para além da porosidade, outras 

propriedades de superfície devem ser tidas em conta na construção de um scaffold, afim de, 

promover a proliferação, adesão e diferenciação das células. A morfologia, a hidrofilicidade e a 

carga de superfície são fatores de controlo, in vitro, da adesão celular, migração, crescimento, 

propagação e sinalização intracelular. In vivo as propriedades de superfície dos biomateriais 

contribuem para o recrutamento de células e para o interface tecido-scaffold (Puppi et al., 2010). 

Ou seja, aquando da inserção do scaffold no local de defeito, este vai contatar com o ambiente 

fisiológico circundante e vai sofrer um reconhecimento biomolecular por parte das células (Puppi 

et al., 2010). Este reconhecimento deve permitir a integração biológica do scaffold no meio 

envolvente de forma a proporcionar uma formação/reparação óssea eficaz. A incorporação de 

ligantes bioativos nos scaffolds tais como: peptídeos e polissacarídeos (fibronectina, laminina e 

vitronectina) têm favorecido a sua integração no organismo. Recentemente, têm sido incorporadas 

nos scaffolds sequências curtas de peptídeos derivados de proteínas da ME (por exemplo: Glu7-Pro-

Arg -Gly-Asp-Thr, Ser-Val-Val-Tyr-Gly-Leu-Arg (SVVYGLR); peptídeos arginina-glicina-ácido 

aspártico (RGD)). Estas sequências vão ser reconhecidas pelas membranas das células, que desta 

forma através respostas celulares específicas vão promover a adesão celular e consequentemente 

a regeneração óssea (Fujisawa et al., 1997; Egusa et al., 2009; Puppi et al., 2010; Wojtowicz et 

al., 2010).  

- Arquitetura/Design do scaffold – Aquando do desenvolvimento de um scaffold é 

importante a projeção de uma determinada arquitetura. Os scaffolds devem possuir uma estrutura 

porosa interconectada com elevada porosidade para permitir a penetração celular e a difusão de 

nutrientes e metabolitos celulares para a ME. A porosidade também é importante para garantir a 

vascularização do tecido. Contudo, a porosidade deve ser adequada de forma a que o scaffold 

possua resistência mecânica e ao mesmo tempo reproduzir a estrutura óssea nativa. A arquitetura 

do scaffold deve ter em conta o local onde este vai ser aplicado e a extensão da lesão. 

- Tecnologia de fabrico – Por fim, para que um biomaterial possa ser usado em meio 

clínico tem de se ter em conta o seu processamento de fabrico, as tecnologias/métodos utilizados 

e os custos associados. Desta forma, o desenvolvimento de um biomaterial para além da seleção 

do material, deve também ter em conta a tecnologia de processamento mais adequada. 
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3.2 Classificação dos Materiais quanto à origem 

Na ETO os materiais utilizados podem ser classificados tendo em conta a sua origem, em 

materiais naturais, sintéticos e biocompósitos. 

 

3.2.1 Materias Naturais 
Na ETO são utilizados vários materiais naturais, tais como: polissacarídeos (amido, 

alginato, quitina/quitosano, celulose, derivados do ácido hialurónico), proteínas (colagénio, 

fibrina, seda), biofibras (lignoceluloses) e outros (Malafaya et al., 2007; Zhang et al., 2009; 

Schneider et al., 2010; Kolambkar et al., 2011; Muzzarelli, 2011). Os polímeros naturais são uma 

das opções mais atraentes, principalmente devido às suas semelhanças com a ME, versatilidade 

química, promovem interações celulares, são biocompatíveis e biodegradáveis (Swetha et al., 

2010).  

 

3.2.1.1 Polímeros proteicos 

Colagénio 

O colagénio (Figura 5) é considerado por muitos investigadores como um biomaterial ideal 

para a engenharia de tecidos, porque é o principal componente da ME. Esta proteína confere 

suporte aos tecidos conectivos, como a pele, tendões, ossos, cartilagem, vasos sanguíneos e 

ligamentos. Por outro lado, intervem na regulação, proliferação e diferenciação celular (Malafaya 

et al., 2007; Schneider et al., 2010; Xu et al., 2011). Nos seres vivos existem diferentes tipos de 

colagénio, embora, o colagénio tipo I seja o mais abundante. Devido a este facto este tipo de 

colagénio tem sido o mais investigado para aplicações biomédicas, uma vez que apresenta várias 

características, tais como: alta resistência mecânica, é biocompatível e biodegradável, apresenta 

baixa antigenicidade e pode ser modificado através de vários processos químicos (para se tornar 

biocompatível) (Chen et al., 2007; Shi et al., 2011; Lee et al., 2012).  

 
 
Figura 5. Estrutura química do Colagénio (adaptado de Seal et al., 2001). 

 

O colagénio é isolado principalmente a partir de tecidos animais, o que levanta questões 

de segurança relativamente à sua utilização, pois pode atuar como vetor para a transmissão viral e 

de priões (Malafaya et al., 2007). Contudo, têm sido desenvolvidas novas técnicas de purificação, 

de modo a que o colagénio derivado de tecidos animais possa vir a ser utilizado em seres humanos 

(Malafaya et al., 2007), apesar deste, ter um custo elevado. 

O colagénio é comercializado sob diferentes formas estruturais, tais como: esponjas, géis 

e nanofibras (Xiao et al., 2003; Xu et al., 2005; Shih et al., 2006; Chen et al., 2007; Malafaya et 

al., 2007). Esta proteína tem sido combinada com diferentes biomateriais, tais como: quitosano 

(Arpornmaeklong et al., 2008), ácido Poli (láctico-co-glicólico) (APLG) (Kuo e Yeh, 2011; Mou et 
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al., 2011), fosfato de cálcio, hidroxiapatite (Wang et al., 2009; Zhou e Lee, 2011; Lee et al., 

2012), glicosaminoglicanos (Tierney et al., 2009; Murphy et al., 2010) e vidros bioativos (Xu et al., 

2011), a fim de promover a regeneração óssea. Deste modo, as suas propriedades biológicas, 

físicas e químicas são melhoradas em comparação com biomateriais com um só componente. Por 

outro lado a combinação de diferentes materiais com o colagénio aumenta a sua 

biocompatibilidade, permite regular a sua taxa de degradação e ainda obter estruturas 3D com 

uma arquitetura semelhante ao tecido nativo (Lee et al., 2012).  

Um estudo recente revelou que a combinação do colagénio tipo I com o tipo III permite o 

desenvolvimento de um biomaterial promissor para aplicações de ETO, uma vez que estas 

proteínas existem em abundância no osso e apresentam propriedades osteoindutoras (Schneider et 

al., 2010). As fibras de colagénio I, amplamente utilizadas na ETO, apresentam uma grande 

resistência à tração, e o colagénio III aumenta a estabilidade estrutural e a taxa de reabsorção. 

Deste modo, a sua combinação permitiu a produção de um compósito estável, com propriedades 

mecânicas e osteoindutoras adequadas. 

 

3.2.1.2 Polímeros de Polissacarídeos  

Os polissacarídeos são uma classe de biopolímeros constituídos por monómeros de 

açúcares simples (Malafaya et al., 2007). Os monómeros (monossacarídeos) estão ligados entre si 

por ligações O-glicosídicas, conferindo aos polissacarídeos a capacidade de formar polímeros 

lineares e ramificados. Estes polímeros podem ser obtidos de diferentes fontes: microbiana, 

animal e de plantas (Mano et al., 2007). 

Os polissacarídeos têm propriedades que são muito atraentes para aplicações na ETO, 

principalmente devido à sua biodegradabilidade, biocompatibilidade, semelhança com a ME, 

permitem a adesão celular, propriedades estas que potenciam a regeneração óssea. Estas 

biomoléculas possibilitam ainda a formação hidrogéis e apresentam no geral, baixos custos de 

aquisição (Mano et al., 2007; Osório, 2007; Martins et al., 2010).  

Quitosano 

Na última década, os biomateriais à base de quitosano (QT) têm sido intensamente 

investigados para serem aplicados na ETO (Martins et al., 2009; 2010). O QT é produzido pela 

desacetilação da quitina e é constituído por copolímeros de β(1→4)-glucosamina e N-acetil-D-

glucosamina (Figura 6). Este polímero é obtido principalmente na casca de crustáceos, cutículas de 

insetos e paredes celulares de fungos (Thein-Han e Misra, 2009; Miranda et al., 2011).  

     
Figura 6. Estrutura química do Quitosano (adaptado de Tuzlakoglu, 2007). 

 

Este polímero apresenta propriedades muito atrativas para a ETO, uma vez que é 

biologicamente renovável, biodegradável, biocompatível, não-antigénico, biofuncional, tem 
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propriedades antibacterianas e antimicóticas, é acessível e pode ser produzido com diferentes 

formas (Khor e Lim, 2003; Malafaya et al., 2007; Ribeiro et al., 2009; Martins et al., 2010; 

Palmeira-de-Oliveira et al., 2010; Pinto, 2010; Miranda et al., 2011).  

O QT tem vindo a ser usado para produzir membranas, esponjas, hidrogéis, matrizes 3D, 

micro e nano partículas, microesferas, fibras, malhas de fibras 3D, nanofibras (Duarte et al., 

2010a, b; Jayakumar et al., 2010; Li et al., 2010; Pinto, 2010; Shalumon et al., 2010). Estas 

estruturas (dispositivos) têm sido utilizadas como sistemas capazes de transportar biomoléculas 

(FCs e agentes farmacêuticos), com efeito benéfico para acelerar o processo de regeneração óssea 

(Malafaya et al., 2007; Osorio, 2007; Duarte et al., 2010a, b; Jayakumar et al., 2010; Li et al., 

2010; Martins et al., 2010; Pinto, 2010; Shalumon et al., 2010). 

O QT pode ser processado através de diferentes metodologias. Correlo e seus 

colaboradores (2009) produziram fibras de QT por processamento de fusão-sem solventes (“melt 

processing”) (Correlo et al., 2009). Este processamento não altera as suas características, 

incluindo a rugosidade da superfície e o volume dos microporos (Correlo et al., 2009). A inversão 

de fase assistida (“assisted phase inversion”) também é uma metodologia usada para produzir 

scaffolds 3D de quitosano, com potenciais aplicações na ETO (Temtem et al., 2009; Duarte et al., 

2010c). Temtem e os seus colegas (2009) demonstraram que o dióxido de carbono em condições 

supercríticas pode ser usado para produzir diferentes scaffolds de QT, que podem vir a ser 

utilizados como sistemas de entrega de fármacos e/ou como matrizes para sustentar in vitro a 

adesão celular e promover a proliferação celular, eventos que são fundamentais para aplicação 

destas estruturas em ETO e medicina regenerativa (Temtem et al., 2009). A utilização de 

condições supercríticas pode ser usada para controlar a morfologia, densidades e porosidade. Além 

disso, o dióxido de carbono sendo um gás, pode ser facilmente utilizado para criar os poros, o que 

se torna importante na produção de scaffolds porosos, sem deixar qualquer vestígio de resíduo, 

uma vantagem para o ambiente celular envolvente (Temtem et al., 2009). 

Contudo e apesar da variedade de metodologias apresentadas, a liofilização continua a ser 

a técnica mais utilizada para produzir scaffolds 3D, porosos e homogéneos de QT (Yang et al., 

2010). Além disso, as propriedades dos scaffolds de QT, tais como, estrutura, cristalinidade e 

resistência mecânica podem ser moduladas através da utilização de diferentes concentrações de 

QT, peso molecular e desacetilação do QT, tornando-o deste modo, mais atrativo para ser aplicado 

na regeneração do tecido ósseo (Yang et al., 2010).  

Para além disso, o QT também tem sido utilizado em aplicações clínicas ósseas, 

combinado com uma variedade de materiais, tais como: alginato, HA, fosfatos de cálcio, poli 

(metilmetacrilato), ácido poli (L-láctico) e ácido hialurónico (Malafaya et al., 2005; Muzzarelli, 

2009; Thein-Han e Misra, 2009; Kievit et al., 2010). O QT tem vindo a ser combinado com sais 2-

glicerofosfato e nanopartículas produzidas com vidros bioativos, com o objetivo de serem 

preparados novos hidrogéis injetáveis, para aplicações ortopédicas, devido a apresentarem boas 

propriedades de osteointegração (Muzzarelli, 2011). Num outro estudo, o QT foi utilizado para 

aumentar a biocompatibilidade de revestimentos de apatite depositados na superfície de ligas de 

titânio, para aumentar a adesão celular (Pang e Zhitomirsky, 2007). Estas modificações das 

superfícies de titânio tendem a melhorar a sua integração no tecido (Muzzarelli, 2011). 
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Muitas vezes é realizado o encapsulamento de FCs (PMOs por exemplo, uma vez que 

promovem o processo de regeneração óssea) em matrizes de suporte de QT, que permitem manter 

a bioatividade do agente e prolongar a sua presença no local do defeito (Yilgor et al., 2009). A 

incorporação de PMOs promove ainda a adesão celular, a atividade da FA e a deposição de cálcio 

mineral (Muzzarelli, 2011).  

Num estudo recente o QT foi conjugado com a pectina (família de D-ácido galacturónico 

ligado covalentemente a polissacarídeos, presentes nas paredes celulares primárias das plantas) 

(Figura 7), com o intuito de criar um biomaterial poroso e biodegradável (Coimbra et al., 2011). 

Este estudo teve como objetivo acoplar a biocompatibilidade do QT com as propriedades de 

gelificação, espessamento (que a pectina apresenta) e anti-inflamatórias.  

 
Figura 7. Estrutura química da Pectina (adaptado de Fonseca, 2011). 

A pectina tem sido objeto de estudo, na preparação de sistemas de entrega de fármacos, 

devido à facilidade com que pode sofrer degradação enzimática (Coimbra et al., 2010). Deste 

modo, esta vantagem também se mostrou interessante para a aplicação em implantes ósseos, uma 

vez que podem ser direcionados fármacos para um local de defeito ósseo, com o objetivo de 

promover a osteointegração e osteoindução. Além disso, a pectina tem também sido investigada 

no tratamento de superfícies de dispositivos médicos e na produção de implantes ósseos revestidos 

com nanopartículas (Coimbra et al., 2011). 

A união destes dois compostos resultou na criação de um complexo polielectrolitico 

pectina/quitosano (Figura 8). 

 Pectina

Quitosano

CPE

Pectina Mistura Quitosano

 

Figura 8. Complexo polielectrolitico de pectina e quitosano (adaptado de Fonseca, 2011). 
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 Estas duas estruturas supramoleculares de cargas opostas, foram investigadas para 

aplicações ao nível do tecido ósseo e entrega de fármacos. O complexo mostrou-se biocompatível 

e os subprodutos de degradação não citotóxicos, comprovando que o scaffold de estrutura porosa 

e irregular poderia vir a ser aplicado na regeneração do tecido ósseo. Este scaffold apresenta 

como vantagem a combinação de propriedades dos dois materiais permitindo a osteointegração do 

scaffold, quando aplicado no local de defeito ósseo. 

Alginato 

O alginato é um polissacarídeo constituído por β-1,4 ácido D-manurónico (M) e α-1,4 ácido 

L-gulurónico (G) (Figura 9) (Chen et al., 2011).  

 

Figura 9. Representação da estrutura química do Alginato (adaptado de Steinbüchel e Rhee, 2005). 
 

Este polímero é um composto muito abundante na natureza e é encontrado em algas 

marinhas castanhas e em algumas bactérias do solo (Malafaya et al., 2007). É um dos polímeros 

mais estudados e aplicados na ETO, devido às propriedades que apresenta, como sejam: a 

biodegradabilidade, baixa imunogenicidade, biocompatibilidade, hidrofilicidade e baixo custo 

(Chen et al., 2011; Kolambkar et al., 2011). 

Recentemente, alginatos modificados têm sido propostos para diferentes aplicações como 

sejam o encapsulamento de células ou proteínas, com o objetivo de promover a mineralização do 

tecido ósseo (Grellier et al., 2009). A imobilização de células dentro de microesferas de alginato, 

oferece um ambiente altamente hidratado, semelhante ao tecido nativo, que é fundamental para 

a manutenção da viabilidade celular e para a regeneração do tecido ósseo, uma vez que as células 

vão promover a osteindução (Connelly et al., 2007; Grellier et al., 2009; Re'em et al., 2010; Lima 

et al., 2012).  

Kolambkar e seus colaboradores (2011) apresentaram um sistema de entrega de FCs, que 

consiste numa malha de nanofibras produzidas por electrospinning, combinadas com um hidrogel 

de alginato. No interior deste hidrogel injetável existem FCs que são libertados, de forma 

sustentada, para orientar a regeneração óssea (Kolambkar et al., 2011). Os resultados obtidos 

neste estudo revelaram que o sistema de entrega colocado nos defeitos ósseos, permitiu uma 

formação óssea consistente, resultando numa reparação funcional deste tecido (Kolambkar et al., 

2011). 

A biodegradabilidade dos hidrogéis de alginato é uma característica vantajosa para a sua 

utilização na ETO, uma vez que apresentam um perfil de degradação que pode ser ajustado (Lee 

et al., 2010a). A degradação do alginato pode ser explicada pela desintegração da cadeia de 

ligação cruzada causada pela substituição dos catiões de cálcio (responsáveis pela reticulação) por 

catiões monovalentes de sódio, potássio ou fosfato presentes no meio extracelular (Hunt et al., 
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2010). A degradação dos hidrogéis de alginato permite a libertação das células que anteriormente 

tenham sido encapsuladas no seu interior, tornando a regeneração óssea mais eficaz. É ainda de 

salientar, que a taxa de degradação destes hidrogéis pode ser incrementada através de radiação 

gama, resultando em polímeros com peso molecular inferior, mais adequados para aplicações na 

ETO, que permitem um crescimento celular mais rápido (Kolambkar et al., 2011).  

