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Resumo

Neste trabalho foram investigados aspectos ainda não abordados ou compreendidos

sobre o crescimento do ósseo em defeitos induzidos em ratos Wistar, na ausência e na pre-

sença de microesferas de hidroxiapatita carbonatada (cHA) e hidroxiapatita carbonatada

dopada com zinco (Zn-cHA) nanoestruturadas, utilizando técnicas de microtomografia e

microfluorescência de raios X por radiação síncrotron, SEM–FIB (Slice and View) e a

microscopia eletrônica de transmissão (TEM). Foram estudados dois modelos de defeito:

tíbia e calvária. No modelo de tíbia, dois aspectos foram avaliados: i) a arquitetura da

rede de trabéculas criadas na ausência e na presença do biomaterial em tempos iniciais da

formação óssea; e ii) as características do crescimento ósseo em 3D na superfície do bio-

material para isso, foram implantadas microesferas de cHA por um período de 3 semanas,

e comparada com os coágulos (defeitos sem material) de 1, 2 e 3 semanas. Mostramos

que a arquitetura do osso trabecular recém-formado segue o princípio da tensegridade, e

é geneticamente estabelecida. A presença do biomaterial não modifica esta arquitetura.

A adesão do osso na superfície do biomaterial ocorre através da formação de tecido mine-

ralizado dentro dos submicroporos. No modelo de calvária foi estudada a biodegradação

in vivo dos biomateriais, para isso foram implantadas microesferas de cHA e Zn-cHA

durante 6 meses. Os resultados revelaram que a alta liberação de Ca e Zn para o meio

biológico constituiu num fator decisivo para inibir a formação óssea.

Palavras-chave: Arquitetura óssea, Regeneração óssea, Radiação Síncrotron, Hidro-

xiapatita carbonatada, Hidroxiapatita carbonatada dopada com Zn, Nanomateriais.
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Abstract

In this work, we investigate aspects neither addressed or well understood about the

bone growth in induced defects in Wistar rats, in absence and presence of nanostructured

carbonated hydroxyapatite (cHA) and Zinc-doped carbonated hydroxyapatite (Zn-cHA)

microspheres. The study was conducted using techniques such as Synchrotron Radiation-

based X-ray microtomography and microfluorescence, SEM–FIB (Slice and View), and

TEM. We studied two defect models: tibia and calvaria. In the tibia model, two issues

were addressed: i) The trabecular architecture in the early times of bone formation in

absence and presence of the biomaterial; and ii) The 3D profile of bone and mineral tissue

formed on the biomaterial surface. For this purpose, cHA microspheres were implanted

for a period of 3 weeks and compared to their coats (defects without material) of 1, 2

and 3 weeks. We showed that the architecture of the newly formed bone followed the

tensegrity principle, and is genetically established. The presence of the biomaterial does

not modify bone architecture. The adhesion of bone to the biomaterial’s surface occurs

through the formation of mineralized tissue within submicropores. In the calvarial model,

we studied the in vivo biodegradation of biomaterials, evaluating the response of cHA and

Zn-cHA microspheres 6 months after implantation. The results revealed that the high

release of Ca and Zn to the biological medium constituted a decisive factor to inhibit bone

formation.

Keywords: Bone architecture, Bone regeneration, Synchrotron Radiation, Carbona-

ted hydroxyapatite, Zn-doped hydroxyapatite, Nanomaterials.
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Capítulo 1

Contextualização da pesquisa

Problemas ósseos causados por acidentes, traumas ou doenças degenerativas resultam

em incapacidade parcial ou total de milhões de pessoas todos os anos [1,2]. Um dos desa-

fios da bioengenharia óssea é desenvolver matrizes biocompatíveis que auxiliem o reparo

de tecidos lesados ou totalmente perdidos, assegurando a funcionalidade e a mecânica

do osso [3–7]. A eficiência do biomaterial dependerá da qualidade das suas interações

com células, tecidos e constituintes do meio hospedeiro. Do ponto de vista da pesquisa

em novos materiais para a regeneração óssea, é necessário investigar os possíveis efeitos

do biomaterial nos complexos mecanismos de formação óssea nos seus vários níveis de

estruturas hierárquicas [8], tais como: a produção de moléculas colagênicas [9, 10] e não

colagênicas [11, 12] pelas células; a formação de fibrilas de colágeno e sua mineralização;

a organização de feixes de fibrilas mineralizadas com estruturas e orientações específi-

cas [13–15]; a montagem da estrutura 3D com uma arquitetura otimizada às demandas

funcionais do osso, cortical e trabecular [16–19].

Nos últimos anos, a pesquisa científica e tecnológica teve grandes avanços em duas

direções: i) nas técnicas de preparação e processamento dos materiais, em especial com

o uso clinico de sistemas nanoestruturados e ii) no conhecimento da estrutura óssea na

micro e nanoescala. Esta última área da pesquisa foi fortemente beneficiada pelo uso

crescente de técnicas analáticas tridimensionais com resolução micro e nanométrica, tais
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como a microtomografia dos raios X, a microscopia eletrônica de transmissão (TEM), e

a microscopia eletrônica de varredura com feixe de íons focalizado (SEM–FIB) [8,20–23].

Estas técnicas trouxeram novas informações sobre a estrutura e arquitetura óssea e os

mecanismos da mineralização na superfície do biomaterial [20].

Em trabalhos recentes, Natalie Reznikov, Steave Weiner e colaboradores reconstruí-

ram a arquitetura da rede de trabéculas de ossos de fêmur humanos adultos e mandíbulas

de porco [23,24]. Eles mostraram que as redes trabeculares eram formadas por conjuntos

de 3 (3N), 4 (4N) e 5 (5N) segmentos interligados por nódulos, formando estruturas trian-

gulares, tetraédricas e pentaédricas. A medida dos ângulos inter-trabeculares confirmou

a existência de um padrão topológico baseado no princípio de tensegridade [25, 26], que

maximiza a ocupação do espaço usando um mínimo de volume de osso. Do ponto de vista

mecânico, esta topologia redistribui as tensões dando alta estabilidade a estrutura óssea.

Além disso, a arquitetura com tensegridade facilita mudanças locais de orientação das

trabéculas quando o osso é submetido a contínuas tensões direcionais. Duas perguntas

devem ser colocadas a partir da importante descoberta: i) o osso trabecular recém for-

mado já apresenta a topologia baseada no princípio da tensegridade? ii) esta arquitetura

óssea poderia ser sensível quando entra em contato com algum biomaterial e as mudanças

físico-químicas do meio biológico por ele produzido?