 

3.2.2 Materias Sintéticos 
Os materiais sintéticos incluem metais (tântalo, titânio, ferro ou magnésio), polímeros 

(poliláctidos, poliglicólidos, poliuretanos ou policaprolactona) e cerâmicas (silicato de vidro, 

sulfatos e fosfatos de cálcio) (Bohner, 2010). Entre estes materiais, os fosfatos de cálcio destacam-

se pelas suas excelentes propriedades ao nível da biocompatibilidade, ostecondução e 

osteoindução, promovendo deste modo a regeneração óssea (Bohner, 2010).  

Os polímeros sintéticos podem ser produzidos sob condições controladas e reprodutíveis, o 

que permite a produção de materiais com resistência à tração, elásticos e com uma taxa de 

degradação adequada para aplicações biomédicas (Bohner, 2010).  

 

3.2.2.1 Metais 

Ao longo da história, já foram introduzidos diferentes substitutos ósseos metálicos 

(Oliveira, 2007). O zircónio, o titânio e o aço inoxidável apresentam uma alta resistência à 

degradação e após a implantação no corpo humano não sofrem alterações significativas na sua 

superfície (Dubruille et al., 1999; Geetha et al., 2009; Mendonça et al., 2009). Contudo, os 

implantes metálicos têm problemas de fixação, o que coloca em causa a sua resistência a longo 

prazo (Fu et al., 2011). Devido a este facto surgiu a necessidade de se desenvolverem novas 

metodologias para induzir a capacidade de ligação do implante ao osso e, portanto, criar 

interfaces mais estáveis (Oliveira, 2007). A maioria dos implantes para a substituição óssea ou 

reparação de fraturas são produzidos com materiais que apresentam elevada resistência mecânica, 

tais como o titânio, que são selecionados para proporcionar um suporte mecânico. Estes metais 

são normalmente utilizados na construção de próteses ortopédicas, locais de ancoragem e 

implantes dentários (Coelho, 2001). Geralmente as ligas de titânio são utilizadas em implantes do 

joelho, e as placas e os parafusos são utilizados para reparar fraturas nos ossos longos e/ou da 

região craniofacial. Contudo, estes implantes metálicos apesar de apresentarem uma elevada 

rigidez, podem ter uma certa toxicidade devida à libertação de iões. Esta situação pode 

desencadear respostas por parte do hospedeiro tais como: metaloses, reações inflamatórias, 

encapsulação fibrosa e formação de biofilmes (Rodrigues, 2010). Deste modo, por vezes é 

necessária uma segunda intervenção cirúrgica para a remoção ou substituição do implante, devido 

a rejeição ou incompatibilidade com os tecidos circundantes, o que pode por em causa a 

integridade física do paciente (Lichte et al., 2011).  

  

3.2.2.2 Polímeros Sintéticos 

Os polímeros sintéticos apresentam grande estabilidade e afinidade com os componentes 

celulares e ainda uma elevada resistência mecânica. Estes polímeros exibem propriedades que 

podem ser reproduzidas ao nível químico e físico e a sua taxa de degradação pode ser alterada, 
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para atender a requisitos específicos de aplicações diferentes (Shalumon et al., 2011). Contudo, 

têm como principal desvantagem a falta de biocompatibilidade, na maioria dos casos (Osorio, 

2007). Atualmente, na ETO os polímeros sintéticos mais utilizados são o ácido poliláctico, o ácido 

poliglicólico homo/heterodímero (APG), o polietileno glicol e os poliésteres biodegradáveis, tais 

como, o ácido poliláctido (APL), a PCL ou seus copolímeros (Osorio, 2007; Shalumon et al., 2011). 

Estes polímeros são utilizados na preparação de membranas bioabsorvíveis, que são usados na 

regeneração de tecidos em peridontia; no desenvolvimento de microsferas para aplicações de 

preenchimento ósseo, potenciando a adesão e proliferação celular, assim como, a formação de 

uma matriz mineralizada e a expressão de colagénio tipo I (Verma e Kumar, 2010; Gentile et al., 

2011). É de salientar que a maioria destes polímeros, são conjugados com outros materiais (HA, 

vidros bioativos, colagénio, etc.) de forma a melhorar as suas propriedades mecânicas e biológicas, 

aumentado assim a sua biocompatibilidade e bioatividade (Huang et al., 2010; Gaharwar et al., 

2011; Fu et al., 2012; Lei et al., 2012). 

 

3.2.2.3 Cerâmicas 

As cerâmicas apresentam-se como sólidos não-metálicos, inorgânicos, preparados por 

tratamento térmico seguido de arrefecimento (Calori et al., 2011). Os materiais cerâmicos são 

muito estáveis, constituem bons isolantes térmicos e elétricos, são duros e resistentes ao desgaste, 

não reativos, mas são frágeis partem com facilidade (Fullana et al., 2010; Verron et al., 2010; Van 

der Stok et al., 2011). 

As cerâmicas de fosfato de cálcio (CPhCs) foram introduzidas há já 40 anos e têm sido 

usadas com materiais de substituição óssea (Verron et al., 2010; Van der Stok et al., 2011). Estes 

materiais têm sido usados em aplicações médicas ortopédicas e maxilofaciais, sobretudo em 

aplicações ao nível das articulações (devido às elevadas forças de desgaste) em aplicações ósseas, 

revestimento de próteses ou para o preenchimento de grandes defeitos ósseos, em aplicações 

dentárias (sobretudo ao nível do revestimento de implantes) devido à sua semelhança com a parte 

mineral do osso. Por outro lado, a sua reconhecida biocompatibilidade, bioatividade, 

biodegradação e osteocondução contribuem para a sua utilização nesta aplicação biomédica 

(Fullana et al., 2010; Verron et al., 2010; Lichte et al., 2011; Van der Stok et al., 2011; Son et al., 

2012).  

Ao longo do tempo, vários tipos de materiais cerâmicos têm sido investigados incluindo HA 

(Figura 10), Tricálcio fosfato (TCPh), bem como, compósitos como os fosfatos de cálcio (PhCs) 

bifásicos.  

 

Figura 10. Representação da estrutura química da Hidroxiapatite, tendo o cálcio como átomo central 
(adaptado de Gutowska et al., 2005). 
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Estes materiais representam as alternativas mais recentes para enxertos ósseos e existem 

em diferentes formas, tais como, grânulos, cerâmicas e cimentos (Verron et al., 2010; Son et al., 

2012). Estes materiais podem ser adaptados à forma do defeito ósseo e são rapidamente 

integrados na estrutura óssea, devido à ação dos osteoblastos, responsáveis pela remodelação 

óssea local (Fullana et al., 2010; Verron et al., 2010). Os implantes maxilofaciais, ortopédicos e 

dentários são, hoje em dia, revestidos por HA, com o objetivo de melhorar a fixação entre o 

implante e os tecidos ósseos vizinhos (Narayan, 2010). A HA é o principal constituinte inorgânico 

do osso humano e é a CPhC mais utilizada na ETO. Este material é utilizado na produção de 

partículas, filmes e scaffolds porosos que apresentam elevada biocompatibilidade e são 

amplamente utilizados em aplicações biomédicas na área do tecido ósseo (Chen et al., 2011). 

Contudo, as CPhCs também apresentam desvantagens tais como:  

fraca resistência mecânica e tenacidade sob estados de tensão complexos e apresentam uma 

biodegradação lenta in vivo (Fullana et al., 2010; Verron et al., 2010; Van der Stok et al., 2011). 

Após a implantação dos CPhCs nos locais de defeito ósseo estes permanecem densos e com 

escassez de macroporosidade o que permitirá a colonização e o crescimento celular. Na tentativa 

de superar algumas destas limitações, a incorporação de micropartículas poliméricas degradáveis 

e/ou moléculas orgânicas têm uma grande importância para induzir a formação de 

macroporosidade que irá favorecer a adesão e proliferação celular, e a angiogénese, processos 

estes fundamentais para o crescimento ósseos (Fullana et al., 2010; Verron et al., 2010; Son et 

al., 2012). A incorporação de moléculas orgânicas também auxilia as CPhCs no controlo da 

libertação de agentes terapêuticos/moléculas, uma vez que permitem acelerar a taxa de 

reabsorção e melhorar a colonização celular (Fullana et al., 2010). 

 

Uma outra cerâmica que tem vindo a ser utilizada, apesar de não ser tão usual como as 

anteriores citadas, é a alumina (AlH6O3) (Figura 11). Esta cerâmica devido à sua elevada dureza e 

resistência ao desgaste pode ser aplicada na área da regeneração óssea, tal como sugerem alguns 

estudos (Yoon et al., 2008; Batista et al., 2012). O óxido presente na superfície torna a alumina 

quimicamente inerte em ambiente biológicos. Este material tem também sido conjugado com 

outras cerâmicas, tais como a HA ou utilizado no revestimento de implantes de titânio (através do 

desenvolvimento de nanopartículas de alumina), melhorando o interface osso-implante e desta 

forma contribuir para a reparação óssea (Yoon et al., 2008; Rodrigues, 2010; Batista et al., 2012).  

 

Figura 11. Estrutura química da Alumina (adaptado de PubChem). 

 

A alumina tem sido utilizada como suporte de carga em próteses do quadril, implantes 

dentários e no revestimento de próteses (Lee e Shin, 2007; Costa et al., 2008; Yoon et al., 2008; 
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Rodrigues, 2010; Batista et al., 2012). As suas propriedades mecânicas semelhantes às do osso 

tornam a alumina um potencial candidato para ser usado em regeneração óssea. 

 

3.2.3 Materiais Biocompósitos 
Recentemente, têm sido desenvolvidos materiais poliméricos baseados em combinações de 

materiais naturais ou sintéticos (Sionkowska, 2011). A conjução de materiais apresenta vantagens, 

uma vez que a combinação de propriedades (mecânicas e fisico-químicas) vai potenciar o 

desenvolvimento de biomateriais mais eficazes na regeneração do tecido ósseo. Os biocompósitos 

são sintetizados de forma a criar um biomaterial que possua propriedades que os componentes 

isolados não possuem individualmente (Swetha et al., 2010). 

A combinação de cerâmicas bioativas (como os PhCs) com polímeros, proporcionam 

melhores propriedades mecânicas aos scaffolds. Fu e a sua equipa (2012) prepararam um hidrogel 

constituído por um copolímero de PEG-PCL-PEG, colagénio e nano-HA. Este biomaterial após 

implantação em defeitos ósseos craniais de coelhos, revelou possuir uma boa biocompatibilidade, 

biodegradabilidade e promover a regeneração óssea (Fu et al., 2012). Este biocompósito 

apresentou vantagens relativamente ao anteriormente produzido pela mesma equipa de 

investigação mas que não possuía colagénio e HA. A adição destes dois constituintes permitiu 

melhorar as propriedades físicas e químicas do biomaterial (Fu et al., 2012).  

A interação entre vários materiais torna-se mais vantajosa, porque há uma interligação de 

propriedades mecânicas, biológicas, físicas e químicas, que resultam num biomaterial mais eficaz. 

Por exemplo embora a utilização de polímeros naturais (quitosano, colagénio, etc.) seja bastante 

favorável devido ao facto de serem biocompatíveis e biodegradáveis, estes materiais quando 

utilizados isoladamente apresentam pouca resistência mecânica. Contudo, a combinação destes 

materiais com outros, como por exemplo a HA, permite a melhoria das propriedades mecânicas do 

biocompósito desenvolvido. A interação entre as propriedades de materiais diferentes, resulta num 

biomaterial mais completo, capaz de se assemelhar com o tecido ósseo nativo, apresentando 

resultados mais promissores para a regeneração óssea. Hoje em dia, estudos efetuados à 

nanoescala, têm apresentado resultados ainda mais promissores no que diz respeito à regeneração 

óssea (Swetha et al., 2010). 

 

4. Aplicação Clínica dos Biomateriais desenvolvidos 

pela Engenharia de Tecido Ósseo 
A panóplia de biomateriais existentes na atualidade tem como objetivo suprimir a lesão e 

regenerar o tecido lesado. A diversidade de biomateriais que existem atualmente estão 

relacionados com o objetivo de produzir substitutos ósseos que reproduzam a 100% a estrutura 

nativa do osso, tendo em conta o local da lesão. A ETO tem procurado desenvolver metodologias 

que permitam a criação do substituto ósseo “ideal”, para posteriormente ser utilizado pela 

medicina, na área da ortopedia, cirurgia maxilo-facial, estética e medicina dentária (Dimitriou et 

al., 2011). 
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Apesar da matriz óssea natural ser um compósito de cerâmicos (hidroxiapatite) e 

polímeros (colagénio) é difícil mimetizar a sua estrutura. Assim, os investigadores têm procurado 

desenvolver um biomaterial que promova ligações físico-químicas com o tecido ósseo e desta 

forma reproduzir a estrutura óssea. A ETO tem permitido o desenvolvimento de novos materiais.  

Na tabela 2 apresentam-se algumas classes de biomateriais utilizados com substitutos 

ósseos em meio clínico. 

 
Tabela 2. Exemplos de biomateriais utilizados como substitutos ósseos (adaptado de Bohner, 2010; Narayan, 
2010; Rodrigues, 2010; Fonseca, 2011). 
 

Biomateriais Vantagens Desvantagens Aplicações 
Aguns 

exemplos 

Metais Resitente, dúctil Denso, pode corroer Placas ósseas, implantes 
de osso sujeito a carga, 
locais de ancoragem, 
aparelhos dentários 

Titânio, aço 

Cerâmicos Bioativo, 
reabsorvível, alta 
resistência ao 
desgaste 

Frágil,tração pobre, 
baixa resistência  

Reconstrução maxilo-
facial, revestimento de 
próteses e implantes 
dentários, 
preenchimento ósseo,  

Alumina, 
hidroxiapatite, 
vidros 
bioativos, 
Fosfatos de 
cálcio 

Polímeros Fléxivel, moldável Frágil (não tanto 
como os cerâmicos), 
alguns produtos de 
degradação podem 
ser tóxicos 

Preenchimento ósseo e 
dentário, como sistema 
de entrega de fármacos 

APL, APLG, 
PCL, colagénio, 
gelatina, 
quitosano, 
alginato 

Biocompósitos Forte, flexibilidade 
de design 
nanocompósitos  

As propriedades 
podem ser alteradas 
consoante a 
metodologia de 
fabrico 

Substitutos ósseos, 
sistemas de entrega de 
fármacos 

HA/colagénio, 
HA/gelatina, 
HA/quitosano, 
HA/alginato 
HA/APLG  

 

5. Ensaios in vitro e in vivo 
Um dos objetivos fulcrais do presente estudo foi avaliar a biocompatibilidade de 

diferentes tipos de biomateriais.  

Os testes de biocompatibilidade pretendem avaliar as interações entre o biomaterial e o 

local da implantação (tecidos, órgãos em estudo e envolventes). Estes testes podem ser avaliados 

in vitro e in vivo, através da resposta celular e sistémica à presença dos materiais (Osorio, 2007).  

5.1 Caracterização da biocompatibilidade dos materiais in vitro 

Os testes de citotoxicidade são usados para realizar uma triagem confiável e 

imprescindível para detetar, numa fase inicial, se um determinado biomaterial induz morte celular 

ou outros efeitos negativos sobre as funções celulares (Gomes et al., 2001; Osorio, 2007).  

O termo citotoxicidade pretende designar os efeitos tóxicos (morte, alterações na 

permeabilidade da membrana celular, inibição enzimática, etc.) que vão ocorrer ao nível celular 

(Osorio, 2007). Os ensaios de citotoxicidade in vitro são referenciados pelas normas nacionais e 
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internacionais (US Food and Drug Administration and International Standards Organization 

Guidelines) (ISO 10993-5) (Northup, 1996, 1999; Osorio, 2007). 

Para realizar os ensaios de citotoxicidade in vitro é necessária a utilização de uma cultura 

celular, que obedeça a cuidados específicos durante a sua manipulação. Deste modo, é importante 

a seleção de um meio de cultura apropriado com antimicóticos e antibióticos, em quantidades 

apropriadas para o crescimento celular e são necessárias condições próprias para a sua 

manipulação, tais como: condições de assépsia, mudança de meio de dois em dois dias, análise por 

microscópica ótica e quando os biomateriais são colocados em contacto com as células, estes 

devem estar estéreis para evitar possíveis contaminações (ISO 10993-5). 

A realização dos testes de citotoxicidade (métodos diretos e indiretos) vai variar 

consoante as características do material, o local de aplicação e a natureza da utilização (ISO 

10993-5). Esta escolha determina toda a preparação das amostras, bem como a preparação das 

culturas celulares. Os numerosos métodos utilizados na determinação da citotoxicidade podem ser 

agrupados em categorias, consoante o tipo de avaliação: avaliação das lesões celulares ao nível 

morfológico, avaliação da medição das lesões celulares, avaliação da medição do crescimento 

celular e avaliação de medidas específicas do metabolismo celular (ISO 10993-5).  

No caso da utilização de métodos diretos, o material que se pretende analisar é colocado 

em meio de cultura, em contacto direto com uma monocamada de células, enquanto que, no 

método indireto o material não é diretamento colocado em contacto com as células (o material é 

colocado num meio de cultura, sendo à posteriori esse meio retirado e colocado em contacto com 

as células) (ISO 10993-5). 

A principal vantagem da realização dos testes de citotoxicidade/biocompatibilidade in 

vitro, é devido a apresentarem uma elevada sensibilidade, permitem claramente identificar 

materiais potencialmente citotóxicos numa fase inicial. A sua velocidade de resposta e eficácia em 

termos económicos, tornam-nos particularmente adequados para o rastreio de um grande número 

de potenciais biomateriais para aplicação na ETO. Posteriormente, se os resultados obtidos in vitro 

forem positivos (biocompatíveis), proceder-se-à numa fase seguinte, a realização dos ensaios in 

vivo. Após a realização dos ensaios in vitro, são efectuados ensaios com animais. No entanto, o 

número de animais que é necessário usar será menor. 

Os testes de citotoxicidade/biocompatibilidade in vitro, utilizados no presente trabalho 

foram dois: o ensaio de MTT e de MTS, existindo outros como ensaio de LDH (lactato 

desidrogenase), método de difusão em agar e método de diluição. 