Os mecanismos da osseointegração e a estrutura do ósseo recém formado na interface

entre o osso e o biomaterial são temas especialmente importantes para o desenho de no-

vos biomateriais [27–31]. Apesar do grande número de estudos já realizados, os processos

de crescimento ósseo na superfície do biomaterial ainda não são totalmente compreendi-

dos. Vários trabalhos tem apontando a importância da microporosidade e nanoporosidade

como elementos indispensáveis para melhorar a osteocondução [20,21,32]. Recentemente,

Marc Bohner et al. [21] e Laurence E. Rustom et al. [20] fizeram contribuições significa-
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tivas para os mecanismos de formação óssea em microporos na superfície de arcabouços

de fosfatos de cálcio. Os autores observaram a formação de tecido mineralizado (TM) em

poros maiores que 1 µm, e enfatizaram a importância da topografia e da microporosidade

dos implantes no reparo ósseo e na mecânica (adesão) osso/implante. A mineralização

mediada ou não por células foi considerada como um possível mecanismo para descrever

a formação de TM em microporos. No entanto, a natureza do TM formado na micropo-

rosidade do biomaterial permanece como uma questão em aberto.

Os fosfatos de cálcio em especial a hidroxiapatita (HA), Ca10(PO14)6(OH)2, constituem

um dos mais importantes biomateriais para a substituição e regeneração óssea [33–36]. O

grande desafio da pesquisa é produzir fosfatos de cálcio com características físico-químicas

e morfológicas tais que, quando implantadas nas regiões lesadas, estimulem a osteogênese

propiciando a formação de estruturas semelhantes aos elementos de matriz extracelular,

facilitando a mobilização, expansão e integração de populações de células regenerativas

internas, fomentando o reparo de lesões ou a renovação de tecidos degenerados. Além

o material deve ser reabsorvível pelo organismo permitindo que o tecido ósseo formado

ocupe o volume lesado [37]. Esta característica é alcançada quando a hidroxiapatita é

usada na aplicação clínica na forma nanoestruturada [38].

Neste trabalho acompanhamos os processos de reparo ósseo em defeitos criados em

tíbia [39] e calvária de ratos [40] implantados com microesferas de hidroxiapatita carbo-

natada (cHA) e hidroxiapatita carbonatada dopada com zinco (Zn-cHA) [41].

A hidroxiapatita carbonatada não cerâmica foi o material escolhido para implantação

devido a sua natureza nanoestruturada, a sua alta área específica e sua favorável taxa de

dissolução, in vivo. As microesferas contendo cHA ou Zn-cHA, e o biopolímero alginato∗

∗Este biopolímero tem uma alta compatibilidade com a HA e também é usado como sustentador do
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(elemento sustentador e quem dá a morfologia esférica) foram produzidas de forma a de-

gradarem em inúmeros fragmentos, após a sua implantação. A degradação do material,

expondo as nanopartículas no meio biológico, é intensificada pela dissolução do polímero

no meio biológico. O controle do processo de degradação é importante para: i) acelerar a

reabsorção do biomaterial, ii) disponibilizar espaço para o crescimento de osso novo, iii)

aumentar a área disponível do material, acelerando assim a osteocondução. É importante

ressaltar que esferas com alto grau de degradação† deixam pouco espaço disponível para

a formação óssea, enquanto as esferas densas tiveram baixa fragmentação oferecendo me-

nos superfície para a formação óssea. O comportamento in vivo deste tipo de arcabouço

depende ainda de fatores intrínsecos da estrutura da apatita tais com a estequiometria, a

cristalinidade, e o tamanho de partículas.

Para este projeto de tese escolheu-se dois modelos de defeitos em animais para avaliar

diferentes aspectos da formação óssea. O modelo de defeito não crítico em tíbia de ratos

foi usado por favorecer o reparo espontânea de osso, sem a presenças do biomaterial. O

modelo é adequado ao estudo comparativo da arquitetura da rede de trabéculas ósseas

criada, na ausência e na presença do biomaterial. Além disto, o modelo é favorece o

estudo das características do tecido mineralizado formado na superfície do biomaterial.

O modelo de defeito critico em calvária de rato é geralmente usado para avaliar a

eficiência osteocondutora de um biomaterial. Neste modelo, o reparo completo do defeito

só ocorre na presença de um biomaterial osteocondutor. Por esta razão, o modelo de

calvária foi usado para avaliar a influência da degradação e da bioreabsorção da cHA e

da Zn-cHA no reparo ósseo.

material nanoestruturado em diferentes morfologias além da esférica [42–44]
†Não mantem a forma, empacotando-se uma com outras formando uma massa densa
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A complexidade dos sistemas estudados exigiu o uso de um amplo conjunto de técni-

cas experimentais para analisar os materiais antes e após a implantação, assim como o

osso recém formado. A estrutura, morfologia e porosidade dos materiais foram analisa-

das por difração de raios X (DRX), espectroscopia de infravermelho (FTIR), microscopia

eletrônica de varredura (SEM) e transmissão (TEM); isotermas de adsorção e dessorção

pela técnica Brunauer–Emmett–Teller (BET), Microtomografia de Raios X por radiação

síncrotron (SR-µCT). O estudo do crescimento ósseo em defeito de tíbia e calvária e

o comportamento osteocondutor do material foi conduzido por SR-µCT, nanotomografia

SEM–FIB no modo Slice and View, microfluorescência de Raios X por radiação síncrotron

(SR-µXRF), microscopia óptica de luz polarizada, SEM e TEM. O trabalho concentrou-

se principalmente em três aspectos: i) a arquitetura da rede de trabéculas criadas na

ausência e na presença do biomaterial em tempos iniciais da formação óssea, ii) as carac-

terísticas do crescimento ósseo tridimensional na superfície do biomaterial, e em especial

a formação de TM nos microporos com dimensões inferiores a 1 µm, e iii) a influência

da degradação e bioreabsorção do material nanoestruturado na formação óssea. As téc-

nicas analíticas utilizadas no projeto forneceram informações físico-químicas estruturais e

morfológicas dos materiais em ambiente biológico, desde a microescala até a nanoescala.

O desafio principal foi correlacionar as estruturas analisadas na micro e na nanoescala.

Isto porque, muitos dos processos físicos, topológicos e dinâmicos que são identificados

na escala micrométrica, tem como origem a escala nanométrica, um exemplo disto é a

estrutura e arquitetura das trabéculas ósseas [45].

Esta tese contribui para um entendimento do processos de regeneração óssea em pre-

sença de um biomaterial e mostra que a análise do sistema com técnicas em 3D são ab-

solutamente necessárias para se obter informações mais conclusivas sobre aspectos ainda

não completamente discutidos ou compreendidos sobre o crescimento do osso trabecular

em defeitos implantados com arcabouços nanoestruturados de fosfatos de cálcio [46,47].
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1.1 Objetivos

1.1.1 Objetivo Geral

- Estudar a organização das estruturas hierárquicas do osso na multiescala, na ausência

e presença de um material osteocondutor.

1.1.2 Objetivos Específicos

1. Produzir microesferas a base de fosfatos de cálcio nanoestruturados e o biopolí-

mero alginato de sódio caracterizando a estrutura interna do compósito na micro e

nanoescala.

2. Avaliar a influência de microesferas de fosfatos de cálcio nanoestruturados na dinâ-

mica de crescimento ósseo, na micro- e nanoescala em defeitos de tíbia e calvaria de

ratos.

3. Caracterizar a arquitetura trabecular do osso neoformado, na região do defeito em

tíbias por microtomografia de raios X por radiação síncrotron

4. Estabelecer um protocolo de correlação entre a escala micro- submicro- e nanomé-

trica para a caracterização da interface osso/biomaterial.

5. Analisar os possíveis processos de mineralização em poros com dimensões micromé-

tricas e nanométricas, utilizando técnicas de microscopia eletrônica de varredura e

transmissão.

6. Caracterizar a degradação in vivo do biomaterial e a disponibilização de íons e

nanopartículas, após a implantação em defeitos de tíbia e calvaria de ratos por

técnicas de microtomografia e microfluorescência de raios X.
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7. Avaliar a biodisponibilidade de cálcio e zinco e a sua influência nos processos de

reparo tecidual em defeitos de tíbia e calvaria.
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Capítulo 2

Conceitos básicos

Neste capítulo, serão apresentados conceitos gerais que dão suporte ao presente traba-

lho. Primeiramente, são apresentados aspectos biológicos, materiais utilizados, princípios

físicos e/ou topológicos para a interpretação dos resultados obtidos, e por fim, uma breve

descrição dos conceitos das principais técnicas analíticas empregadas para a caracteriza-

ção.

2.1 Aspectos biológicos

2.1.1 Tecido ósseo

O osso é um tecido conjuntivo denso mineralizado, altamente especializado e complexo,

fornece suporte mecânico, permitindo a hematopoese e estabelecendo a homeostase mi-

neral do organismo [48, 49]. O tecido ósseo é dinâmico, altamente vascularizado e com a

capacidade única de regeneração e remodelação [50,51]. Tal diversidade funcional reque-

rida ao tecido ósseo, reflete na complexidade de sua arquitetura [8, 16, 52].

Este tecido é composto por uma matriz orgânica e inorgânica. A matriz orgânica

é formada por aproximadamente 95 % de fibras colagênicas, tipo I e III, e proteínas

não-colágenas. Já a matriz inorgânica é constituída de água, 65-70 % de compostos de

fosfato de cálcio, principalmente na forma de cristais de hidroxiapatita Ca10(PO4)6(OH)2
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(HA), e composta ainda por bicarbonato, magnésio, potássio, sódio, citrato em pequenas

quantidades [53]. Diferencia-se de outros tecidos conjuntivos pelo fato de sua matriz

tornar-se mineralizada. Este tecido é composto por osteoblastos, osteoclastos, células

mesenquimais osteoprogenitoras e osteócitos [54–56].

2.1.1.1 Organização hierárquica do osso

O osso é hierarquicamente organizado nas diferentes escalas, desde a escala macroscó-

pica até a nanoescala, como é mostrado na Figura 2.1

Figura 2.1: Organização hierárquica do osso. Figura adaptada de [22]
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A compreensão atual da estrutura hierárquica do osso é que os componentes orgâni-

cos e inorgânicos se misturam no nível sub-micrométrico para gerar fibrilas de colágeno

mineralizadas, como mostrado na Figura 2.1.

2.1.1.2 Microestrutura óssea

Segundo a sua morfologia existem dois tipos de osso: osso cortical ou compacto e osso

trabecular ou esponjoso. Na Figura 2.2 se mostra as partes de um osso longo (tíbia).

Epífice

Diáfise

Epífice

Osso esponjoso
(trabecular)

Osso compacto 
(cortical)

Cavidade medular

Medula amarela

Periósteo

Figura 2.2: Partes do osso longo (tíbia). Figura adaptada de [57].
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O osso cortical não contem cavidades, é o componente mais resistente do osso e forma

a maior parte da diáfise dos ossos longos. Encontra-se sempre na parte exterior, formando

um denso cilindro concêntrico ao eixo que rodeia a cavidade central (cavidade medular).

A Figura 2.3 representa um esquema do osso cortical maduro a nível microscópico, é

composto principalmente por unidades cilíndricas chamadas osteons ou sistemas de Havers

[58], de diâmetro compreendido entre 10 e 500 µm, e cujo eixo longitudinal é paralelo

ao eixo maior do osso. O sistema de Havers estão constituídos por pequenas laminas

concêntricas de matriz óssea mineralizada, chamadas lamelas, e dispostas ao redor de um

conduto central, denominado canal ou conduto de Havers, que contem vasos e nervos.

A lamela, que constitui a unidade principal do osso lamelar, mede entre 3 e 7 µm [59],

e é composta por fibrilas de colágeno mineralizado que à sua vez compõe uma matriz

extra-fibrilar de cristais minerais [60].

Osso compacto Osso trabecular

PeriósteoCavidade medular

Lamela 
circunverencial

Artéria perióstea
Vena perióstea

Capa exterior fibrosa
Capa interior osteogénica

Lamela intersticial

Conduto de Vokmann

Canal de Havers

Vaso sanguineo
Vaso linfático

Nervo
Osso cortical

Osso trabecularOsso trabecular

Cavidade medular

Trabeculas

Vasos sanguineos

Nervo

Canal linfático

Ósteon

Lamela concéntrica

Periósteo:

Figura 2.3: Esquema de seção de osso cortical a nível microscópico. Figura adaptada
de [61].