 
5.1.1 Ensaios de MTT 

O ensaio de 3-(4,5-dimetiltiazol2-il)-2,5-difeniltetrazólio) (MTT) ajuda-nos a quantificar a 

morte celular numa determinada amostra de células através de um ensaio colorimétrico. Ou seja, 

este método permite avaliar a toxicidade de um determinado biomaterial. 

Quando se coloca o reagente de MTT, corante amarelo, em contacto com as células viáveis 

(que possuem a enzima mitocondrial funcional, a succinato desidrogenase) ocorre a redução do 

reagente MTT, num composto, 1-[4,5-dimetiltiazol2-yl]-3,5 difenilformazano (formazano), com cor 

violeta, através de uma reação de oxidação-redução mitocondrial. O produto resultante é 

acumulado dentro da célula e é extraído através da adição de um solvente apropriado 
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(isopropanol/ácido clorídrico (HCl)). Os cristais formados são posteriormente dissolvidos com 

dimetilsulfóxido ou isopropanol/HCl, resultando numa solução com uma absorvância que irá ser 

lida num leitor ELISA a 570 nm. A quantidade de cristais de formazano formados no interior das 

células é diretamente proporcional ao número de células viáveis (Ribeiro, 2009; Rodrigues, 2010).  

Assim, este método permite uma avaliação quantitativa da citotoxicidade de um 

determinado biomaterial, através da medição do parâmetro morte celular, inibição do crescimento 

celular, quantidade de proteína libertada (ISO 10993-5). 

 

5.1.2 Ensaios de MTS 

O reagente 3-(4,5-dimetiltiazol-2-il)-5-(3-carboximetoxifenil)-2-(4-sulfofenil)-2H -

tetrazólio (MTS) em conjunto com a fenazina metosulfato (PMS), vai ser reduzido por ação da 

enzima desidrogenase (encontrada em células metabolicamente ativas), resultando num produto 

de cor castanha, formazano. O PMS é um acoplador de eletrões que é utilizado em reações de 

desidrogenase e apresenta a vantagem de produzir reações coloridas decorrentes da formação de 

formazano. 

A intensidade da cor está diretamente relacionada com o número de células viáveis 

in vitro, ou seja, numa situação de grande proliferação celular a quantidade de formazano 

formado será elevada.  

 

Os testes de citotoxicidade/biocompatibilidade in vitro apresentados, MTT e MTS, 

apresentam alguma similaridade. Contudo, enquanto que o ensaio MTT é utilizado pontualmente 

num determinado momento, uma vez que os reagentes utilizados (dimetilsulfóxido ou isopropanol, 

dissolvem os cristais formados) lesionam a célula, não sendo possível repetir o ensaio à posteriori; 

os reagentes utilizados no ensaio de MTS não provocam lesão celular e como tal este ensaio pode 

ser realizado ao longo do tempo, permitindo um acompanhamento da proliferação celular. 

 

5.1.3 Avaliação qualitativa (Microscópio Ótico e Microscópio Eletrónico de 

Varrimento) 

Durante os estudos in vitro, as culturas celulares devem ser cuidadosamente 

acompanhadas e observadas ao microscópio ótico (MO) e ao microscópio eletrónico de varrimento 

(MEV), uma vez que, a avaliação da sua morfologia e do seu comportamento de adesão são 

indicadores da biocompatibilidade do biomaterial (ISO 10993-5). Estes dois microscópios têm 

características diferentes e como tal o MO permite a observação das células e da sua morfologia, 

enquanto que o MEV permite observar a adesão celular ao biomaterial, para além de uma 

observação muito mais ampliada da célula e da sua interação com a superfície do biomaterial. 

As propriedades físico-químicas do biomaterial vão condicionar a reação das células com 

este. Deste modo, se a célula aderir ao biomaterial quer dizer que este é biocompatível. Este 

fenómeno biológico pode ser observado pormenorizadamente através do MEV, uma vez que este 

microscópio permite observar com um elevado poder de ampliação e resolução a superfície dos 

materiais, sendo facilmente observada a interação célula-biomaterial através da visualização de 

prolongamentos citoplasmáticos (filopodia) emitidos pela célula em contacto com o biomaterial. 
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É de salientar que a ausência de adesão celular pode não estar relacionada com o efeito 

tóxico do biomaterial, mas apenas, com as propriedades de superfície do biomaterial. Deste modo, 

a realização dos testes de citotoxicidade deve ser complementada com uma análise microscópica, 

para se efetuar uma avaliação cuidadosa do biomaterial em estudo.  

5.2 Caracterização da biocompatibilidade dos materiais in vivo 

Apesar do progresso considerável e do esforço dispensado na realização dos ensaios in 

vitro, uma análise dos resultados obtidos sugere que a realização de apenas testes in vitro não é 

suficiente, no sentido de eliminar os ensaios in vivo. A utilização de estudos preliminares in vitro é 

encorajada para fins de rastreio, antes da realização de testes in vivo, a fim de reduzir o número 

de animais utilizados (ISO 10993). 

Após se ter verificado nos ensaios in vitro que o biomaterial em estudo é biocompatível, 

deve ser efetuada a avaliação da biocompatibilidade do biomaterial in vivo, num modelo animal 

relevante (Pinto, 2010). Ou seja, o biomaterial testado deve ser implantado num modelo animal 

para ser avaliada a sua biocompatibilidade num organismo vivo, para ajudar a prever a resposta 

humana. Normalmente, os investigadores iniciam os testes com um modelo de pequenas dimensões 

(o rato Wistar é comummente utilizado), devido quer aos custos envolvidos, quer à maior 

facilidade em comparar resultados com a grande variedade de experiências relatadas na 

literatura. Numa fase seguinte, utilizam-se animais de grande porte (coelho, ovelha, cabra, porco 

e cão). Animais como o coelho, a ovelha e cabra apresentam um metabolismo e uma taxa de 

remodelação óssea semelhante à apresentada pelo ser ao humano e como tal faz todo o sentido a 

sua avaliação numa pré-fase (Pinto, 2010). Numa fase posterior, se for caso disso, serão realizados 

os ensaios pré-clínicos em humanos.  

Os testes in vivo têm início com a seleção do modelo animal que melhor se adapta aos 

objetivos específicos da experiência e o número de animais que deve ser utilizado, uma vez que a 

manutenção dos animais, após a intervenção cirúrgica é dispendiosa, e por este motivo e por 

questões éticas é necessário garantir que o modelo escolhido é o mais adequado, o número de 

animais envolvidos é estritamente o necessário e a duração pretendida dos testes, seguindo deste 

modo, as diretrizes estabelecidas pela Direção Geral de Alimentação e Veterinária (DGAV), da 

União Europeia Diretiva 86/609/CEE e da ISO 10993-2. Deste modo, o investigador deve pedir 

autorização à DGAV a permissão para a execução da experiência preenchendo um formulário 

detalhado da realização da mesma.  

Depois de analisada a espécie e o número de animais necessários para experiencia, 

realizam-se dois grupos de animais, os animais que servirão como controlo da experiência (grupo 

controlo) e os animais onde será implantado o biomaterial (grupo teste). O procedimento cirúrgico 

será realizado da mesma forma nos dois grupos (ISO 10993-6). 

O biomaterial que irá ser implantado no grupo teste, deve encontrar-se descontaminado e 

esterilizado. A sua implantação deve obedecer a cuidados de assépsia de tal forma que o 

biomaterial não seja danificado ou contaminado, antes ou durante a implantação. Posteriormente, 

os biomateriais devem ser implantados no tecido mais relevante para uso clínico. No caso do no 

nosso estudo, o biomaterial será numa primeira fase implantado no tecido cutâneo (modelo 

ectópico) e à posteriori numa fase seguinte será implantado no tecido ósseo (ISO 10993-6). Na 
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primeira fase utiliza-se um modelo ectópico, com o intuito de se determinar se o biomaterial tem 

propriedades adequadas nomeadamente a porosidade e interconectividade, para permitir o 

crescimento interno de tecido e verificar se ocorre a neovascularização (Pinto, 2010). Desta 

forma, poderemos ajuizar sobre a capacidade dos biomateriais utilizados pela ETO formarem osso 

ectópico e também verificar a sua osteoindutividade, isto é, a capacidade do biomaterial induzir a 

proliferação celular, bem como a diferenciação celular em células da linhagem osteogénica (Pinto, 

2010). 

É de realçar que no caso de se utilizarem materiais degradáveis, devem ser considerados 

os estudos de degradação in vitro (ISO 10993-6) e avaliar a biodegradação do biomaterial 

implantado, em termos de produtos de degradação e a resposta do sistema imunitário do 

hospedeiro. 

Após a implantação do biomaterial no tecido, a reposta ao implante vai ser comparada no 

grupo teste e no grupo controlo (ISO 10993-6). 

Posteriormente, devem ser efetuados novos ensaios, uma vez que a abordagem in vivo 

deve reproduzir as condições fisiológicas do ser humano. No novo ensaio deve ser criado um 

defeito ósseo no animal que não cure espontaneamente durante o tempo de vida do animal 

(defeito crítico). O tamanho mínimo considerado para um defeito crítico ainda não é 

absolutamente claro (entre 2 a 4,5 mm) (ISO 10993-6) (Patel et al., 2008; Sawyer et al., 2009; Lee 

et al., 2010b). O defeito ósseo pode ser efetuado nos ossos do crânio ou num segmento parcial do 

osso cortical e/ou esponjoso (ISO 10993-6). Este osso apresenta um tamanho adequado para o 

procedimento cirúrgico e a intervenção cirúrgica é mais acessível. A dura-máter e a pele 

sobrejacente proporcionam uma boa fixação do implante. Este modelo tem sido sistematicamente 

estudado e está muito bem estabelecido (Patel et al., 2008; Sawyer et al., 2009; Lee et al., 

2010b; Batista et al., 2012). 

Deste modo, os ensaios in vivo têm como objetivo avaliar a biocompatibilidade do 

biomaterial, através do estudo detalhado das interações deste com o tecido onde é implantado e 

com as reações que ocorrem a nível sistémico, uma vez que os materiais permanecem no 

organismo durante algum tempo. Os produtos de degradação, a sua concentração, as variações 

ocorridas nos materiais, a alteração da sua forma, podem induzir interações entre os locais 

adjacentes e os materiais, assim como afetar os sistemas vivos. A avaliação do tipo e da extensão 

da resposta na presença de um biomaterial por parte do hospedeiro, baseia-se na observação 

macroscópica e na resposta histopatológica (ISO 10993-6) obtida através da análise histológica dos 

tecidos que envolvem o implante e dos tecidos vitais no geral (coração, cérebro, fígado, baço, 

pâncreas e rins), uma vez que há constantemente uma interligação entre os tecidos e os órgãos 

através do sangue, do sistema linfático e dos fluídos intersticiais (ISO 10993-6). As avaliações 

histológicas das áreas afetadas incluem parâmetros tais como: extensão de uma cápsula fibrosa ou 

inflamação; alteração morfológica devido à degradação; número e distribuição das células 

intervenientes no processo inflamatório em virtude do interface material-tecido; a presença, 

extensão e tipo de necrose, qualidade e quantidade do crescimento do tecido e outras alterações 

(vascularização, formação de ganuloma ou formação óssea) (ISO 10993-6).  

Deste modo, a toxicidade do biomaterial pode ser detetada não só no tecido onde foi 

implantado como ao nível dos órgãos vitais que podem ficar lesionados.  
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Caracterização das propriedades mecânicas e 

biológicas do scaffold de Alumina (Artigo I) 

Ao longo deste subcapítulo descreve-se a preparação e caracterização do scaffold de 

alumina, bem como a avaliação das suas propriedades mecânicas e biológicas. 

 

1.1 Introdução 
O tecido ósseo desempenha um papel fundamental na locomoção, garante que o esqueleto 

apresente uma capacidade de carga adequada e seja um invólucro de proteção para os órgãos 

internos do corpo (Stevens, 2008). 

As fraturas e as doenças ósseas degenerativas representam um grave problema de saúde, 

que afeta milhões de pessoas em todo o mundo (Santora e Skolbekken, 2010). O tecido ósseo 

apresenta uma notável capacidade regenerativa, contudo, em casos de deformidades congénitas, 

de grandes defeitos ósseos, em casos de pacientes mal nutridos ou que padeçam de diabetes 

apresentam uma capacidade de regeneração limitada. Nestes doentes o processo de regeneração é 

muito lento e não consegue suprimir as necessidades em causa. Hoje em dia, os materiais 

utilizados para a reconstrução óssea em meio clínico incluem o enxerto ósseo autógeno, enxerto 

ósseo alógeno ou a aplicação de materiais sintéticos. No entanto, existem várias limitações 

associadas a estes substitutos ósseos: disponibilidade limitada do enxerto ósseo autógeno (a 

obtenção de enxertos autógenos implica sofrimento extra para o paciente), os aloenxertos podem 

contribuir para a transmissão de doenças, e ainda, certos substitutos ósseos elaborados a partir de 

materiais sintéticos apresentam limitada osteointegração e desencadeiam reações adversas no 

organismo (Bueno e Glowacki, 2009). 

A fim de ultrapassar estes problemas foram realizados diferentes estudos na área da 

engenharia de tecidos (Stevens, 2008; Dvir et al., 2010; Coimbra et al., 2011). Esta área de 

conhecimento aplica metodologias da engenharia de materiais e das ciências da vida para produzir 

diferentes dispositivos com células incorporadas para se formar um esqueleto temporário para o 

crescimento do novo tecido (Li et al., 2005; Rezwan et al., 2006; Bueno e Glowacki, 2009; Cenni 

et al., 2010; Vallet-Regi, 2010). 

As matrizes porosas podem ser produzidas com polímeros biológicos, tais como o colagénio 

e o ácido hialurónico, que fornecem uma informação biológica inata para a ligação e proliferação 

celular. Além disso, os polímeros sintéticos tais como polifumaratos, ácido poliláctico, ácido 

poliglicólico, copolímeros de ácido poliláctico e de ácido poliglicólico, e policaprolactona, também 

têm sido estudados para aplicação na regeneração óssea (Li et al., 2005; Puppi et al., 2010; Ruckh 

et al., 2010; Shalumon et al., 2010). 

Hoje em dia, uma abordagem comum na regeneração do tecido ósseo é o isolamento de 

células específicas do tecido ósseo, obtidas a partir de uma biópsia do paciente, e posteriormente 

colocá-las a crescer na presença de um scaffold tridimensional (3D), em condições de cultura 

controladas, para deste modo se reproduzir a estrutura de matriz extracelular, fornecendo 

informações importante às células para o desenvolvimento do tecido (Dvir et al., 2010). 
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Posteriormente, as matrizes porosas com células são colocadas diretamente no local da 

lesão, onde o novo tecido será formado, no corpo do paciente. Uma abordagem alternativa é o 

implante de scaffolds no corpo do paciente com o objetivo de estimular e orientar a formação do 

tecido in vivo (Reyes et al., 2007; Guarino et al., 2008; Perez-Sanchez et al., 2010). A vantagem 

desta abordagem é a de reduzir o número de cirurgias, resultando numa recuperação mais rápida 

do paciente. Além disso, os tratamentos com base nestas técnicas permitirão resolver problemas 

de escassez de doadores, rejeição imunológica e transferência de agentes patogénicos (Lee et al., 

2010). 

Nos trabalhos realizados ao longo do meu doutoramento, foi utilizado um material 

biocerâmico, conhecido como alumina (Al2O3) para produzir um scaffold 3D. O óxido de superfície 

torna a alumina quimicamente inerte em ambientes biológicos (biocompatível). Além disso, a 

cerâmica de alumina também possui uma elevada dureza e boa resistência ao desgaste, o que faz 

com que seja utilizada como suporte de carga em próteses do quadril e implantes dentários 

(Tohma et al., 2006; Lee et al., 2007; Lee et al., 2010). 

A alumina tem sido utilizada no fabrico de scaffolds para serem usados como substitutos 

ósseos (Bose et al., 2002; Swan et al., 2005; Rambo et al., 2006; Ribeiro et al., 2009a). Além 

disso, este biomaterial foi também combinado com outros materiais biocompatíveis, como os 

fosfatos de cálcio, tais como hidroxiapatite (HA), (Li et al., 2006; Li et al., 2007; Yoon et al., 

2008). Ribeiro e os seus colaboradores mostraram que os implantes de titânio revestidos com 

alumina, melhoram o contacto osso-implante, oferecendo vantagens no processo de reparação 

óssea (Ribeiro et al., 2009a). Até agora, tem-se observado que os implantes de superfície revestida 

com nanopartículas de Al2O3 promovem a diferenciação osteoblástica, através da expressão de 

genes e interação mecânica com o tecido ósseo circundante (Mendonça et al., 2009). Na literatura 

foi também descrito que os scaffolds de alumina podem inicialmente permitir uma adesão e 

crescimento de osteoblastos comparável à apresentada pela HA, caso seja modificada de forma a 

produzir estruturas rugosas e porosas. Assim, a alumina apresenta-se como um material promissor 

para a regeneração óssea, uma vez que apresenta propriedades semelhantes às do tecido ósseo 

(Chanda et al., 2009). 

 

1.2 Materiais e Métodos 

1.2.1 Materiais 

Os scaffolds de alumina foram produzidos com alumina tabular comercial T60 (Alcoa, 

EUA). A linha celular de osteoblastos humanos hFOB 1.19 (CRL-11372), foi obtida a partir da 

American Type Culture Collection (VA, EUA). Esta linha celular é imortalizada e tem sido utilizada 

em estudos que envolvem aplicações ortopédicas (Harris et al., 1995; Miki et al., 2009). 

Anfotericina B, L-glutamina, meio de cultura celular (Dulbecco’s Modified Eagle Medium - F12 

(DMEM-F12)), MTT, etanol (EtOH), glutaraldeído, penicilina G, solução salina de fosfato (PBS), 

ácido etilenodiamino tetra-acético (EDTA), ácido clorídrico (HCl), isopropanol, estreptomicina e 

tripsina foram adquiridos à Sigma (Sintra, Portugal). Soro fetal bovino (SFB) foi adquirido à 

Biochrom AG (Berlim, Alemanha). Quetamina e xilazina foram adquiridos à Agrofauna, Portugal. 