O osso trabecular situa-se maioritariamente nos extremos dos ossos longos, e em menor

quantidade na cavidade medular. Apresenta uma estrutura porosa com forma de nido de
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abelha, formando uma rede de segmentos chamados trabéculas.

2.1.1.3 Mecanismos de mineralização óssea

Os mecanismos de mineralização da matriz óssea consistem num conjunto de reações

bioquímicas complexas controladas por células específicas [62]. Os minerais são bombe-

ados para dentro da célula, especialmente íons Ca2+, fosfolipídeos e fosfatases, e acumu-

lados no interior de vesículas onde o ambiente supersaturado favorece a precipitação dos

cristais [63, 64]. Tais vesículas são liberadas para o meio extracelular e "descarregam"o

conteúdo mineral sobre a matriz osteoide rica em colágeno, onde a água ocupa os espaços

da estrutura orgânica. Esse conteúdo mineral, numa reação química com a água preexis-

tente nos espaços intermoleculares, culmina na formação dos cristais insolúveis HA que

"deslocam"a água à medida que agregam mais conteúdo mineral das vesículas continua-

mente liberadas dos osteoblastos [65, 66]. Como a concentração mineral dos íons cálcio e

fosfato não é suficiente para a precipitação espontânea dos cristais, o papel das vesículas

criadas pelas células é fundamental, pois o primeiro cristal formado será o centro de nucle-

ação [67]. A matriz de colágeno funciona também como centro de nucleação heterogênea

para a deposição de cristais de HA, onde fibrilas de colágeno, fibronectina e glicoproteí-

nas como a osteonectina e a osteopontina, determinam a orientação e organização destes

cristais minerais ósseos [68–70].

2.1.1.4 Mecanismos biológicos de reparo ósseo

O tecido ósseo tem a singular capacidade de se regenerar, a depender do volume da

região que foi danificada. O grande diferencial do osso é a habilidade de reparar o tecido

sem o desenvolvimento de cicatriz fibrosa, a qual geralmente está presente durante a ci-

catrização de feridas em tecidos moles. Isto é alcançado através dos estágios complexos

e interdependentes do processo de cicatrização, o qual mimetiza o desenvolvimento alta-

mente regulado do esqueleto [71–73].
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Os mecanismos biológicos de reparo ósseo associados aos biomateriais podem ser clas-

sificados em: osteogênese [73], osteoindução [74], osteocondução [75, 76] e osteopromo-

ção [77]. A osteogênese se caracteriza pela atividade de osteoblastos e préosteoblastos

viáveis transplantados com o enxerto para o defeito ósseo a partir de uma área doadora

do próprio indivíduo. A osteoindução induz formação de tecido ósseo através da dife-

renciação e estimulação de células mesenquimais por meio das proteínas ósseo indutoras

(formação óssea espontânea) [74]. A osteocondução se refere ao crescimento ósseo a partir

da parede do osso preexistente em direção à superfície do biomaterial [78,79]. Por fim, a

osteopromoção utiliza barreiras mecânicas ou membranas de proteção que evitam a proli-

feração do tecido conjuntivo no defeito ósseo, permitindo que o mesmo seja ocupado por

células osteoprogenitoras [80].

2.2 Fosfatos de cálcio

Os fosfatos de cálcio (FC) constituem um dos biomateriais mais utilizados como subs-

tituo ósseo [81, 82]. Eles estão presentes nos ossos, dentes, e nos tendões dos mamíferos,

conferindo dureza e estabilidade à esses órgãos. Existem 11 tipos de fosfatos de cálcio [83],

com uma razão molar de Ca/P entre 0.5 e 2. A Hidroxiapatita (HA) é o FC mais utilizado

em aplicações médicas. Entre essas aplicações destacam-se o uso como agente de libera-

ção de fármacos [84, 85], como agente de entrega de genes [86], matriz de biocompósitos,

e como revestimentos bioativos em implantes ósseos metálicos [87]. Além disso, estudos

recentes mostraram que as partículas de HA inibem o crescimento de muitos tipos de

células cancerígenas [88].

A Figura 2.4 ilustra a estrutura da HA com simetria hexagonal com quatro tipos

diferentes de posições cristalográficas na célula unitária [89,90]. Quatro íons de cálcio por

célula unitária, chamados Ca (I), estão em colunas paralelas ao longo do eixo de máxima

simetria da HA c. Eles são circundados por nove átomos de oxigênio. Outros íons de
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cálcio, seis por célula unitária, chamados Ca (II), formam dois triângulos equiláteros ao

longo do eixo c em z = 1/4 e 3/4. O eixo c denominado de canal aniônico, é tipicamente

ocupado por ânions monovalentes (comumente OH−, F−, Cl−) e por CO2−
3 . O espaço entre

os íons de Ca (II) permite o movimento do ânion ao longo do eixo da coluna. A estrutura é

completada por seis ânions PO3−
4 , onde cada átomo de P é coordenado por quatro átomos

de oxigênio [91]. O HA tem uma estrutura hexagonal com o grupo espacial P63/m, com

parâmetros de rede de a = b = 9.432, c = 6.881 Å, e γ = 120◦. A fase estequiométrica de

apatita possui uma razão molar de Ca/P de 1.67. Ela constitui o sal de fosfato de cálcio

mais estável a temperaturas de até 1100 ◦C e pH entre 4 e 12 [92].

A-

A-

A-

(II)

OH¯, F¯, Cl¯, CO

P, C
O

Ca

A-

(I)

c

b

a

b

Canal – ânion

a) b)

Ca, Zn, Sr

Figura 2.4: Visão da estrutura atômica da hidroxiapatita. a) no eixo c; e b) perpendi-
cularmente ao eixo c. Figura adaptada de [91]

2.2.1 Hidroxiapatita carbonatada

O número de substituições iônicas nas bioapatitas é menor do que as apatitas geoló-

gicas, devido ao número limitado de elementos presentes nos fluidos corporais [91]. As

dopagens de íons conhecidos e/ou relatados em apatitas ósseas e dentárias são F, Cl, Na,

K, Fe2+, Zn2+, Sr2+, Mg2+, citrato e o carbonato. No entanto, existem limites estruturais

que determinam quanto de um determinado íon pode ser incorporado [91]. Os princi-

pais substituintes na apatita biológica são os carbonatos (CO2−
3 ), que ocorrem no mineral

ósseo em níveis tipicamente de 5-8% em peso. Cristalitos ósseos com alta concentração
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de CO2−
3 também expressam uma morfologia plaquetária que interage muito eficazmente

com fibrilas de colágeno [93]. O íon carbonato pode substituir em dois locais na estrutura

da apatita, ou seja, a posição hidroxila (tipo-A) e a posição do íon fosfato, dando hidroxi-

apatita carbonatada tipo-B. A substituição dos íons de fosfatos por carbonatos aumentam

a taxa de dissolução das HA [94].