Frascos cultura celular (T-flasks) e placas de 96 poços foram adquiridos à Nunc (Dinamarca). 
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1.2.2 Métodos 

1.2.2.1 Sintetização dos scaffolds de alumina 

As amostras de matrizes porosas de alumina foram produzidas através de uma mistura de 3 

tipos de alumina. Alumina tabular comercial T60 (Alcoa), disponível em dois tamanhos diferentes 

(<0,2 mm; 0,2-0,5 mm) com uma densidade compreendida entre 3,96 - 4 g/cm3, e alumina reativa 

(<0,7 µm) com uma área específica de superfície (AES) de 7 m2/g. O scaffold foi produzido de 

acordo com o método descrito na Patente Portuguesa #103432, 2008. A mistura foi elaborada 

através da adição de 33% de cada tipo de alumina, 1% de ácido cítrico, como antifloculante (0,36 

mg/m2 por AES), e água desionizada num homogeneizador. Após esta estar homogénea, foram 

feitos provetes de dimensões 10X30X50 mm3. Seguidamente, foram deixados à temperatura 

ambiente durante 24 h, e posteriormente secados a 110ºC durante 24 h. Depois da secagem, foram 

sinterizados em ciclos de 1600ºC numa mufla (Termolab) (Pinto et al., 2010). 

 

1.2.2.2 Caracterização das propriedades mecânicas dos scaffolds de alumina 

Para caracterizar as propriedades mecânicas, foram utilizados cinco suportes de alumina, 

em cada ensaio. 

O módulo de rutura (MOR) foi determinado sujeitando os scaffolds a um ensaio de rutura 

de três pontos (Zwick 1435, carga da célula, de 5kN), pelo procedimento descrito e padronizado na 

norma ASTM C-133. Em seguida, foi determinada a porosidade, a densidade e absorção das peças 

fraturadas (ASTM C-20). Foi também determinada a dureza, usando um aparelho Vickers AVK-C2 

(Mitutoyo AVKC2). 

 

1.2.2.3 Cultura celular de osteoblastos humanos 

As células CRL-11372 foram semeadas em frascos de cultura de 25 cm2 com 6 ml de DMEM-

F12 (1:1 v/v), suplementado com SFB (10% v/v) inativado, penicilina G (100 unidades/ml), 

estreptomicina (100 µg/ml) e anfotericina B (0,25 µg/ml). As amostras foram mantidas numa 

incubadora a 37ºC, numa atmosfera húmida com 5% CO2. O meio de cultura foi mudado a cada 3 

dias, até se obter confluência celular. A confluência foi obtida após 7 dias. Após a obtenção da 

mesma, as células foram lavadas com PBS/EDTA (0,025%). Seguidamente, adicionou-se tripsina 

(0,18%) e as células foram incubadas durante 3 minutos. Findo esse tempo, a atividade da tripsina 

foi bloqueada pela adição de meio de cultura com SFB (10% v/v). As células foram, então, 

centrifugadas, ressuspensas em meio de cultura e semeadas em T-flasks 75 cm2 (Maia et al., 2009). 

 

1.2.2.4 Proliferação das células CRL-11372 na presença de scaffolds de alumina 

Para avaliar o comportamento celular, na presença do material cerâmico produzido, as 

células CRL-11372 foram semeadas na presença do scaffold (3x3 mm) numa placa de 96 poços, 

numa densidade de 5x104 células/poço, durante 24 h (n = 5). 

O crescimento celular foi comparado com o de células CRL-11372 semeadas na ausência do 

scaffold. A proliferação celular foi monotorizada utilizando um microscópio ótico invertido - 

Olympus CX41 (Tóquio, Japão) equipado com uma câmara digital Olympus SP-500 UZ. 
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1.2.2.5 Microscopia eletrónica de varrimento 

A morfologia da superfície das cerâmicas de alumina na presença ou ausência de células 

humanas osteoblásticas, foi analisada por microscopia eletrónica de varrimento (MEV) durante 7 

dias. As amostras (n = 4) foram fixadas durante a noite com glutaraldeído (2,5% PBS) a 4ºC. Em 

seguida, foram lavadas três vezes com PBS durante 2 min e desidratadas com etanol de acordo 

com um gradiente de 70, 80, 90 e 100%, durante 5 min cada. Seguidamente as amostras foram 

secadas através da utilização de CO2 em condições supercrítica e colocadas em suportes 

adequados. Posteriormente, as amostras foram revestidas com ouro no equipamento Emitech K550 

(Londres, Inglaterra) e observadas num MEV - Hitachi S-2700 (Tóquio, Japão) com uma voltagem 20 

kV a diferentes ampliações. 

 

1.2.2.6 Avaliação do perfil de citotóxico do scaffold de alumina 

Para avaliar a citotoxicidade do presente material cerâmico foram semeadas as células 

CRL-11372, com uma densidade de 5x104 células/ml em placas de 96 poços com e sem scaffolds de 

alumina, e cultivadas com 100 µl de meio DMEM-F12 a 37ºC, numa atmosfera húmida de 5% de CO2. 

Os scaffolds de alumina foram imersos em etanol (96%) durante 24 h e secos a 40ºC durante 4 h, a 

fim de promover a evaporação do etanol, e irradiados com UV durante 30 min. Posteriormente, 

estes scaffolds foram colocados em placas de 96 poços e foram semeadas células nos respectivos 

poços, formando o controlo positivo (K-). Simultaneamente, foi efetuado o mesmo processo para o 

controlo negativo (K+), no entanto, foi adicionado a cada poço etanol a 96% (K+) (Mitchell et al., 

1998; Ribeiro et al., 2009b; Dvir et al., 2010; Palmeira-de-Oliveira et al., 2010). 

Após 24 h, a viabilidade celular das células em contacto ou na ausência dos scaffolds foi 

avaliada pela redução do MTT em formazano púrpura (n = 5). O meio de cultura de cada uma das 

amostras foi removido e adicionou-se 50 µl de MTT (5 mg/mL PBS). As placas foram colocadas 

numa incubadora durante 4 h a 37ºC, numa atmosfera húmida de 5% de CO2. Depois disso, o MTT 

foi cuidadosamente removido e seguidamente adicionou-se a cada poço 50 µl de isopropanol/HCl 

(0,04N) durante 90 min, a fim de solubilizar os cristais de formazano formados. O formazano 

produzido foi quantificado através do método colorimétrico. Foi efetuada a leitura da absorvância 

a 570 nm, usando um leitor de microplacas Biorad Microplate Reader Benchmark (Tóquio, Japão). 

A quantidade de formazano formado é diretamente proporcional ao número de células viáveis na 

amostra (Capasso et al., 2003; Ganapathy-Kanniappan et al., 2010; Peter et al., 2010). 

 

1.2.2.7 Ensaios in vivo 

Neste estudo foram utilizados 24 ratos fêmea Wistar (12 semanas), com um peso 

compreendido entre 200 e 230 g. O protocolo animal efetuado neste estudo foi aprovado pelo 

Comitê de Ética do Centro Hospitalar Cova da Beira e realizado de acordo com as diretrizes 

estabelecidas no Guia para cuidados e uso de animais de laboratório. Cada animal foi anestesiado 

com uma injeção intraperitoneal IP (40 mg/kg de quetamina e 5 mg/kg de xilazina) de modo a 

serem submetidos a cirurgia. Os animais foram em seguida separados em dois grupos (teste e 

controlo), sendo cada um deles constituído por 12 animais. Subsequentemente, foi induzido um 

defeito ósseo na calote, de acordo com o procedimento descrito na literatura (Cooper et al., 2010; 

Ye et al., 2011), em todos os animais com uma broca especial. No grupo controlo, o defeito ósseo 
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não foi preenchido com qualquer material, enquanto no grupo teste houve inserção do scaffold 

produzido na lesão óssea. 

Os scaffolds de alumina foram esterilizados conforme descrito anteriormente na secção 

1.2.2.6. 

Após a cirurgia, os animais foram mantidos em jaulas individuais e alimentados com 

alimentação comercial e água ad libitum. Durante o período pós-operatório, todos os animais se 

apresentavam saudáveis. Os animais foram sacrificados após 7, 15, e 30 dias, com uma dose letal 

de anestesia. 

 
1.2.2.8 Análise histológica 

Após necrópsia dos animais, foram recolhidas as amostras do defeito ósseo e os órgãos 

vitais (cérebro, coração, pulmão, fígado, baço e rins) de todos os animais. As amostras de osso 

foram descalcificadas utilizando uma solução de EDTA 10% durante um período de duas semanas, a 

4ºC. A solução de EDTA foi mudada todas as semanas.  

Posteriormente, as amostras foram fixadas em formalina, desidratadas em etanol e 

impregnadas com parafina para o processamento histológico de rotina. Foram obtidas secções de 3 

µm, de cada bloco de parafina e estas, foram seguidamente coradas com hematoxilina e eosina 

(H&E) e avaliadas de forma independente por dois especialistas em Anatomia Patológica, 

utilizando um microscópio de ótico com um software específico da Olympus. 

 

1.2.2.9 Análise estatística dos resultados 

Os resultados obtidos no ensaio de MTT representam a média±erro padrão da média. A 

significância estatística foi calculada usando a análise de variância one-way ANOVA com teste de 

Dunnet’s post hoc. Os cálculos foram realizados utilizando o MYSTAT 12 (Systat Software, uma 

subsidiária da Cranes Software International Ltd.). 

 
1.3 Resultados 

1.3.1 Caraterização das propriedades macroscópicas do scaffold de alumina 

Do ponto de vista macroscópico os scaffolds de alumina produzidos, apresentam uma cor 

branca opaca, com uma superfície rugosa e irregular (Figura 12A). 

A análise MEV (Figura 12B e 12C) revelou uma estrutura superficial porosa interligada. 

O scaffold apresentava uma porosidade de 6,9±1,7% e uma elevada dureza 528,3±48,5 MPa 

e Mor ~55 MPa. O biomaterial apresentou densidade de 3,2±0,0 6g/cm2 e absorção de água de 

2,2±0,4%. 

A partir dos resultados apresentados na Tabela 3, pode-se verificar que o referido material 

cerâmico tem maior estabilidade termodinâmica, devido ao seu processo de fabrico. 
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Figura 12. Caracterização da estrutura macroscópica do scaffold de alumina.  

 
Tabela 3. Propriedades mecânicas do scaffold de alumina.  
 

Tipo de Teste Resultado 

Dureza [MPa] 528,3±48,5 
Módulo de Rutura [MPa] >55 
Densidade [g/cm3] 3,2±0,006 
Porosidade [%] 6,9±1,7 
Absorção de água [%] 2,2±0,4 

 
 

1.3.2 Caracterização do perfil citotóxivo do scaffold de alumina 

1.3.2.1 Ensaios in vitro 

Para avaliar a citotoxicidade deste scaffold, as células CRL-11372 foram colocadas em 

contacto com o material. Após 24 h as CRL-11372 células aderiram e cresceram na proximidade do 

scaffold (Figura 13A) e no controlo negativo (Figura 13B). No controlo positivo, não se observou a 

adesão celular e/ou proliferação, foram observadas células com forma esférica que é a forma 

típica das células mortas (Figura 13C). 

Para melhor se avaliar o perfil citotóxico do scaffold, foi também realizado, um ensaio de 

MTT (Figura 13D). Os resultados obtidos revelaram uma diferença estatisticamente significativa (P 

<0,05) entre as células expostas ao biomaterial e o controlo positivo, e entre o controlo positivo e 

controlo negativo, após 24 h de incubação. No entanto, não foi observada nenhuma diferença 

estatisticamente significativa entre o controlo negativo e as células em contacto com o scaffold 

alumina.  
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Figura 13. Imagens de microscopia ótica de células CRL-11372 em contacto com o scaffold de alumina (�) (A, 
B e C). Avaliação da viabilidade celular medida pelo ensaio de MTT: (K+) controlo positivo, (K-) controlo 
negativo e (Células/SA) células na presença do scaffold de alumina.  

Além disso, também foram adquiridas imagens por MEV, para caracterizar a adesão de 

células ao biomaterial. Estes dados mostraram que as células CRL-11372 aderiram e proliferaram 

na presença do biomaterial, devido às suas propriedades de superfície. A rugosidade de superfície 

permite a fixação celular, que pode ser observada pelos prolongamentos citoplasmáticos que se 

espalham sobre a superfície do biomaterial, que reflete a adesão ao fim de 3 dias em cultura 

(Figura 14). O elevado número de células presente comprova o crescimento celular (Figura 14). 

 

Figura 14. Imagem obtida por MEV de um osteoblasto humano (CRL-11372) na superfície do scaffold, após 3 
dias em cultura. 

 

1.3.2.2 Ensaios in vivo 

A análise histológica das amostras de órgãos (cérebro, coração, rim, fígado, pulmão, baço) 

foi realizada com o objetivo de verificar a presença de alterações morfológicas entre o grupo teste 

e o grupo controlo. Esta análise não revelou variações significativas entre os dois grupos, o que 

indica que o scaffold não desencadeou qualquer resposta sistémica. No entanto, quando as 

amostras de tecido ósseo recolhidas da calote foram analisadas, verificaram-se algumas diferenças 

significativas entre os dois grupos (Figura 15). 
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As amostras foram avaliadas quanto à qualidade do interface osso-scaffold, resposta do 

tecido e a formação de osso no interior do defeito (Figura 15). 

Após 7 dias, a amostra obtida a partir do grupo controlo apresentou um tecido fibroso com 

novos vasos e uma pequena faixa de tecido de granulação, mas sem observação do processo 

inflamatório (Figura 15). No grupo teste foi observada uma grande quantidade de tecido de 

granulação entre os dois topos ósseos (Figura 15). Quando as amostras foram recolhidas após um 

período de 30 dias, a coloração H & E revelou um novo tecido ósseo na superfície, sem reação 

periosteal na amostra do grupo controlo. A amostra do grupo teste apresentou algum espaço entre 

dois fragmentos ósseos, ligados por tecido conjuntivo e uma nova formação óssea, o que significa 

uma posterior cura, embora lenta, do tecido ósseo, ou seja, o biomaterial vai promover a 

regeneração óssea. 
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Figura 15. Imagens histológicas do tecido ósseo da calote de rato após 7 e 30 dias. 

 
1.4 Discussão 

A engenharia de tecidos é uma área de investigação relativamente nova e desafiadora, 

que procura novos procedimentos e técnicas para reparar tecidos e/ou órgãos danificados. No caso 

particular da regeneração óssea, é necessário o desenvolvimento de scaffolds biocompatíveis, 

osteocondutivos e bioativos que induzam a adesão celular, bem como o crescimento celular. Uma 

matriz porosa ideal (também conhecida como scaffold) para ser utilizada na engenharia de tecido 

ósseo, não deve desencadear uma resposta adversa por parte do hospedeiro (Dvir et al., 2010). 

Neste estudo foi utilizada uma nova técnica, envolvendo um processo de sinterização, com 

o intuito de se produzir um scaffold de alumina para ser utilizado como um substituto ósseo. Este 

scaffold foi produzido e caracterizado por meio de diferentes técnicas experimentais, para se 

avaliarem as suas propriedades mecânica e biológicas. 

A caracterização das propriedades mecânicas do scaffold é fundamental para a otimização 

da produção de uma matriz porosa. A porosidade intrínseca do biomaterial utilizado é um fator 

chave para permitir que os osteoblastos aderiram e cresçam (Popat et al., 2005; Webster et al., 

2005; Rambo et al., 2006; Thei-Han et al., 2009). O scaffold produzido apresentava uma 

porosidade de 6,9 ± 1,7%. Este parâmetro está diretamente relacionado com a rigidez e resistência 
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à deformação do tecido que deverá substituir. A indução de pequenas mudanças na porosidade, 

resultam em grandes mudanças nas propriedades do material. No caso de enxertos ósseos de osso 

cortical, inicialmente pode ter entre 5% a 10% de porosidade (Goldberg e Akhavan, 2005). 

Na literatura existem diversos estudos que relatam a importância de materiais porosos 

para a engenharia de tecido ósseo, uma vez que são necessários para a migração e proliferação de 

osteoblastos e células mesenquimais e desempenham um papel importante na vascularização 

(Sadiq et al., 2009; Yang et al., 2010). 

A biocerâmica produzida neste estudo apresentou também um elevado valor de dureza 

(528,3±48,5 MPa) e Mor (MPa ~55). Estas propriedades fazem deste biomaterial um bom candidato 

para ser utilizado como substituto ósseo, uma vez que a força e desgaste a que o material estará 

sujeito serão elevados. O valor obtido para a dureza é superior à do tecido ósseo natural (~100 

MPa) e ao valor de outros materiais, tais como o dióxido de zircónio (6-10 MPa) (Hutmacher, 2000; 

Acchar e Segadaes, 2010). No entanto, este scaffold apresenta uma dureza inferior relativamente 

aos scaffolds de alumina produzidos por Hamadouche e Sedel, que apresentaram uma dureza de 

595 MPa (Hamadouche e Sedel, 2000). Tal decréscimo era esperado, devido ao grau de porosidade 

do nosso scaffold, o que reduz a resistência global. Os valores de MoR obtidos para este 

biomaterial (~55 MPa) foram superiores aos obtidos para outros materiais sinterizados, tais como 

HA (MoR = 50 MPa), mostrando assim que este biomaterial é muito resistente a forças de tração 

(Pattanayak et al., 2005). 

O scaffold aqui produzido apresentou uma densidade de 3,2±0,06 g/cm3. Este valor é mais 

baixo quando comparado com o obtido para o material pré-sinterizado (3,98 g/cm3). No entanto, é 

mais elevado do que a densidade média do tecido ósseo (1,9 g/cm3) (Leslie e Ward, 2004). Durante 

a produção deste scaffold foram tidas em conta as alterações das suas propriedades, tais como, a 

porosidade do biomaterial aumenta, a densidade, resistência e dureza diminui. 

A absorção de água por este material é muito importante, uma vez que esta propriedade 

está diretamente relacionada com a adesão celular e também com a troca iónica no interior do 

scaffold (Bowen et al., 2005). Neste scaffold, a alumina encontra-se no grau de oxidação mais 

elevado e os fluidos corporais humanos não podem reduzir os iões alumínio (Al3+) à superfície 

(Osawa et al., 2005). Assim, a alumina permanece no corpo a pH fisiológico. Se houvesse a 

libertação de iões Al3+ da superfície do scaffold a viabilidade celular seria afetada (Matsumoto, 

2000). O Al3+ compete diretamente com Ca2+ no processo de formação ósseo e a sua presença induz 

a redução do teor de cálcio no osso e na qualidade do osso (Matsumoto, 2000). 

A avaliação do perfil citotóxico do biomaterial é uma questão importante que deve ser 

avaliada, uma vez que determina se um material pode ser utilizado na engenharia de tecidos 

(Ribeiro et al., 2009b). A avaliação da citotoxicidade in vitro é efetuada através de protocolos 

padrão que fornecem informações sobre as interações entre as células e a superfície do material. 

Este procedimento é muitas vezes utilizado como ensaios de rastreio iniciais para avaliar a 

biocompatibilidade de um material (La Flamme et al., 2007). O perfil citotóxico do scaffold foi 

avaliado por um ensaio MTT, cujos resultados sugeriram que scaffold poroso não afetou a 

viabilidade das células, não tendo sido observado um efeito citotóxico agudo. As imagens de MEV 

mostraram que os osteoblastos humanos aderiram e cresceram na superfície do scaffold. No 

entanto, a densidade do biomaterial não facilitou o crescimento de células no seu interior. No 
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entanto, os resultados mostram que o scaffold promove a adesão e proliferação celular (Figura 

14). 

A utilização de modelos animais para caracterizar a toxicidade de novos biomateriais ou 

dispositivos médicos é uma parte necessária no processo de validação e segurança do produto. 

Além disso, também são um passo intermédio para a realização dos ensaios clínicos. 

Neste estudo nos ensaios in vivo foram utilizados ratos Wistar para se avaliar a reação do 

animal à presença do biomaterial, quer a nível local como a nível sistémica, após a implantação 

dos scaffolds. Na literatura está descrito que após a colocação de um implante, há uma cascata de 

processos moleculares e celulares, despolotado quase instantaneamente, e ocorre uma resposta 

inflamatória aguda, com duração de dois a cinco dias (Stanford, 2010). Ao mesmo tempo, as 

proteínas do plasma são adsorvidas à superfície do material, seguindo-se um contacto inicial de 

glóbulos vermelhos e plaquetas. À medida que a cicatrização de tecidos ocorre, a coagulação do 

sangue não serve apenas como um reservatório de fatores de crescimento, mas também como um 

scaffold provisório em que as células mesenquimais osteogénicas podem migrar. Com base nos 

dados publicados na literatura, a formação de tecido de granulação começa aproximadamente no 

quarto dia após a colocação do implante e pode durar até à terceira semana, após ter ocorrido a 

lesão. Durante este período, as células osteogénicas são estimuladas e inicia-se a deposição óssea 

(Davies, 2010). Neste contexto, as análises histológicas são muito importantes para monitorizar a 

regeneração óssea. 

A análise histológica das amostras de órgãos não revelou variações significativas entre o 

grupo controlo e o grupo teste. Os resultados indicaram a não ocorrência de resposta sistémica por 

parte do organismo à presença do biomaterial. No entanto, a análise do tecido ósseo recolhido da 

calote revelou algumas diferenças entre os dois grupos. 

Deste modo e de acordo com o que está descrito na literatura, este é um dos primeiros 

estudos que descreve a implantação de scaffolds de alumina num defeito ósseo e em que foi feita 

a monitorização ao longo do tempo da resposta do organismo à presença biomaterial no organismo. 

Recentemente, Kim e seus colaboradores descreveram a avaliação, in vitro e in vivo de scaffolds 

de alumina 3D revestidos e não revestido com TCPh poroso (Kim et al., 2011). 

 

1.5 Conclusão 
O objetivo deste estudo foi o de produzir um scaffold de alumina que pode ser utilizado 

num futuro próximo como um substituto ósseo. Os resultados dos ensaios in vitro revelaram que o 

scaffold tem propriedades mecânicas compatíveis com a sua aplicação na terapia óssea, tais como 

elevada dureza e MoR, e uma aparente porosidade relativa. Além disso, quando as células CRL-

11372 foram semeadas, na presença do biomaterial, foi observada adesão e proliferação celular, o 

que significa que este scaffold não tem um efeito citotóxico agudo. A análise histológica das 

amostras permitiu concluir que o scaffold não desencadeou uma resposta sistémica por parte do 

sistema imunitário dos ratos Wistar. 

Em estudos futuros será interessante produzir os scaffolds de alumina por outros métodos. 

Os scaffolds de alumina serão revestidos com materiais naturais e sintéticos biocompatíveis, a fim 

de melhorar a sua aplicação como um substituto ósseo. Para este fim serão usados polímeros ou 
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moléculas biativas (células e/ou FCs) de modo a tornar o scaffold osteoindutor e osteocondutor, e 

desta forma favorecer a osteointegração. 
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Caracterização Biológica do Complexo 

Polielectrolítico Pectina/Quitosano para uma 

possível aplicação na Engenharia de Tecido Ósseo 

(Artigo II) 

Ao longo deste capítulo é descrita a caracterização biológica do complexo poliectrolítico 

de pectina/quitosano para aplicação na regeneração óssea. 

 

1.1 Introdução 
Nos últimos anos na área da Engenharia de Tecidos tem havido um crescente interesse na 

utilização de materiais biocompatíveis e/ou biodegradáveis que têm sido utilizados como matrizes 

de suporte ou como substratos para a entrega de moléculas bioativas e células, em tecidos com a 

finalidade de promover a sua reconstrução (Liu et al., 2007). 

Na ETO, os biomateriais atuam como um esqueleto temporário, inserido nos locais de 

defeito do esqueleto ou nos locais de perda óssea, de modo a apoiar e estimular a regeneração do 

tecido ósseo, enquanto que, gradualmente se degradam e são substituídos por novo tecido ósseo 

(Liu et al., 1999; Radice et al., 2000; Mao et al., 2005; Aronin et al., 2008; Becker et al., 2009; 

Dumas et al., 2009). Ao longo das duas últimas décadas, materiais inorgânicos e orgânicos, 

naturais e sintéticos têm sido estudados para esta finalidade (Stevens, 2008; Puppi et al., 2010). 

Os materiais inorgânicos bioativos, com uma composição semelhante à fase mineral do osso, tais 

como o fosfato tricálcico, hidroxiapatite e vidros bioativos, têm sido amplamente utilizados para a 

reparação e substituição de tecidos ósseos danificados. Os polímeros sintéticos biodegradáveis e 

biocompatíveis, tais como, o APG, o APL e os seus copolímeros (APLG) têm também sido estudados 

para esta aplicação biomédica. Os polímeros naturais, em particular proteínas e polissacarídeos, 

são amplamente utilizados na regeneração do tecido óssseo. A sua degradabilidade, 

biocompatibilidade, similaridade com a matriz extracelular e as interações celulares intrínsecas, 

tornam estes materiais mais atrativos para aplicação na engenharia de tecidos (Malafaya et al., 

2007; Mano et al., 2007). Os polissacarídeos, tais como, alginato, quitosano, ácido hialurónico e 

proteínas (ex. colagénio), são exemplos de polímeros naturais utilizados por diversos 

investigadores para este propósito (Liu et al., 1999; Radice et al., 2000). Atualmente, está a ser 

efetuada muita investigação na produção de scaffolds de polímeros-compósitos inorgânicos, para 

aplicação na ETO, com o intuito de se imitar a estrutura nativa deste tecido. Os investigadores 

têm tido uma preocupação constante em melhorar a adesão celular aos scaffolds, bem como, 

aumentar a sua resistência mecânica e estabilidade. Assim, a combinação da fase de resistência do 

polímero com a resistência à compressão de um composto inorgânico parece favorável para o 

desenvolvimento de um biomaterial mais eficiente ao nível da regeneração óssea (Rezwan et al., 

2006; Jiang et al., 2009; Swetha et al., 2010). 

Nesta parte do meu trabalho de doutoramento foram produzidos scaffolds porosos, 

biodegradáveis com pectina e quitosano, para aplicação na ETO. 
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As pectinas são polissacarídeos, constituídos por unidades de ácido D-galacturónico, 

presentes nas paredes celulares das plantas (Mohnen, 2008). As pectinas comerciais são obtidas 

principalmente a partir de bagaço de maçã e a partir da casca de citrinos, por meio de um 

processo de extração acídica (Rolin, 2002). Os extratos de pectina são amplamente utilizados na 

indústria de processamento de alimentos, devido às suas propriedades de espessamento e 

gelificação. Os extratos de pectina comerciais consistem predominantemente em cadeias lineares 

de resíduos de (1,4)-α-D-ácido galacturónico parcialmente metil estérificados. Dependendo do 

grau de substituição dos grupos carboxilo D-galacturónico por grupos metóxil (-OCH3), definido 

como o grau de esterificação (DE), as pectinas são classificadas como pectinas de alta 

esterificação (DE> 50%) ou pectinas de baixa esterificação (DE <50%). 

O uso da pectina na preparação de sistemas de entrega de fármacos específicos para o 

cólon tem sido objeto de inúmeras investigações (Ashford et al., 1994; Liu et al., 2003; Ahrabi et 

al., 2000; Chambin et al., 2006; Maestrelli et al., 2008; Bigucci et al., 2009), devido à sua 

suscetibilidade à degradação pelas enzimas produzidas por um grande número de micro-organismos 

presentes no cólon. A pectina foi também investigada para o tratamento de superfícies de 

dispositivos médicos (Morra et al., 2004) e para a produção de implantes ósseos revestidos com 

nanopartículas (Kokkonen et al., 2008). Recentemente, alguns investigadores descreveram que a 

pectina possui atividade anti-inflamatória e anticarcinogénica (Chen et al., 2006; Salman et al., 

2008). 

Por outro lado, o quitosano, um polímero catiónico obtido a partir da quitina (através da 

desacetilação da quitina em meio alcalino) e compreendendo unidades de monómeros β-(1-4)-

glucosamina e N-acetil-D-glucosamina (Montembault et al., 2005; Duarte et al., 2009), é um dos 

biomateriais mais estudados para aplicações farmacêuticas e biomédicas. O quitosano apresenta 

propriedades biológicas diferentes, tais como, atividade anticolesterolémica e antimicrobiana, 

biocompatibilidade, propriedades antimicóticas, biodegradabilidade, potencial hemostático, não 

carcinogénico, afinidade notável para as proteínas, assim como promoção da proliferação, adesão 

e diferenciação celular (Kim et al., 2008; Muzzarelli, 2009; Ribeiro et al., 2009). 

Devido a estas e a outras propriedades, o quitosano e os seus derivados, isoladamente ou 

em combinação com outros biomateriais, têm sido utilizados para a produção de um grande 

número de diferentes matrizes para aplicações na engenharia de tecidos (Kim et al., 2008; 

Muzzarelli, 2009), incluindo aplicações na ETO (Di Martino et al., 2005). 

Neste trabalho, os scaffolds de pectina/quitosano foram preparados através da liofilização 

dos complexos polielectrólitos insolúveis (CPEs), numa solução aquosa. Os CPEs são estruturas 

supramoleculares formadas por interações iónicas estabelecidas entre dois polielectrólitos de 

cargas opostas. 

Os CPEs baseados em quitosano ou formados entre quitosano e polielectrólitos naturais 

(DNA, proteínas, carboximetilcelulose) ou sintéticos (poli (ácido acílico), poli (ácido 

estirenosulfónico)), já foram investigados para várias aplicações na área de engenharia de tecidos, 

nomeadamente para a entrega de fármacos (Berger et al., 2004; Liao et al., 2005; Kang et al., 

2007; Silva et al., 2008; Naidu et al., 2009). 
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1.2 Materiais e Métodos 

1.2.1 Materiais 

O quitosano obtido a partir da carapaça de caranguejos (peso molecular médio (300-1000 

kDa), grau de acetilação, DA ~ 28%). A pectina com um baixo grau esterificação, extraída a partir 

de citrinos (Grau de esterificação, DE ~ 42%) foram adquiridos à Sigma. O ácido acético (96%) foi 

adquirido à Fluka. O acetato de sódio (Pureza> 99,0%) e a solução salina tamponada com fosfato 

foram comprados à Sigma. 

 

1.2.2 Métodos 

1.2.2.1 Preparação de scaffolds de pectina-quitosano  

Inicialmente foram preparadas duas soluções de polissacarídeos, dissolvendo 1g de cada 

polissacarídeo em 100ml de tampão acetato 0,01 M (pH 4.5). Os CPEs entre os dois polímeros 

foram formados misturando as duas soluções à temperatura ambiente. A solução com a maior 

viscosidade (solução de quitosano) foi colocada sob agitação (3000 rpm), utilizando um 

homogeneizador. De seguida, procedeu-se à adição da solução de pectina à solução de quitosano. 

A mistura foi deixada durante 10 min, a uma velocidade de agitação de 7000 rpm. Formaram-se 

precipitados de CPEs que foram isolados por centrifugação a 5000 rpm durante 5 min e 

posteriormente lavados com água destilada. Estas duas etapas foram repetidas duas vezes. Após a 

centrifugação final, os CPEs isolados foram congelados a aproximadamente -20ºC e finalmente 

liofilizados durante 2 dias. Para a preparação dos scaffolds de CPEs, foram utilizadas duas 

proporções de polissacarídeos, 2:1 e 1:1 de pectina:quitosano, (w/w). 

 

1.2.2.2 Microscopia eletrónica de varrimento 

A morfologia dos scaffolds de pectina-quitosano, antes e depois de submersos em PBS, foi 

analisada por microscopia eletrónica de varrimento. As amostras foram colocadas sobre uma fita 

adesiva (de dupla face), que permite a adesão ao scaffold e ao suporte metálico. Seguidamente as 

amostras foram revestidas com ouro num revestidor de pulverização catódica. As observações 

foram realizadas a 20 kV num MEV - JSM5310 (JEOL, Japão). 

O MEV foi também utilizado para analisar a superfície dos scaffolds de pectina-quitosano, 

com e sem osteoblastos humanos aderidos. Os scaffolds incubados com as células, foram lavados 

três vezes com tampão PBS durante 2 min e fixados durante 10 min com glutaraldeído 2,5% (em 

PBS) a 4ºC. As amostras foram lavadas três vezes com água destilada durante 2 min e desidratadas 

em EtOH com concentrações de 70, 80, 90 e 100%, durante 10 min cada. Finalmente, as amostras 

foram colocadas sobre uma fita adesiva (de dupla face), que permite a adesão ao scaffold e ao 

suporte metálico e foram revestidas com ouro por pulverização catódica, utilizando um K550 

Emitech (Londres, Inglaterra), revestidor por crepitação. As amostras foram analisadas utilizando 

um MEV - Hitachi S2700 (Tóquio, Japão), a uma voltagem de aceleração de 20 kV. 
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1.2.2.3 Cultura celular de osteoblastos humanos 

Os osteoblastos humanos (CRL-11372) foram semeados em T-flasks de 25 cm2 (Nunc) com 6 

ml de meio DMEM-F12 (Gibco) (1:1, v/v) suplementado com SFB (10%, v/v), penicilina G (100 

units/cm3), estreptomicina (100 mg/cm3) e anfotericina B (0,25 mg/cm3). 

Após atingida a confluência (cerca de uma semana), as células cultivadas foram libertadas 

a partir do substrato utilizando PBS/EDTA e 0,18% tripsina. As células foram então semeadas em T-

flasks de 75 cm2 (Nunc, Roskilde, Dinamarca). 

 

1.2.2.4 Proliferação de osteoblastos humanos na presença do scaffold de pectina-quitosano 

Para analisar a adesão e proliferação celular, foram semeados osteoblastos humanos em 

placas de 96 poços durante 24 h, na presença de scaffolds de pectina-quitosano. O crescimento 

celular foi monitorizado utilizando um microscópio ótico invertido Olympus CX41 (Tóquio, Japão), 

equipado com uma câmara digital Olympus SP500. 

 

1.2.2.5 Caracterização do perfil citotóxico do scaffold de pectina-quitosano 

Os osteoblastos humanos (CRL-11372) foram semeados na presença ou ausência dos 

scaffolds de pectina-quitosano, em placas de 96 poços, com 100 ml de meio de cultura DMEM e 

incubadas a 37ºC, numa atmosfera húmida com 5% de CO2, durante 24 h. Após a incubação, a 

atividade redox da sucinato desidrogenase mitocondrial foi avaliada por meio da redução do MTT. 

A cada amostra, foram adicionados 50 µl de MTT (5 mg/cm2 PBS), seguidos de incubação 

durante 4 h a 37ºC, numa atmosfera húmida com 5% de CO2. Depois, o meio foi retirado e foi 

adicionado às células 50 µl de isopropanol/HCl (0,04 M), para dissolver os cristais de formazano 

formados e posteriormente a placa foi incubada durante 90 min, a uma temperatura de 37ºC com 

5% de CO2. A absorvância da placa foi lida a 570 nm através de um leitor de microplacas Biorad 

Benchmark (Tóquio, Japão). 

Os poços que contêm as células no meio de cultura sem scaffolds, foram usados como 

controlos negativos (K-). Os poços que continham células, aos quais foi adicionado EtOH (96%), 

foram usados como controlo positivo (K+). As amostras foram analisadas utilizando um microscópio 

ótico Olympus CX41, equipado com uma câmara digital Olympus SP-500 UZ. 