As hidroxiapatitas carbonatadas nanoestruturadas (cHA) têm sido sintetizadas por

muitas rotas de processamento químico, incluindo precipitação química úmida (utilizada

nesta tese), co-precipitação [95–97], métodos de emulsão [98, 99], síntese sol-gel [100],

métodos mecanoquímicos [101], reações bioquímicas-mecanoquímicas [102] e precipita-

ção por micro-ondas [103]. As cHA também podem ser sintetizadas por uma rota de

co-substituição aniônica-catiônica, dando origem à uma substituição simultânea de, por

exemplo: Zn2+ e CO2−
3 na estrutura da HA [41,104].

2.3 Principio da tensegridade

Uma das principais contribuições importantes do artista, matemático e inventor R.

Buckminster Fuller para a ciência foi enunciar os princípios da tensegridade a partir

de estruturas arquitetônicas [105]. No princípio da tensegridade, as estruturas são es-

tabilizadas por tensão contínua (tensão + integridade = tensegridade) com compressão

descontínua. Em contraste, a maioria das estruturas feitas pelo homem é estabilizada por

compressão gravitacional contínua [106]. Por exemplo, o monumento Stonehenge∗ [107]

mantém sua forma e estabiliade devido à força de compressão da gravidade. Se fosse

levado para o espaço, as peças de pedra individuais de Stonehenge se separariam e a

estrutura desmoronaria. Os sistemas baseados no princípio da tensegridade, por outro

lado, manteriam sua forma na ausência de gravidade [108]. A partir da descoberta de

∗"Stonehenge"é um dos mais importantes monumentos da pré-história européia, e sempre foi conside-
rado pelos visitantes como uma das maravilhas da Grã-Bretanha.
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Fuller, a ocorrência do princípio da tensegridade começou a ser investigada em sistemas

da natureza, em especial os sistemas biológicos.

Existem 2 classes amplas de estruturas de tensegridade: de protensão e geodésico [105]

(Figura 2.5). As estruturas de tensegridade pré-tensionada são formadas a partir de uma

série de elementos descontínuos resistentes à compressão contidos em uma rede de elemen-

tos de tensão contínua (Figura 2.5a). Essas estruturas podem ser alteradas ajustando-se

a quantidade de protensão tensional dentro da estrutura ou reposicionando os elemen-

tos resistentes à compressão intermitente. Em contraste, as estruturas de tensegridade

geodésica são estabilizadas através da triangulação de força (Figura 2.5b). As estrutu-

ras geodésicas também estão sob pré-esforço. Elas diferem dos sistemas de tensegridade

de protensão, porque os elementos individuais são capazes de alternar entre os movi-

mentos de geração de tensão e de resistência à compressão, dependendo de como uma

força externa é aplicada à estrutura. As estruturas de tensegridade geodésica podem ser

alteradas ajustando-se o número, e a colocação de elementos individuais de compressão-

tensão dentro do sistema, o que também altera o nível de pré-esforço de repouso dentro

do sistema [108,109].

a) b)

Figura 2.5: Modelos estruturais de tensegridade: a) Protendido, e b) geodésicas. As duas
classes de sistemas de tensegridade foram fundadas por R. Buckminster Fuller. Figura
adaptada de [108].
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2.4 Radiação Síncrotron

A radiação síncrotron é gerada por partículas carregadas, por exemplo, elétrons, que

são acelerados numa orbita circular à velocidades próximas à da luz por um campo ele-

tromagnético de alta frequência que é sincronizado com a trajetória de aceleração das

partículas. O nome síncrotron vem da palavra sincro (sincronização) e ciclotron [110].

Estas partículas são estabilizadas por fortes campos magnéticos em um sistema de tubos

em ultra-alto vácuo.

A radiação síncrotron é um tipo de radiação eletromagnética altamente polarizada,

de alto fluxo e alto brilho, e tem uma ampla faixa espectral, desde o infravermelho até o

raio-X (Figura 2.6).

10
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Figura 2.6: Espectro eletromagnético. Os síncrotrons cobrem as energias de fótons desde
do infravermelho em torno de 0.01 eV até os raios-X muito duros, 5 × 105 eV , como é
indicado pela região azul. Figura adaptada de [111].
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2.5 Propriedades da radiação síncrotron

As propriedades da radiação síncrotron são sintonizáveis e podem ser compreendidas

pelas leis de eletrodinâmica clássica [112]. Quando uma partícula carregada (elétron) se

movimenta seguindo uma trajetória circular com uma energia muito menor que a sua

energia no estado fundamental (mc2 = 0.51 MeV ), ela se comporta como um dipolo

fraco que irradia isotropicamente. Na condição relativística, esta energia é irradiada

tangencialmente à trajetória do elétron forma um cone estreito com um ângulo sólido ψ.

Devido à colimação de fótons irradiados em um ângulo tão pequeno, o cone resulta em

um feixe de radiação e potência altamente intensos na direção de propagação [111–113].