Os resultados obtidos foram expressos com a média ± erro padrão da média (n = 5). A 

análise estatística dos resultados foi efetuada usando a one-way ANOVA e as diferenças entre os 

grupos foram testadas pelo one-way ANOVA com o teste Dunnet’s post hoc. 

 

1.3 Resultados e Discussão  

1.3.1 Preparação dos scaffolds CPE pectina-quitosano 

Os CPEs são formados através da interação entre polielectrólitos com cargas opostas, 

numa solução aquosa. Neste sistema particular, as atrações eletrostáticas entre os grupos amina 

do quitosano (NH3
+) e os grupos carboxílicos ionizados (COO-) da pectina, são responsáveis pelas 

interações que conduzem à formação do CPEs pectina/quitosano. 

Para produzir um CPE, ambos os polímeros têm de ser ionizados e apresentar cargas 

opostas. Isto significa que a formação de CPEs entre uma polibase fraca (quitosano) e um poliácido 
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fraco (pectina) ocorre numa gama de pHs situada entre o pKa da pectina e o pKa do quitosano, em 

que a maioria dos grupos amina do quitosano e dos grupos carboxílicos da pectina se encontram 

ionizados. Assim, devido às interações electrostáticas, os dois polissacarídeos complexam entrem 

si, formando os CPEs. Para os sistemas de quitosano e pectina correspondem valores de pH entre 

3,5-4,5 (intervalo pKa da pectina (Rolin, 2002)) e 6,2-7,0 (intervalo pKa do quitosano (Vaarum et 

al., 2005)). A representação esquemática da formação do CPE, formação entre a pectina e o 

quitosano é apresentada na figura 16. Além do pH, que é o fator mais importante que afeta a 

formação dos CPEs e as suas propriedades, outros fatores, como a proporção de carga dos dois 

polímeros, a temperatura e força iónica também são importantes. 

Pectina

Quitosano

CPE

Pectina Mistura Quitosano

 
Figura 16. Representação esquemática da reação de complexação da pectina com o quitosano (adaptado de 
Fonseca, 2011). 

Neste trabalho, as reações de complexação polieletróliticas entre o quitosano e a pectina 

foram realizados a pH 4,5, utilizando-se duas proporções diferentes de pectina:quitosano (2:1 e 

1:1). Os dois scaffolds resultantes foram designados P-QT_2:1 e P-QT_1:1. 

 

1.3.2 Microscopia eletrónica de varrimento 

A morfologia dos scaffolds de CPEs foi analisada por MEV. Os scaffolds apresentam uma 

forma estrutural irregular e altamente porosa. Além disso, os poros estão altamente interligados. 

A morfologia do scaffold P-QT_1:1, após submersão em PBS durante 1, 2 e 3 semanas, 

sugere que os tamanhos dos poros do scaffold aumentam gradualmente com o aumento do tempo 

de submersão. Este efeito pode ser atribuído à dissolução gradual da estrutura tridimensional, 

devido à rutura das interações iónicas, que foram previamente estabelecidas entre as cadeias dos 

dois polímeros. 

 

Na figura 17 podem observar-se imagens de MEV, com células aderidas à superfície dos 

scaffolds, após 3 dias de incubação. Os osteoblastos humanos foram observados como 

aglomerados. O scaffold P-QT_1:1 (Figura 17A) apresenta um menor número de células aderidas 

em comparação com o scaffold P-QT_2:1 (Figura 17B), apesar de ambos os scaffolds possuírem 

uma composição semelhante (em termos de proporções de pectina e quitosano). 



 74

 

 
Figura 17. Imagens de MEV de osteoblastos humanos aderidos à superfície dos scaffolds P-QT_1:1 (A) e P-
QT_2:1 (B). 

 

1.3.3 Citotoxicidade do scaffold de pectina-quitosano 

Os osteoblastos humanos foram cultivados em placas de 96 poços, com ou sem scaffolds de 

CPE, para avaliar a citotoxicidade do scaffold. Após 24 h, a adesão e proliferação celular foi 

caracterizada através da utilização de um microscópio ótico invertido. As células aderiram e 

cresceram na vizinhança dos dois scaffolds (Figura 18A e 18B) e no controlo negativo (Figura 18C). 

No controlo positivo não foi observada adesão ou proliferação celular, uma vez que as células 

apresentavam uma forma esférica, que é característica das células mortas (Figura 18D). 

B

C D

A

* *

 

Figura 18. Imagens de microscopia ótica de osteoblastos após terem sido semeados na superfície de scaffolds 
de pectina-quitosano (*) após 24h: (A) células em contacto com o scaffold P-QT_1:1, (B) células em contacto 
com o scaffold P-QT_2:1, (C) controlo negativo (K-) e controlo positivo (K+).  
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Para uma caracterização mais precisa da biocompatibilidade da pectina-quitosano, foi 

realizado um ensaio de MTT. Neste teste, o sal tetrazólio MTT é reduzido a formazano, que pode 

ser analisado colorimetricamente (através da mudança de cor aquando da reação). A redução do 

MTT é geralmente atribuída à atividade mitocondrial. Portanto, o nível de redução de MTT em 

formazano é proporcional ao metabolismo celular. Os resultados obtidos com este ensaio 

mostraram que o scaffold não afetou a viabilidade celular (Figura 19). O ensaio de MTT mostrou 

uma diferença significativa entre as células expostas aos dois scaffolds (P-QT_1:1 e P-QT_2:1) e o 

controlo positivo (p <0,05) e entre as células expostas aos scaffolds e o controlo negativo (p 

<0,05), após 24 h de incubação. Os resultados obtidos para ambos os scaffolds não foram 

estatisticamente diferentes. Estes resultados mostram que os materiais testados não tem um 

efeito agudo citotóxico. 
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Figura 19. Avaliação da viabilidade celular medida pelo ensaio de MTT: Controlo positivo (K+), Controlo 
negativo (K-) e células em contacto com o scaffold P-QT_1:1, células em contacto com o scaffold P-QT_2:1. 
Cada resultado é expresso em média±desvio padrão da média. A análise estatística foi efetuada pelo teste de 
one-way ANOVA de Dunnet’s para um significância de (* p<0.05). 

 

1.4 Conclusão 

Neste trabalho, foi preparado e caracterizado um scaffold poroso para posterior aplicação 

na regeneração do tecido ósseo. Os scaffolds foram produzidos com polissacarídeos de pectina e 

quitosano, a partir da liofilização dos complexos polielectrólitos formados, entre os dois 

polissacarídeos, numa solução aquosa, a pH 4.5. 

Apesar dos diferentes rácios iniciais de massa utilizados na preparação dos scaffolds P-

QT_1:1 e P-QT_2:1, os resultados da análise elementar revelaram que a composição dos dois 

suportes foi idêntica, sendo composta por cerca de 30% (w/w) de quitosano e 70% (w/w) de 

pectina. Estudos de perda de peso mostraram que os scaffolds perderam cerca de metade da sua 

massa após um mês de imersão numa solução de PBS a pH 7.4. A avaliação morfológica de MEV 

mostrou que os scaffolds possuem uma estrutura altamente porosa e irregular. Deste modo, os 

estudos in vitro com osteoblastos humanos mostraram que estes aderem e proliferam na superfície 

dos scaffolds, comprovando a biocompatibilidade do biomaterial. Os resultados dos testes de MTT 

corroboraram esta observação. 
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Contudo, em estudos futuros pretende-se incorporar na preparação dos CPEs, um material 

inorgânico bioativo, por exemplo a HA, de forma a melhorar as propriedades dos scaffolds, quer ao 

nível das suas propriedades mecânicas, como no que diz respeito à promoção da osteointegração.  
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Caracterização de scaffolds de Hidroxiapatite 

produzidos por impressão 3D 

Neste capítulo serão apresentados os ensaios efetuados no Centro de Investigação de 

Ciências da Saúde (CICS) aos scaffolds de hidroxiapatite produzidos no Centro de Tecnologia 

Mecânica e Gestão Industrial (IDMEC) do Instituto Superior Técnico, com o intuito de serem 

aplicados na Engenharia de Tecido Ósseo. 

  

1.1 Introdução 
Os biomateriais constituídos por fosfatos de cálcio têm sido amplamente utilizados na 

prática clínica como substitutos ósseos (Leukers et al., 2005). Um biomaterial de sucesso para 

aplicação in vivo deve apresentar várias propriedades mecânicas e biológicas, tais como: 1) 

apresentar poros que permitam a interligação e crescimento celular, bem como o fornecimento de 

nutrientes e eliminação de metabolitos, 2) o tamanho dos poros devem estar no intervalo de 5-10 

vezes o diâmetro da célula (uma célula eucariótica pode ter entre 10-100 µm); 3) a superfície 

química do scaffold deve favorecer a adesão celular, diferenciação e proliferação celular, 4) o 

scaffold deve ser fabricado com um material biodegradável, que apresente uma taxa de 

degradação adequada, de modo a permitir a substituição progressiva do scaffold pelo tecido 

hospedeiro, 5) o scaffold deve apresentar uma estrutura com propriedades mecânicas adequadas 

para as necessidades do hospedeiro (Bártolo et al., 2008; Peltola et al., 2008; Jones et al., 2009). 

Apesar de todos estes requisitos serem bem conhecidos na comunidade científica a sua obtenção 

na produção de scaffolds não é fácil de conseguir, quer através da utilização de técnicas de 

fabrico convencionais, ou por métodos mais avançados (Peltola et al., 2008).  

Como uma alternativa aos métodos convencionais de fabrico de scaffolds, foi 

recentemente introduzido no campo da engenharia de tecidos, um grupo de técnicas, designadas 

por prototipagem rápida (PR) (Cima et al., 1995; Pham et al., 1998; Hollister et al., 2002; Leukers 

et al., 2005; Masood et al., 2005; Chumnanklang et al., 2007; Khalyfa et al., 2007; Fierza et al., 

2008). PR consiste no fabrico de estruturas complexas construídas camada por camada, de acordo 

com um programa de computador, em que o modelo pretendido é impresso sobre uma camada 

fresca de pó por meio da deposição de um aglutinante adequado (Hollister et al., 2002). 

Atualmente, existem inúmeras tecnologias disponíveis, incluindo estereolitografia, sinterização 

seletiva a laser, modelação de objetos laminados, modelagem por deposição fundida e impressão 

tridimensional (I3D) (Cima et al., 1995; Pham et al., 1998; Hollister et al., 2002; Leukers et al., 

2005; Masood et al., 2005; Chumnanklang et al., 2007; Khalyfa et al., 2007; Fierza et al., 2008). 

Deste modo, o desenho de um scaffold é introduzido num software de um computador, sendo a 

interconectividade 3D desejada e a estrutura, rigorosamente controladas, para além de que, o 

processo de fabrico pode ser repetido e altamente controlado. Além disso, a forma exterior do 

scaffold pode ser projetada de acordo com a anatomia do defeito do próprio paciente, obtendo-se 

um implante personalizado. Esta tecnologia I3D foi desenvolvida no Instituto de Tecnologia de 

Massachusetts (MIT) (Cima et al., 1995).  
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Apesar de já terem sido publicados diferentes artigos onde a I3D foi usada para produzir 

scaffolds, ainda há a necessidade de prosseguir com este tipo de estudos para otimizar a produção 

de scaffolds que apresentem propriedades mecânicas e biológicas ideais para a regeneração óssea 

(Cima et al., 1995; Leukers et al., 2005; Khalyfa et al., 2007; Saiz et al., 2007; Amillota e Pelzer, 

2008; Fierza et al., 2008). No presente estudo foi utilizada a hidroxiapatite, uma vez que é um 

substituto ósseo promissor devido à sua semelhança com a parte inorgânica do osso natural.  

Os scaffolds produzidos por impressão 3D podem ser utilizados para engenharia de tecidos, 

sendo sobre eles semeadas células do próprio paciente. Esta estrutura 3D vai permitir a adesão das 

células e subsequentemente permitir a formação de tecido. Deste modo, o design do scaffolds 

torna-se muito importante, para otimizar a eficiência da propagação celular e para observar a 

proliferação celular no interior da estrutura. Nesta parte do estudo, procedeu-se à caracterização 

das propriedades mecânicas e biológicas do scaffold produzidos por impressão 3D, no sentido de 

avaliar o processo de adesão e proliferação celular, à superfície e no interior, e avaliar a 

biocompatibilidade, osteocondução e osteintegração do material. 

 

1.2 Materiais e Métodos 

1.2.1 Materiais 

No presente trabalho foi utilizada uma impressora 3D Spectrum Z™ 510 (da Z Corporation), 

para a produção de scaffolds com diferentes geometrias. Todos os materiais utilizados na produção 

dos scaffolds foram fornecidos pela Z Corporation: um material compósito com alto desempenhoo 

(Zp130), um aglutinante à base de água (Zb58) e como infiltrante, um cianoacrilato de viscosidade 

ultra baixa (Z-bond 101). 

A linha celular de osteoblastos humanos (CRL-11372), foi obtida a partir da American Type 

Culture Collection (VA, EUA). CRL-11372 é uma linha celular imortalizada que tem sido utilizada 

em estudos que envolvem aplicações ortopédicas (Duarte et al., 2009; Muzzarelli, 2009). 

Anfotericina B, L-glutamina, DMEM-F12, MTS, EtOH, glutaraldeído, penicilina G, PBS, EDTA, PMS, 

estreptomicina e tripsina foram adquiridos à Sigma (Sintra, Portugal). SFB foi adquirido à Biochrom 

AG (Berlim, Alemanha). Quetamina e xilazina foram adquiridos à Agrofauna, Portugal. Os T-Flasks 

e as placas de 96 poços foram adquiridos à Nunc (Dinamarca). 

 

1.2.2 Design e produção dos scaffolds 

Neste estudo, os scaffolds foram produzidos com uma estrutura cúbica e/ou cilíndrica, 

utilizando o software 3D Design, Solidworks®. Os scaffolds cúbicos apresentam 10 mm de 

comprimento e os scaffolds cilíndricos têm um diâmetro e um comprimento de 10 mm. Estes 

scaffolds são estruturas porosas (com macro e microporos) como se observa na figura 20. 
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Figura 20. Imagens dos scaffolds de hidroxiapatite produzidos por impressão 3D e sinterizados a diferentes 
temperaturas. 

 

É de salientar que no presente estudo a geometria dos poros, e a distribuição dos mesmos 

foi analisada e testada, uma vez que apresentam um papel fundamental ao nível das propriedades 

mecânicas do scaffold, condicionando a sua resistência e interação célula-scaffold. 

Relativamente ao processo de impressão 3D funciona do seguinte modo: 1) uma camada de 

hidroxiapatite granulada é colocada numa plataforma de construção, 2) uma válvula 

microdispensadora injeta aglutinante sobre a superfície de pó e liga os grânulos nas regiões 

selecionadas, 3) depois de uma camada ser impressa, a plataforma baixa e é depositada nova 

camada sobre a camada anterior, 4) Depois de terminar o todo o processo, um ligeiro fluxo de ar 

remover o pó solto que permaneceu na estrutura interna da peça. 

A espessura média do pó usada para fazer a impressão 3D dos scaffolds definida foi de 0,1 

mm. Depois de serem impressos, todos os modelos foram sujeitos a operações de pós-

processamento a fim de melhorar as suas propriedades mecânicas: em primeiro lugar, as partículas 

de pó resultantes dos protótipos foram removidas com ar comprimido, e de seguida procedeu-se à 

infiltração dos scaffolds com cianoacrilato. Posteriormente, procedeu-se à secagem dos mesmos 

num forno a 60ºC durante 25 min. Por último, os scaffolds foram sinterizados a diferentes 

temperaturas: 1200, 1250, 1300 e 1400ºC.  
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1.2.3 Cultura celular de osteoblastos humanos 

As células CRL-11372 foram semeadas em frascos de cultura de 25 cm2 com 6 ml de DMEM-

F12 (1:1 v/v), suplementado com SFB (10% v/v) inativado, penicilina G (100 unidades/ml), 

estreptomicina (100 µg/ml) e anfotericina B (0,25 µg/ml). As amostras foram mantidas numa 

incubadora a 37ºC, numa atmosfera húmida com 5% CO2. O meio de cultura foi mudado a cada 3 

dias, até se obter confluência celular. A confluência foi obtida após 7 dias. Após a obtenção da 

mesma, as células foram lavadas com PBS/EDTA a 0,025%. Posteriormente foi adicionada tripsina a 

0,18% e as células foram incubadas durante 3 min. Findo esse tempo, a atividade da tripsina foi 

bloqueada pela adição de meio de cultura com SFB (10% v/v). As células foram, então, 

centrifugadas, ressuspendidas em meio de cultura e semeadas em T-flasks-75 cm2 (Maia et al., 

2009). 

 

1.2.4 Proliferação das células CRL-11372 na presença do scaffold de 

hidroxiapatite 

Para avaliar o comportamento das células, na presença do material cerâmico produzido, 

as células CRL-11372 foram semeadas na presença do scaffold (3x3mm) numa placa de 96 poços, 

numa densidade de 5x104 células/poço, durante 24 h (n = 5). 

O crescimento celular foi comparado com o de células CRL-11372 semeadas na ausência do 

scaffold e com um controlo com células às quais foi adicionado EtOH para provocar a lise celular 

(K+). A proliferação celular foi monotorizado utilizando um microscópio ótico invertido - Olympus 

CX41 (Tóquio, Japão) equipado com uma câmara digital Olympus SP-500 UZ. 

 

1.2.5 Microscopia eletrónica de varrimento 

A morfologia dos cerâmicos de HA com ou sem células na sua superfície, foi caracterizado 

por microscopia eletrónica de varrimento durante 7 dias. As amostras (n = 4) foram fixadas 

durante a noite com glutaraldeído (2,5% PBS), a 4ºC. Em seguida, foram lavadas três vezes com 

PBS durante 2 min e desidratadas com etanol de acordo com um gradiente de 70, 80, 90 e 100%, 

durante 5 min cada. Posteriormente, este foi removido dos scaffolds através da utilização de CO2 

em condições supercríticas e colocadas em suportes adequados. Posteriormente, as amostras 

foram revestidas com ouro num equipamento Emitech K550 (Londres, Inglaterra) e observadas num 

MEV - Hitachi S-2700 (Tóquio, Japão) com aplicação de uma voltagem de 20 kV e as amostras 

foram observadas a diferentes ampliações. 