De acordo com a teoria especial da relatividade, a energia cinética (E) de qualquer

partícula de massa em repouso viajando a uma velocidade v é dada por

E = mc2√
1− (v/c)2

= mc2
√

1− β2

 γ = 1√
1− β2 , (2.1)

onde β = v/c, e γ = E/mc2. À medida que a partícula aproxima-se da velocidade da luz,

ela "ganha massa"(massa inercial) num fator de γ. Como teria massa infinita em v = c,

só pode se aproximar assintoticamente desse limite. Então manipulando a Equação (2.1)

temos que

β =
(

1− 1
γ2

)1/2

. (2.2)

Para valores típicos de γ de 104, 1/γ2 é muito pequeno, e então podemos ignorar todos

os termos da expansão de Taylor (2.2), exceto os dois primeiros, e assim obter:

β ≈ 1− 1
2γ2 . (2.3)



19

Os elétrons no anel de armazenamento são desviados para uma órbita circular fechada. Tal

fato é devido ao campo magnético† que induze uma força de Lorentz sobre uma partícula

carregada, perpendicular ao movimento da mesma e ao vetor do campo magnético (é

proporcional ao produto vetorial de v e B). Classicamente, a força de Lorentz é igualada

a uma força centrípeta, tal que

ev×B = mv2

ρ
, (2.4)

onde ρ é o raio orbital do arco. Suponhamos que o campo magnético seja perpendicular

ao caminho do elétron, de modo que o produto vetorial v × B seja simplesmente |v|

|B|. Como estamos lidando com elétrons relativísticos, devemos substituir m pela massa

relativística γm, e v por c. Então

ecB = γmc2

ρ

 ρ = γmc
eB

= E
ceB

. (2.5)

Se expressamos E em GeV , podemos reescrever esta equação usando unidades práticas

para que

ρ[m] = 3.3E [GeV ]
B[T ] . (2.6)

Definindo agora a frequência caraterística ou frequência crítica ωc associada a uma dada

fonte de síncrotron em termos de γ e ω0, temos que

ωc = 3
2γ

3ω0 = 3
2γ

3 c

ρ
. (2.7)

A energia critica, Ec = }ωc divide exatamente o total da energia emitida pelo Bending

magnet pela metade. Como ρ é proporcional a E (Equação (2.5)), podemos reexpressar a
†A magnitude de um campo elétrico radial necessário para induzir uma força centrípeta comparável

à força de Lorentz induzida por um campo magnético seria um valor de 109 V m−1!
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equação acima em unidades práticas [111]

}ωc[keV ] = 0.665E2[GeV ]B[T ]. (2.8)

Existem basicamente duas grandezas importantes que podem ser usadas para caracterizar

as propriedades do feixe emitido de várias fontes de luz: o fluxo e o brilho [114]. O fluxo

é definido como o número total de fótons por segundo por unidade 0.1 \% de largura

de banda "bandwidth", em unidade angular θ ao longo do plano orbital, e integrado ao

longo do ângulo vertical de abertura. O brilho descreve essencialmente como o fluxo é

distribuído no espaço e na faixa angular e determina o menor ponto no qual o feixe de

raio-x pode, em princípio, ser focalizado [111,115,116]. Ambos são definido como:

Fluxo = dφ

dφ
[fótons/s/0.1%bw/mradθ] (2.9)

Brilho = d2FB
dθdψ

[fótons/s/0.1%bw/mrad2]. (2.10)

2.6 Fonte de radiação por dipolo (Bending Magnets)

Em geral, a radiação é caracterizada pelos seguintes termos: faixa espectral, fluxo de

fótons, densidade de fluxo de fótons, brilho e polarização. O fluxo de fótons é o fluxo

total coletado por um experimento e atingindo a amostra, a densidade de fluxo de fótons

é o fluxo por área na amostra, e o brilho é o fluxo por área e ângulo de abertura.

Os Bending Magnets (BMag) nos anéis de armazenamento são as principais fontes

de radiação. O objetivo principal do BMag é fazer circular o feixe de elétrons em um

caminho fechado. Como o elétron é forçado a se mover em um arco através do campo

magnético por BMag, ele produz radiação em um cone achatado (Figura 2.7b) [111–113].

A fonte BMag produz um feixe de ângulo de abertura vertical fixo ψ ≈ γ−1 (divergência
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de feixe de fótons) [117], enquanto o spam horizontal é determinado pelo comprimento do

arco do BMag. A energia crítica de uma fonte síncrotron depende da energia do anel de

armazenamento e do campo magnético do BMag.

Muitos autores estabeleceram a teoria da radiação síncrotron. Hoje, a maioria dos

cálculos são usando os resultados da teoria de Schwinger [118]. Um elétron relativístico

correndo ao redor de uma órbita emite uma característica de radiação como dada na

Figura 2.7a.

Figura 2.7: Esquema de fluxo de radiação produzido por um Bending Magnet. a) Feixe
emitido de uma fonte de luz síncrotron; b) Radiação emitida por uma fonte de dipolo
(Bending Magnet). Figura adaptada de [111,119].
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A forma e intensidade da radiação cônica de acordo com a teoria do Schwinger é dado

por:

d2FB
dθdψ

= 3α
4π2γ

2 ∆ω
ω

I

e
y2(1 +X2)

[
K2

2/3(ξ) + X2

1 +X2K
2
1/3(ξ)

]
, (2.11)

onde:

FB = Fluxo de fótons (número de fótons por segundo).

θ = ângulo de observação no plano horizontal.

ψ = ângulo de observação no plano vertical.

α = constante de estrutura fina = (1/137).

γ = E/mec
2 (E = energia do elétron, me = massa do elétron, c = velocidade da luz).

ω = frequência ângular do fóton (ε = }ω = energia de fóton).

I = Corrente de feixe.

e = carga do elétron = 1.602× 10−19 coulomb.

y = ω/ωc = ε/εc.

ωc = frequência crítica.

ρ = raio de curvatura instantanea da trajetoria do elétron.

E = energia do feixe de elétrons.

B = campo magnético.

εc = }ωc

X = γψ.

ξ = y(1 +X2)3/2/2.

As expressões de K são as funções de Bessel modificadas de segunda espécie.

O fluxo de fótons da radiação síncrotron proveniente de um BMag é dado pela equação

(2.11), integrada ao longo de todo o ângulo vertical. No plano horizontal, o cone emitido
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é constante e, portanto, o fluxo de fóton é proporcional ao ângulo θ aceito no plano

horizontal:

dFB(y)
dθ

= 2.458 · 1013 pótons

s · 0.1%bw ·mrad · E(GeV ) · I(A) · θ(mrad) ·G1

(
ε

εc

)
(2.12)

Na direção horizontal (ψ = 0), a equação (2.11) torna-se:

d2FB
dθdψ

∣∣∣∣∣∣
ψ=0

= 3α
4π2γ

2 ∆ω
ω

I

e
H2(y), (2.13)

onde

H2(y) = y2K2
2/3(y/2). (2.14)

Em unidades práticas [fótons · s−1 ·mrad2 · (0.1%bw)−1] [120],

d2FB
dθdψ

∣∣∣∣∣∣
ψ=0

= 1.327× 1013E2[GeV ]I[A]H2(y). (2.15)