 
1.2.6 Avaliação do perfil de citotóxico do scaffold de hidroxiapatite 

Para avaliar a citotoxicidade do presente material cerâmico foram semeadas as células 

CRL-11372, com uma densidade de 5x104 células/ml em placas de 96 poços na presença ou 

ausência de scaffolds de HA, e posteriormente cultivadas com 100 µl de meio DMEM-F12 a 37ºC, 

numa atmosfera húmida de 5% de CO2. Os scaffolds de HA foram previamente irradiados com 

radiação UV durante 30 min, bem como as placas onde iriam ser semeadas as células. 

Os testes de citotoxicidade foram efetuados ao fim de 24, 48 e 72 h (Coimbra et al., 2011). 

Após 24 h, o conteúdo de cada poço foi removido e foram adicionados 100 µl de meio de cultura 
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fresco e 20 µl da solução de reagente MTS/PMS. Posteriormente, a placa foi incubada durante 4 h 

a 37ºC, numa atmosfera húmida com 5% de CO2. Após esse período, foi lida a absorvância a 492 

nm, num leitor de microplacas (Sanofi, Pauster Diagnostics). O procedimento foi novamente 

repetido ao fim de 48 e 72 h. Os resultados obtidos foram expressos como a média ± o erro padrão 

da média de pelo menos quatro ensaios independentes. Ao longo do ensaio (24, 48 e 72 h) as 

placas usadas na cultura celular foram visualizadas através de um microscópio de luz invertida 

(Olympus CX41), equipado com uma câmara digital Olympus SP-500 UZ. 

 

1.2.7 Ensaios in vivo 

Neste estudo foram utilizados 120 ratos Wistar (com um peso compreendido entre as 200 a 

230 g). O protocolo animal seguido no presente estudo, foi aprovado pelo Comité de Ética do 

Centro Hospitalar Cova da Beira e realizado de acordo com as diretrizes estabelecidas nos Guia dos 

Institutos Nacionais de Saúde para o cuidado e uso de animais de laboratório (DGAV). Cada animal 

foi anestesiado com uma injeção intraperitoneal IP (40 mg/kg de ketamina e 5 mg/kg de xilazina) 

de modo a serem submetidos a cirurgia. Posteriormente, os animais foram separados em dois 

grupos (teste e controlo), cada um com 12 animais. Subsequentemente, foi induzido um defeito 

ósseo na calote (Cooper et al., 2010; Ye et al., 2011; Batista et al., 2012), em todos os animais 

com uma broca especial. No grupo controlo, o defeito ósseo não foi preenchido com qualquer 

material, enquanto no grupo teste houve inserção dos scaffolds produzidos, que teve o mesmo 

tamanho da lesão óssea. 

Os scaffolds de hidroxiapatite foram esterilizados conforme relatado anteriormente na 

secção 3.2.6. 

Após a cirurgia, os animais foram mantidos em jaulas individuais e alimentados com 

alimentação comercial e água ad libitum. Durante o periodo pós-operatório, todos os animais 

apresentaram boas condições gerais de saúde, apesar de não ter sido aplicada nenhuma terapia 

antibiótica. Os animais foram sacrificados após 3, 10, 21, 30 e 60 dias, com uma dose letal de 

anestesia. 

 

1.2.8 Análise histológica 

Após a necrópsia dos animais, foram retiradas amostras do defeito ósseo e os órgãos vitais 

(cérebro, coração, pulmão, fígado, baço e rins) de todos os animais. As amostras de osso foram 

descalcificadas utilizando uma solução de EDTA 10% (preparado com água destilada, pH 7.4) 

durante um período de duas semanas, a 4ºC. A solução de EDTA foi mudada todas as semanas.  

As amostras foram fixadas em formalina, desidratadas em etanol e incorporadas em 

parafina para o processamento histológico de rotina. Foram obtidas secções de 3 µm, de cada 

bloco de parafina e estas foram seguidamente coradas com hematoxilina e eosina (H&E) e 

analisadas por dois especialistas em anatomia patológica, utilizando um microscópio ótico com um 

software específico da Olympus. 
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1.2.9 Análise estatística 

Os resultados obtidos no ensaio de MTS foram expressos em média ± erro padrão da média. 

A análise dos resultados foi efetuada usando a análise de variância one-way ANOVA com teste de 

Dunnet’s post hoc. Os cálculos foram realizados utilizando o programa estatístico MYSTAT 12 

(Systat Software, uma subsidiária da Cranes Software International Ltd.). 

 

1.3 Resultados e Discussão 

1.3.1 Caracterização do processo de impressão 3D 

Para a avaliação do processo de impressão 3D foram considerados e analisados três 

parâmetros: as dimensões mínimas permitidas para aceitação dos scaffolds; os erros geométricos 

de controlo associados com o processo de fabrico, e as diferenças entre a macroporosidade teórica 

e real. É de salientar, que o processamento de materiais em pó dá origem a estruturas com uma 

microporosidade inerente, devido à existência de espaços vazios entre as partículas de pó. Esta 

porosidade é importante no processo de remodelação óssea. 

Relativamente à caracterização do processo de fabrico este mostrou ser aplicável para a 

produção do scaffold, permitindo o controlo do tamanho, tipologia e distribuição dos poros. 

Contudo, a análise criteriosa deste ponto foi efetuada pelos investigadores do Instituto Superior 

Técnico (IDMEC). 

 

1.3.2 Caracterização do perfil citotóxico do scaffold de hidroxiapatite 

1.3.2.1 Ensaios in vitro 

Para avaliar a citotoxicidade dos diferentes scaffolds, foram semeadas CRL-11372, em 

placas de 96 poços, na presença destes biomateriais (grupos teste). Foram ainda efetuados os 

grupos controlo negativo (K-), onde apenas foram semeadas células e controlo positivo (K+), onde 

foram semeadas células e adicionado a cada poço etanol a 96%. 

As culturas foram analisadas ao longo de 24, 48 e 72 h, à medida que ia sendo efetuado o 

ensaio de MTS (Figura 21 e 22). 

Após as primeiras 24 h verificou-se que as células aderiam à superfície dos biomateriais, 

contudo, eram notórias algumas diferenças entre a adesão aos biomateriais em estudo. Também se 

verificou crescimento celular nos poços dos K- e a ausência do mesmo no K+.  
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Figura 21. Imagens de microscopia ótica de CRL-11372 semeados na superfície dos scaffolds (*) e na ausência 
dos mesmos, K- e K+. 
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Figura 22. Avaliação da viabilidade celular através do ensaio de MTS, após 24 e 72 h, na presença dos 
diferentes scaffolds de hidroxiapatite. 
 

No sentido de avaliar mais aprofundadamente os estudos, foram repetidos os ensaios in 

vivo para os materiais que apresentavam valores mais altos de viabilidade celular.  

 

Através da análise das imagens de MEV, também se comprovou a adesão das células aos 

biomateriais, devido às propriedades de superfícies dos mesmos. Esta análise permitiu verificar 

que ocorreu a adesão celular através dos prolongamentos citoplasmáticos (filopodia) e o 

crescimento celular, ao fim de 3 dias (Figura 23).  

 



 90

Scaffold 1 Scaffold 2A

Scaffold 2B Scaffold 2C

 

Scaffold 3Scaffold 2D

Scaffold 4A Scaffold 4B

 



 91 

Scaffold 4DScaffold 4C

 

Figura 23. Imagens de MEV de CRL-11372 na superfície dos scaffolds em estudo. 
 

1.3.2.2 Ensaios in vivo 

Para completar o estudo foram efetuados testes in vivo com 120 de ratos Wistar (com 16 

semanas de vida), com peso entre 200-230 g. Tal como já foi mencionado o procedimento cirúrgico 

realizou-se através da criação de um defeito ósseo na calote dos animais que foi preenchido, no 

grupo teste, por cada um dos biomateriais individualmente (Figura 24).  

A B
 

 
Figura 24. Avaliação da biocompatibilidade dos materiais através de ensaios in vivo. 
 

Os animais foram sacrificados após 3, 10, 21, 30 e 60 dias. Durante a necrópsia dos 

animais foram recolhidos os órgãos vitais (cérebro, coração, rim, fígado, pulmão, baço) e amostra 

de osso da calote para posterior análise histológica.  

No momento em que se efetuou a necropsia do animal não foram observadas lesões 

significativas e episódios de profunda inflamação no local onde tinha sido efetuado o defeito 

ósseo. Contudo, a avaliação histológica das amostras foi efetuada para verificar a presença ou 

ausência de alterações morfológicas entre o grupo teste e o grupo controlo. 

 

No pós-operatório, no terceiro e no décimo dia, a análise histológica do tecido ósseo 

revelou um processo inflamatório e a formação de tecido de granulação no tecido em contacto 

com os materiais em estudo. O grupo controlo apresentou junto do local onde tinha sido efetuado 

o defeito ósseo, a presença de um tecido fibroso com novos vasos e uma pequena faixa de tecido 

de granulação, mas não foi observada reação inflamatória (Figura 25). De todos os materiais 

testados, o material 4D foi o que apresentou uma maior biocompatibilidade tanto nos ensaios in 
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vitro, como nos ensaios in vivo. Seguidamente, serão apenas apresentadas as imagens obtidas na 

análise histológica para este material (Figura 25). As imagens histológicas obtidas para os outros 

materiais são apresentadas no Anexo I.  
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Figura 25. Imagens histológicas do tecido ósseo da calote de rato após 10 e 60 dias da criação do defeito 
ósseo. 

 
Após um período de 30 e 60 dias, verificou-se no grupo controlo a formação de um novo 

tecido ósseo na superfície, sem reação periosteal na amostra. No grupo teste, após os 60 dias 

ainda se observava uma lacuna óssea, preenchida por tecido conjuntivo, e com um início de 

formação óssea (Figura 25). 

 

1.4 Conclusões 

O presente trabalho permitiu caracterizar scaffold de HA produzidos por impressão 3D e 

verificar a sua aplicação na ETO. Relativamente à caracterização do processo de fabrico este 

mostrou ser aplicável para a elaboração do scaffold, permitindo o controlo da sua produção. A 

prototipagem rápida apresenta como vantagens a capacidade de se desenvolverem scaffolds de 

grande complexidade geométrica sem a necessidade de uma processamento direto manejável e 

num tempo reduzido. 

No que diz respeito à avaliação biológica, verificou-se que as células proliferaram na 

superfície dos scaffolds desenvolvidos. Através das análises dos testes biológicos efetuados, 

verificou-se que as células penetravam no interior dos grânulos de HA. Estes resultados permitiram 

concluir que os scaffolds de HA produzidos através da técnica de impressão 3D, possuem as 

propriedades adequadas para serem usadas na regeneração óssea, contudo é necessário efetuar 

mais ensaios in vivo para permitir a otimização dos scaffolds por forma a permitirem a 

regeneração óssea do hospedeiro. Deste modo, os resultados apresentados neste estudo são 

importantes em relação à continuadade da utilização da técnica de impressão 3D para a 

engenharia de tecido ósseo, uma vez que é possível o desenvolvimento de scaffolds com elevada 

complexidade geométrica num curto espaço de tempo, garantindo melhores propriedades dos 

scaffolds ao nível da estrutura.  
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Caracterização de um substituto ósseo injetável 

(Patente - PT 104595) 

No presente capítulo será descrita a produção de um substituto ósseo injetável 

desenvolvido em colaboração com a empresa CERAMED, que resultou numa Patente PT 104595. 

 

1.1 Introdução 
Os substitutos ósseos injetáveis têm vindo a ser alvo de intensa investigação. O facto de 

serem injetáveis apresentam vantagens uma vez que permitem reduzir a duração das intervenções 

cirúrgicas, minimizar os efeitos secundários e as dores pós-operatórias para o paciente. Assim, a 

recuperação do paciente torna-se mais rápida e os custos associados ao tratamento do paciente, 

reduzidos (Liu et al., 2006). 

Os cimentos ósseos, constituídos essencialmente por fosfatos de cálcio, constituem 

atualmente um dos mais importantes grupos de substitutos ósseos injetáveis. Estes compostos são 

vantajosos uma vez que são biocompatíveis, apresentam uma razoável resistência mecânica e 

permitem uma fácil aplicação, devido ao seu período de secagem ser adequado à prática cirúrgica 

(Liu et al., 2006; Song et al., 2009). No entanto, devido à sua elevada densidade, não permitem 

uma eficiente adesão e proliferação celular. Por outro lado, também não permitem trocas de 

nutrientes no seu interior, o que é uma condição fundamental para a formação óssea. Deste modo, 

a fraca resposta biológica e de interligação ao tecido, condiciona de forma negativa a sua 

aplicação no processo de regeneração óssea (Weiss et al., 2007). Uma outra característica dos 

cimentos ósseos recai no facto de não serem produtos prontos a utilizar, tendo que ser preparados 

durante a intervenção cirúrgica, condicionando a sua duração e podendo desencadear outras 

complicações fisiológicas.  

Deste modo, com o intuito de se melhorar a eficiência de adesão e proliferação celular no 

local do implante, são atualmente utilizados granulados de fosfato de cálcio injetáveis, que 

funcionam como cerâmicos macroporosos interconectados (Trojani et al., 2006). A 

macroporosidade associada aos espaços entre os grânulos, permitem a migração de fluídos 

corporais, células e tecidos, imprescindíveis à vascularização do local, potenciando a formação de 

novo osso (Gauthier et al., 2005). 

A incorporação de biopolímeros, pode funcionar como veículo para o transporte de 

granulados facilitando assim a aplicação destes substitutos ósseos, proporcionando estabilidade e 

impedindo assim, a migração de partículas cerâmicas para os tecidos circundantes durante e após 

o implante (Gauthier et al., 2005).  

O polissacarídeo quitosano é um potente osteoindutor, que acelera de forma substancial o 

crescimento do novo osso (Borges et al., 2009). Por outro lado, este composto é totalmente 

biodegradável, biocompatível, promove a adesão celular e possui propriedades antimicrobianas 

(Liu et al., 2006; Chesnutt et al., 2009). 

O biomaterial desenvolvido apresenta uma composição mais simplificada do que as 

anteriormente publicadas, sem perder as características de injectabilidade, moldabilidade e 
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biocompatibilidade. O presente substituto ósseo é composto por uma combinação de polímeros 

(que lhes conferem propriedades de injetabilidade, moldabilidade, coesão e plasticidade) com os 

grânulos cerâmicos bifásicos que originam uma matriz biodegradável, que mimetiza a estrutura 

orgânica/inorgânica do osso e com a vantagem de ser um produto pronto a usar. 

 

1.2 Materiais e Métodos 

1.2.1 Materiais 

O substituto ósseo injetável foi produzido com uma grande variedade de compostos 

(hidroxiapatite, beta fosfato tricálcico, cloreto de cálcio, alginato de sódio, quitosano, polietileno 

glicol) adquiridos à Sigma (Sintra, Portugal). A linha celular de osteoblastos humanos hFOB 1.19 

(CRL-11372), foi obtida a partir da American Type Culture Collection (VA, EUA). CRL-11372 é uma 

linha celular imortalizada que tem sido utilizada em estudos que envolvem aplicações ortopédicas. 

Anfotericina B, L-glutamina, DMEM-F12, MTT, EtOH, glutaraldeído, penicilina G, PBS, EDTA, HCl, 

isopropanol, estreptomicina e tripsina foram adquiridos à Sigma (Sintra, Portugal). SFB foi 

adquirido à Biochrom AG (Berlim, Alemanha). Quetamina e xilazina foram adquiridos à Agrofauna, 

Portugal. T-flasks e placas de 96 poços foram adquiridos à Nunc (Dinamarca). 

 

1.2.2 Métodos 

1.2.2.1 Preparação do substituito ósseo injetável 

O substituto ósseo injetável e a sua preparação compreendem a mistura de uma fase 

líquida (hidrogel) com uma fase sólida (grânulos): 

- Composição da fase sólida (preparação dos grânulos) 

A fase sólida é composta por grânulos com uma composição bifásica e foram elaborados a 

partir de uma mistura de 75% β fosfato tricálcico e de 25% hidroxiapatite. A 80 g de uma solução 

aquosa de alginato de sódio foram adicionadas 15 g de hidroxiapatite e 5 g de β fosfato tricálcico. 

A mistura resultante foi colocada numa seringa e injetada lentamente num equipamento de 

encapsulamento (através da regulação do fluxo de ar comprimido e do caudal da mistura foi 

possível controlar o diâmetro dos grânulos), com um caudal de 20 a 50 ml/min e uma pressão de 

0,1 Mpa. As gotas assim formadas polimerizam numa solução aquosa de cloreto de cálcio com uma 

concentração de 0,1 M. Posteriormente, os grânulos foram secos, com temperaturas entre os 40 e 

os 100ºC, e sinterizados a 1150ºC, durante 2 a 6 h, de forma a queimar o polímero e formar uma 

estrutura estável e porosa, constituída apenas por fosfatos de cálcio. Finalmente, com recurso a 

um peneiro, os grânulos são separados com diâmetros entre 38 e 500 µm.  

 

- Composição da fase líquida (preparação do hidrogel) 

A fase líquida é composta por um hidrogel formado por dois polímeros (um hidrofóbico e 

outro hidrofílico), que foram dissolvidos numa solução aquosa de um ácido orgânico. A 10 mL de 

solução aquosa de ácido orgânico a 2% v/v é adicionado 0,5 g de quitosano e 1 mL de polietileno 

glicol. A reação ocorre a uma temperatura de refluxo, entre os 60-100ºC, durante um período de 

tempo de 12 h.  
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O polímero hidrofóbico foi dissolvido numa concentração que varia entre 3 a 6% em peso 

total, e faz parte do seguinte grupo: celulose, quitina, quitosano, hidroxipropilo quitosano, poli 

vinilpirrolidona e similares. 