2.7 UVX - Laboratório Nacional de Luz Síncrotron

O UVX é uma Fonte de Luz Síncrotron de segunda geração [121] situado no Centro

Nacional de Pesquisa em Energia e Materiais (CNPEM) na cidade de Campinas - SP -

Brasil (Figura 2.8), opera com feixes de elétrons à energia de 1.37 GeV . O sistema de

injeção inclui um acelerador linear de 120 MeV , e um Booster de 500 MeV [122].
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SIRIUS

UVX

Figura 2.8: Campus CNPEM - LNLS - Campinas, Brasil. Figura adaptada de [123]

É composto por uma rede "double-bend achromats" DBA (acromáticos de dupla curva)

[124] de simetria sextupla. Esta rede inclui 12 dipolos de 1.67 T , 36 quadrupolos e 18

sextupolos. A rede magnética do síncrotron Booster inclui 12 dipolos em dois arcos acro-

máticos de 180◦ baseados em células FODO [125].

Considerando as duas saídas de cada dipolo de 1.67 T , a 4◦ e 15◦, a simetria sextuplada

rede resulta em quatro tipos de fonte de radiação de acordo com o tamanho e divergência

do feixe síncrotron, que é detalhado na Tabela 2.1.

Tabela 2.1: Caraterísticas do feixe para as suas determinadas fontes de radiação [122].
Fonte Tamanho FWHM (mm) Divergência FWHM (mrad)

Dipolos a 14◦ 0.87 x 0.17 1.9 x 0.05
Dipolos (pares) a 4◦ 0.92 x 0.15 3.0 x 0.05
Dipolos (impares) a 4◦ 1.10 x 0.20 0.9 x 0.05
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2.8 Linha de Luz IMX

A linha de luz de microtomografia por raios X (IMX) coleta a radiação síncrotron

emitida por um dipolo D6 de campo magnético de 1.67 T e raio de curvatura de 2.736 m.

Esta linha foi projetada para operar com feixe monocromático ou policromático. No caso

de feixe policromático, o monocromador é removido do caminho do feixe, utilizando assim

um feixe branco (rosa)‡ cujo espectro de energia abrange desde 5 keV a 20 keV [123]. O

fluxo que sai do anel para a linha IMX pode ser calculado utilizando a equação 2.15 com

os parâmetros do UVX (E = 1.37 GeV e I = 0.25 A), a Figura 2.9 apresenta o fluxo em

função da energia.
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Figura 2.9: Espectro do fluxo do D6 da IMX em função da energia.

Na Figura 2.10 se apresenta o esquema experimental da IMX. Na entrada da linha de

luz, o feixe policromático é condicionado por fendas, garantindo que o feixe tenha um

tamanho e formato adequados. Em seguida, o feixe atravessa uma janela de Berílio (com

125 µm de espessura) resfriada por água na entrada da câmara que abriga o monocro-

mador. Na sequência, ele atravessa uma nova janela de Berílio já na saída da câmara

do monocromador e que também separa um pequeno trecho já sem vácuo do alto vácuo

‡O feixe efetivo incidindo na amostra é um feixe rosa, devido a que o feixe branco sobre efeitos de
filtragem durante o trajeto até atingir à amostra
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da câmara. Em frente a essa segunda janela está montado um obturador que controla

o tempo de incidência do feixe na amostra. O feixe passa por um caminho de vácuo,

selado por janelas de Kapton (espessura de 25 µm) evitando assim a atenuação do feixe.

Para melhor controle da energia do feixe policromático, está disponível um sistema de

filtros composto por três filtros de 350 µm e um de 200 µm de espessura de Silício (Si)

altamente polidos e controlados remotamente pelo usuário da linha. Esses filtros auxiliam

na medição de amostras muito densas que absorvem os raios X ou para amostras muito

frágeis, pois bloqueiam a passagem do espectro de mais baixa energia. Por fim, mais um

último sistema de fendas faz o condicionamento, com alta precisão, do tamanho e formato

do feixe antes do contato com a amostra [123].

Cabana Optica

1mm 1mm

da fonte
Gama Shutter

Fendas
refrigeradas

Monocromador

Janela de Berílio

Detector

Base de granito

2º Fendas

Contador

Shutter

Filtros

Cabana experimental

Estagio da amostra

Figura 2.10: Esquema experimental da linha de luz IMX (LNLS).
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2.8.1 Caraterística do feixe incidente

No presente trabalho, todas as medidas de SR-µCT foram feitas utilizando o feixe

policromático (ou feixe rosa). Os filtros utilizados para as medidas foram de 550, 700 e

900 µm de Si. Na figura 2.11 se mostra a simulação do fluxo do feixe (Espectro mostrado

na Figura 2.9) sem filtro e junto com cada espessura de filtro, pode-se notar que os filtros

afetam até uma ordem de grandeza na intensidade do fluxo, bloqueando os fótons de

baixas energias progressivamente conforme aumenta a espessura.
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Figura 2.11: Fluxo do feixe disponível que incide na amostra. A figura apresenta o fluxo
do a) Feixe rosa (sem nenhum filtro) e com diferentes filtros (detalhados em b)).

Esta configuração influencia diretamente na qualidade e tempo de medida de SR-

µCT devido à diminuição do fluxo de raio-X o tempo total para cada medida aumenta

consideravelmente, mas o fato de bloquear as baixas energias e endurecer o feixe garante

um bom feixe transmitido a traves da amostra.



28

2.9 Interação de raios X com a matéria

Para obter uma imagem por meio de raios X, uma amostra requer interação com a

radiação e a penetração na amostra, para produzir um contraste na tela do detector. A

imagem é devida ao fato de que o s raios X atenuam-se quando viajam através de um

material [127]. As imagens de transmissão registram a atenuação em uma forma de mapas

de atenuação 2D. A atenuação é causada principalmente pela absorção fotoeletrônica e

espalhamento de Compton (Figura 2.12) [128].