O polímero hidrofílico foi dissolvido numa concentraçãoque varia entre 10 a 30% em peso 

total, e faz parte do seguinte grupo: polietileno glicol, polipropileno glicol, alginato de sódio, poli 

hidroxietil metacrilato e similares. 

O ácido orgânico presente na fase aquosa está numa concentração que varia de 1 a 58 em 

peso total e pode ser um dos seguintes ácidos orgânicos: ácido acético, ácido láctico, ácido 

málico, ácido cítrico e/ou similares. 

Posteriormente, o hidrogel obtido é arrefecido e usado diretamente na mistura com a fase 

sólida. 

As concentrações usadas determinam a viscosidade da fase líquida e foram determinadas 

com base na viscosidade adequada para a aplicação do substituto ósseo. Através do procedimento 

referido, obteve-se uma fase líquida homogénea, determinante para o transporte da fase sólida e 

na fixação celular sobre a superfície do substituto ósseo. 

 

A mistura das duas fases foi efetuada de acordo com um rácio que pode ir dos 0,3 a 1 g/g. 

Isto é, por cada grama de fase sólida, adiciona-se entre 1 a 3 gramas de fase líquida.  

A 1 g de grânulos de fosfato de cálcio são adicionados entre 1,5 a 3 g de hidrogel. 

Posteriormente, são misturados com uma espátula, e a mistura é introduzida numa seringa e 

fechada em saco de polietileno com recurso a vácuo. 

O substituto ósseo deve possuir uma quantidade máxima de fase sólida transportável pela 

fase líquida sem perdas de propriedades de injetabilidade e consistência do produto final. O rácio 

usado é responsável pela consistência final e ideal do substituto ósseo. 

No final, a mistura é colocada numa seringa para facilitar a sua aplicação, podendo 

permanecer no interior desta sem perder as características referidas anteriormente. 

 

1.2.2.2 Teste de injetabilidade  

Para efetuar a medição da injetabilidade do substituto ósseo produzido, coloca-se a 

seringa contendo a mistura num suporte apropriado no equipamento de tração Instron Universal 

Testing Machine modelo 4507, sob uma velocidade de compressão de 60 mm/min e com intervalos 

de tempo, de 1 hora, 1, 10 e 30 dias, 3 e 6 meses. 

 

1.2.2.3 Cultura celular de osteoblastos humanos 

As células CRL-11372 foram semeadas em frascos de cultura de 25 cm2 com 6 ml de DMEM-

F12 (1:1 v/v), suplementado com SFB (10% v/v) inativado, penicilina G (100 unidades/ml), 

estreptomicina (100 µg/ml) e anfotericina B (0,25 µg/ml). As amostras foram mantidas numa 

incubadora a 37ºC, numa atmosfera húmida com 5% CO2. O meio de cultura foi mudado a cada 3 

dias, até se obter confluência celular. A confluência foi obtida após 7 dias. Após a obtenção da 

mesma, as células foram lavadas com PBS/EDTA a 0,025%. Seguidamente, adicionou-se tripsina a 

0,18% e as células foram incubadas durante 3 minutos. Após este tempo, a atividade da tripsina foi 
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bloqueada pela adição de meio de cultura com SFB (10% v/v). As células foram, então, 

centrifugadas, ressuspensas em meio de cultura e semeadas em T-flasks-75 cm2. 

 

1.2.2.4 Proliferação e adesão celular na presença do substituto ósseo injetável 

Para determinar se houve adesão e proliferação celular na presença do biomaterial, foi 

colocada uma lamela no interior dos poços de placa de cultura de 24 poços. Em cada poço foram 

semeados osteoblastos em meio de cultura, com 10% de SFB. As placas foram posteriormente 

colocadas numa incubadora a 37ºC, numa atmosfera húmida com 5% de C02, durante 48 h. Após 

esse período, o meio de cultura foi removido e as lamelas e os biomateriais (com as células 

aderidas) foram retiradas da placa de cultura e fixadas com gluteraldeído (2,5% em PBS) a 4ºC 

durante 24 h. Seguidamente, as lamelas e os biomateriais foram lavados com tampão PBS e 

desidratados progressivamente durante 10 min em EtOH a 70, 80, 90, 100%. 

Após a desidratação a montagem foi efetuada colocando o substituto ósseo e as lamelas 

numa placa de alumínio que foi revestida a ouro utilizando o equipamento Emitech K550. O 

biomaterial revestido foi colocado no interior de um MEV - Hitachi S-2700) com uma voltagem de 

aceleração de 20 kV e as imagens foram obtidas a diferentes ampliações. 

 

1.2.2.6 Avaliação do perfil de citotóxico do substituto ósseo injetável 

Para avaliar a citotoxicidade do substituto ósseo injetável produzido, este foi pesado (0,8 

g) e após ter sido esterilizado (em EtOH) foi adicionado a 4 ml de meio de cultura DMEM. O 

biomaterial permaneceu no meio de cultura durante 24 h a 37ºC.  

Posteriormente, foi recolhido o meio de cultura onde se encontrava o biomaterial e esse 

meio fui utilizado para semear células da linhagem CRL-11372. As células foram semeadas, numa 

densidade de 3x105 células/ml, em meio DMEM com 5% de SFB em placas de cultura de 96 poços. 

Seguidamente as placas foram colocadas na incubadora a 37ºC na presença de 5% C02, durante 24 

h. Do mesmo modo, foram efetuados dois grupos controlo, o controlo negativo (K-) (as células 

foram colocadas em meio de cultura sem terem estado em contacto com o biomaterial) e o 

controlo positivo (K+) (as células foram colocadas em meio de cultura sem terem estado com o 

biomaterial, mas, ao meio foi ainda adicionado EtOH). 

Após atingirem a confluência, o meio em contacto com as células foi removido e foi 

efetuado o ensaio de MTT. A cada poço da placa onde se encontram as células foi adicionado 100 

µl de corante MTT, que ficou a incubar a 37°C durante 3 h. O formazano produzido foi diluído em 

0,004M de HCl em isopropanol durante 1h30. Após esse período realizou-se a leitura da 

absorvância a 570 nm. 

 

1.2.2.7 Análise estatística 

Os resultados obtidos no ensaio de MTT foram expressos em média ± erro padrão da 

média. A significância estatística dos resultados foi calculada usando a análise de variância one-

way ANOVA com teste de Dunnet’s post hoc. Os cálculos foram realizados utilizando o programa 

estatístico MYSTAT 12 pacote estatístico (Systat Software, uma subsidiária da Cranes Software 

International Ltd.). 
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1.3 Resultados e Discussão 

1.3.1 Propriedades macroscópicas do substituto ósseo injetável 

Do ponto de vista macroscópico o substituto ósseo injetável (IBS) apresentava uma cor 

branca opaca e uma superfície porosa (Figura 26A). A estrutura porosa superficial do substituto 

ósseo foi também observada através da imagem obtida por MEV (Figura 26B).  

A

B

 
Figura 26. Imagens macroscópicas (A) e microscópicas (B) do substituto ósseo injetável. 

 

1.3.2 Caracterização do perfil citotóxico do substituto ósseo injetável 

Ao nível dos ensaios in vitro e in vivo, o biomaterial apresentou excelentes condições de 

aplicação, devido às características de injetabilidade e moldabilidade, bem como, excelentes 

capacidades de regeneração óssea. 

As células aderiram e cresceram no meio de cultura que tinha estado em contacto com o 

biomaterial, o que comprova a sua biocompatibilidade, tal como se pode observar pelos resultados 

obtidos no ensaio de MTT (Figura 27). 
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Figura 27. Imagens de microscopia ótica de células CRL-11372 em contacto com o substituto ósseo injetável 
(*) (A) e na ausência do scaffold (B e C). Avaliação da viabilidade celular medida pelo ensaio de MTT (D): (K+) 
controlo positivo, (K-) controlo negativo e (IBS) células na presença do substituto ósseo injetável. Cada 
resultado é expresso em média± desvio padrão da média. A análise estatística foi efectuada pelo teste de one-
way ANOVA de Dunnet’s para um significância de (* p<0.05). 
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Por outro lado, foram também adquiridas imagens de MEV através das quais se comprovou 

a adesão das células ao biomaterial, devido às propriedades de superfícies do mesmo. Através das 

imagens de MEV pôde observar-se o crescimento celular e a filopodia, ao fim de 3 dias (Figura 28). 

 
Figura 28. Imagem obtida por MEV, onde se observa a presença CRL-11372 na superfície do scaffold ao fim de 
3 dias.  
 

1.4 Conclusão 
O biomaterial desenvolvido nesta parte do estudo era um produto injetável biocompatível 

e bioativo para posterior aplicação como cimento ósseo. A seleção dos fosfatos de cálcio para 

formação do biomaterial, prendeu-se com o facto da composição química do osso ser 

essencialmente formada por HA, deste modo, pretendia-se que a semelhança química entre osso e 

substituto ósseo fosse determinante para a indução da osteointegração. 

A geometria dos grânulos produzidos foi esférica para que no final a estrutura fosse 

porosa. Os próprios grânulos devem apresentar microporosidade de forma a promover a 

osteointegração.  

Os resultados in vitro mostraram que o substituto ósseo possui propriedades adequadas à 

sua aplicação na regeneração óssea. Futuramente, serão efetuados ensaios in vivo para efetuar 

uma análise mais completa deste produto injetável.  
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Capítulo 7 
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Discussão, Conclusão e Perspetivas Futuras 

Inspirados pela natureza, os investigadores têm feito enormes progressos ao longo das 

últimas décadas com o intuito de imitar algumas das estruturas chave e funções bioquímicas do 

osso, tentando simular o seu ambiente natural. No entanto, devido ao ambiente natural do tecido 

ósseo, ser extremamente complexo de recriar, nenhum dos materiais atuais imita tal organização 

e estrutura. O osso é um material natural composto, feito de colagénio (polímero orgânico) e 

carbonato de HA (cerâmico inorgânico). Deste modo, a escolha mais óbvia de materiais para um 

análogo sintético ósseo seria um composto de colagénio/HA, contudo a complexidade de 

interações entre os materiais e entre estes e as células tem merecido a investigação por parte da 

Engenharia de Tecido Ósseo. Assim, o presente estudo pretendeu dar um contributo para o estudo 

dos substitutos ósseos. Este trabalho foi desenvolvido no sentido de concretizar o objetivo 

proposto: desenvolver e testar biomateriais que permitam reparar/regenerar o tecido ósseo. Deste 

modo, foram realizados testes in vitro e in vivo, a fim de avaliar a biocompatibilidade e 

citotoxicidade dos biomateriais, bem como, o seu potencial osteocondutor, osteoindutor e as suas 

propriedades mecânicas. 

 

A seleção dos biomateriais que foram estudados não foi uma tarefa fácil, devido à 

diversidade de biomateriais existentes na literatura. Contudo, para a realização do presente 

estudo, foram selecionados cerâmicos e polímeros, uma vez que estes materiais permitem 

reproduzir a composição química do osso. 

Numa primeira fase foi produzido um scaffold com um biomaterial inerte, a alumina, uma 

vez que está cada vez mais a ser alvo de investigação e ainda não tem sido estudada na forma de 

nanopartículas para revestir próteses. Estudos recentes mostraram que a alumina se assemelha à 

HA no que diz respeito à adesão e crescimento celular, caso seja modificada, podendo produzir 

estruturas rugosas e porosas. Contudo também se verifica alguma controvérsia em relação ao uso 

da alumina como biomaterial, uma vez que alguns autores afirmam que nanopartículas de alumina 

são tóxicas. Por outro lado, outros autores referem o facto de a alumina ser bioinerte, para 

justificar o revestimento de próteses com esta cerâmica. No entanto, o que faz da alumina um 

potencial candidato na regeneração óssea, é o facto de a alumina ter propriedades mecânicas 

semelhantes às do osso, apesar de ainda não haver estudos que relatem o desempenho deste 

material na promoção da osteointegração. Deste modo, o nosso estudo tornou-se pertinente e os 

resultados obtidos indicaram que o material tem características mecânicas que se adequam à sua 

aplicação na engenharia de tecidos (nomeadamente na regeneração do tecido ósseo). Os ensaios in 

vitro, permitiram afirmar que o material não é citotóxico. Do mesmo modo, os ensaios in vivo 

corroboraram os ensaios in vitro, uma vez que não foi observada nenhuma reação sistémica. Estes 

resultados levantam a questão da aplicabilidade deste biomaterial no revestimento de próteses 

dentárias e femorais. No futuro, será interessante melhorar as propriedades deste scaffold, de 

forma a aproveitar as suas propriedades mecânicas, e a torná-lo osteocondutor, mais bioativo e 

biocompatível, através da incorporação de moléculas bioativas ou do revestimento com polímeros 

(quitosano, alginato). 
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Seguidamente e tendo-nos deparado com problemas como controlar a porosidade e a 

geometria, que influenciam sobretudo a adesão e a proliferação celular, foram desenvolvidos 

scaffolds de HA por impressão 3D em colaboração com o Instituto Superior Técnico, no projeto 

(PTDC/EME-TME/103375/2008). A HA é dos materiais mais utilizados no desenvolvimento de 

substitutos ósseos, devido à sua composição química ser igual à do osso. Esta cerâmica bioativa, 

capaz de estimular a regeneração óssea foi utilizada através de uma recente técnica de 

processamento por prototipagem rápida. Os scaffolds produzidos revelaram possuir boas 

propriedades nos estudos in vitro. Os scaffolds também foram caracterizados através de ensaios in 

vivo preliminares, que terão continuidade à posteriori. 

Noutra fase deste estudo, foi caracterizado um substituto ósseo injetável, produzido pela 

empresa CERAMED. Este outro material era um compósito de β fostato de cálcio, HA e QT que 

reunia as propriedades dos cerâmicos e dos polímeros. Este biomaterial apresentava ainda a 

vantagem de ser injetável o que permite a sua aplicação em preenchimentos ósseos.  

A utilização de polímeros naturais tais como o QT, entre outros, também se mostra muito 

vantajosa para a aplicabilidade destes scaffolds, devido às propriedades que lhe estão associadas, 

tais como a biocompatibilidade, biodegradabilidade e boas propriedades de osteointegração. Deste 

modo, este polímero tem vindo a ser muito utilizado na ETO e em colaboração com a Universidade 

de Coimbra foi ainda possível o desenvolvimento de um scaffold poroso elaborado a partir de 

polissacarídeos de pectina e QT, que foi produzido por liofilização dos complexos polielectrólitos. 

Os resultados obtidos mostraram que o scaffold possui uma estrutura altamente porosa e irregular 

que permitiu a adesão e proliferação celular à sua superfície. Contudo, em estudos futuros 

pretendemos incorporar um material inorgânico bioativo, como por exemplo HA, na preparação 

dos CPEs, para se obterem scaffolds compósitos, com propriedades mecânicas adequadas para 

aplicações de ETO.  

 

Todos estes biomateriais foram caracterizados através de ensaios in vitro. Os ensaios 

foram essencialmente efetuados com uma linha celular de osteoblastos humanos (CRL-11372) para 

uma maior credibilidade do estudo dos biomateriais para a regeneração do tecido ósseo humano, 

uma vez que desta forma conhecemos bem o fenótipo com que estamos a trabalhar. Assim, 

podemos obter resultados reprodutíveis em que as células obtidas são iguais às que estão 

presentes no tecido ósseo humano. 

Os ensaios in vitro efetuados foram testes de citotoxicidade, pretendendo-se analisar 

qualitativa e quantitativamente (ensaios de MTT e MTS), o padrão de proliferação/viabilidade 

celular. Para complementar os estudos in vitro, foram também efetuados estudos in vivo, para 

alguns materiais. 

 

De um modo geral os resultados obtidos para os diferentes scaffolds estudados revelaram 

que estes têm potencial para serem usados como substitutos ósseos, contudo são necessários mais 

estudos ao nível da alteração das suas composições e estrutura, bem como do conhecimento das 

interações metabólicas que ocorrem a nível fisiológico, de forma a encontramos o biomaterial 

“ideal”. Ao nível da composição, o presente estudo permitiu concluir a importância da conjugação 

de materiais, uma vez que quando utilizados na forma de compósitos as suas propriedades 
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mecânicas e biológicas são melhores para serem aplicadas em ETO. Por exemplo, quando 

cerâmicas bioativas, tais como HA e TCPh são hibridizados com polímeros sintéticos biodegradáveis 

(APL, APG, PCL), apresentam uma maior resistência mecânica, atividade biológica e 

osteocondutividade. Do mesmo modo, a incorporação de moléculas bioativas permite melhorar as 

propriedades do biomaterial em relação às interações estabelecidas entre os mesmos e as células. 

Contudo, é necessário um estudo mais aprofundado para caracterizar as vias de sinalização que 

facilitam a reparação celular e a regeneração do tecido ósseo. 

Por outro lado, o desenvolvimento de estruturas complexas, através de novas 

metodologias de processamento, como por exemplo a prototipagem rápida, revestem-se de uma 

importância fundamental, para o desenvolvimento de estruturas suficientemente porosas e 

resistentes que proporcionem um interface perfeito entre o biomaterial e o local onde vai ser 

implantado. Daí, a importância do estudo ao nível da nanoescala. A nanotecnologia é uma área de 

estudo que se tem vindo a expandir e que tem demonstrado melhorias significativas ao nível do 

desenvolvimento de biomateriais, permitindo um maior conhecimento das interações biomaterial-

célula.  

Deste modo, com a evolução da ciência, da engenharia de tecidos e dos biomateriais, têm 

sido desenvolvidos substitutos ósseos cada vez mais semelhantes ao tecido ósseo nativo, 

permitindo uma regeneração óssea seja eficaz. É neste sentido que investigadores devem 

continuar a apostar, compreender a biologia óssea e tentar recriar esse ambiente nativo, de forma 

a permitir uma regeneração óssea mais rápida e eficiente.  
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Anexo 
 



 



Anexo I 

Imagens histológicas do tecido ósseo da calote de rato após 10 e 60 dias da criação do defeito ósseo. 
 
 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 



 