Figura 2.12: Dois mecanismos de atenuação dos fótons de raios X. Na absorção fo-
toeletrônica (esquerda), os fótons são removidos do feixe; e no espalhamento Compton
(direita), a direção dos fótons é alterada. Figura adaptada de [128]

Para raios X de comprimento de onda simples, a atenuação pode ser descrita pela lei

de Beer-Lambert [129]:

I = I0 · e−µx, (2.16)

e para um feixe policromático a equação (2.16) torna-se:

I =
∫
I0(E)e−µ(E)xdE, (2.17)

onde I é a intensidade de raio X transmitido, I0 é a intensidade inicial do raio X, µ é o coe-

ficiente de atenuação linear, e x é a espessura do material. Na equação (2.17), E descreve a
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energia, e a integral é calculada sobre o espectro dado. O coeficiente µ correlaciona-se com

a densidade do material e, portanto, a intensidade total do raio-X transmitido depende

da espessura e da densidade do material. Muitas vezes o coeficiente de atenuação linear

é normalizado com a densidade do material, resultando num coeficiente de atenuação de

massa µ/ρ. A função de atenuação se torna:

I

I0
= e

(
−
µ

ρ
mx

)
,

onde mx é a espessura da massa do material (ou seja, espessura multiplicada pela densi-

dade). O coeficiente de atenuação de massa depende da energia e é determinado indivi-

dualmente para cada material. A equação (2.16) pode ser escrita como:

µ

ρ
= −

ln
I

I0
x

.

Nesta equação, o coeficiente de atenuação da massa pode ser determinado para o fator

de atenuação desejado e a energia do feixe correspondente. Para misturas e compostos, o

coeficiente de atenuação da massa é determinado por:

µ

ρ
=
∑
i

wi ·
(
µ

ρ

)
i

,

onde, wi é a fração em peso do i-componente atômico e (µ/ρ)i é o coeficiente de atenuação

de massa correspondente.
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2.10 Microtomografia de raios X

A palavra tomografia vem do grego tomo (corte) ou tomos (parte ou seção) e graphein

(gravação). Tomografia computadorizada (CT) significa inspecionar um objeto para obter

uma imagem tridimensional dele, incluindo a estrutura interna. Isso é feito tirando uma

série de imagens de projeção radiográfica de uma ou duas dimensões de um objeto que gira

num único eixo de rotação. As projeções são adquiridas por uma câmera detetora (CCD).

No caso de projeção unidimensional, apenas uma linha de detector seria computada para

a reconstrução da fatia de um objeto. No caso bidimensional, isso deve ser feito para

qualquer detector ou linha de pixeis, respectivamente. Desse modo, no caso bidimensional,

ganha-se uma pilha de fatias de reconstrução bidimensionais do objeto em paralelo e,

portanto, uma imagem tridimensional em termos de um pacote de fatias de uma vez [126].

A esquematização dos processos desde a adquisição até a reconstrução é mostrada na

Figura 2.13.

R
e
s
p
o
s
ta

 d
e
 p

ix
e
l

ângulo de rotaçãoamostra

sinograma

�

Objetiva
Cintilador

Raios-X

Computador Slice 2-D

hν

Figura 2.13: Princípio da microtomografia por raios-X. Um feixe paralelo de raios X
é permitido passar através de uma amostra, e o sinal transmitido é detectado por um
cintilador, que é opcionalmente ampliado usando uma lente objetiva de microscópio em
uma câmera CCD. A resposta de cada fileira de pixeis (altura) como uma função do
ângulo de rotação da amostra, os chamados "sinogramas", é coletada em um computador,
a partir do qual tomogramas bidimensionais são gerados. Finalmente, a reconstrução 3-D
é criada a partir da pilha de tomogramas 2-D. Figura adaptada de [111]
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2.11 Reconstrução tomográfica

Uma tomografia é uma imagem 3D de um objeto, reconstruída a partir de projeções de

raios-X tiradas de diferentes ângulos de um objeto, conforme apresentado na seção 2.10.

As imagens de projeção radiográfica tomadas devem ser transferidas matematicamente

em imagens projetadas, a fim de reconstruí-las para uma imagem tomográfica.

A maioria dos softwares de reconstrução usa a transformada de Radon [130] e seu

inverso como a base matemática para a reconstrução de imagens tomográficas [127]. Esta

função é muitas vezes referida como um sinograma devido a que a transformação de Radon

de uma fonte pontual fora do centro é uma sinusóide [131].

2.11.1 Método de retroprojeção filtrada (FBP)

Cada tomografía é recontruido a partir do seu respectivo sinograma usando um dos

vários algoritmos baseados na Transformada de Radon, como foi dito anteriormente, o

método de retroprojeção filtrada, FBP, por suas siglas em inglês (Filtered Backprojection)

pode ser descrito considerando um disco absorvente 2D como mostrado na Figura 2.14.

Em uma direção, o perfil de absorção radiográfica é registrado. Essa projeção é executada

de volta pela imagem, onde a intensidade da projeção é distribuída igualmente entre

todos os pixeis ao longo de cada caminho do feixe. Isso é repetido para um conjunto de

ângulos de projeção de 0-180 graus, sendo que para cada ângulo a projeção é adicionada

à imagem. Quanto menor o deslocamento angular, mais próximo o conjunto final de

projeções posteriores se assemelha ao objeto original (Figura 2.14)
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Imagem
original Projeções

Figura 2.14: Ilustração da retroprojeção filtrada. O perfil de transmissão de um disco
absorvente gravado em várias direções. As regiões no espaço em que as projeções poste-
riores se sobrepõem são somadas. Quanto mais projeções são adicionadas, mais próximo
o somatório delas se assemelha ao objeto original. No entanto, isso gera artefatos de des-
localização na imagem reconstruída, mas que podem ser suprimidos aplicando um filtro
(F). Figura adaptada de [111]

A operação de retroprojeção simplesmente propaga o sinograma medido de volta ao

espaço da imagem ao longo dos caminhos de projeção. A reconstrução é feita por fórmulas

analíticas ou métodos iterativos. A abordagem matemática clássica é dada pelo algoritmo

clássico de retroprojeção filtrada [132].

A figura 2.15 representa as fatias (slices) de uma reconstrução 3D. Cada (Slice) dentro

de um bloco é representada por uma função bidimensional f(x), sendo x um pixel bidi-

mensional na imagem reconstruída. Uma sequencia de projeções P é medida, cada uma

para ângulo θ, determinando uma imagem G com coordenadas (t, θ) [133].
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Figura 2.15: Reconstrução das imagens. Esquerda: representação 3D de uma amostra
arbitrária. Direita: representação de imagem de uma fatia dentro de um bloco de tamanho
b. A imagem P indica uma imagem de projeção, enquanto G é referenciada como um
sinograma. [133]

Cada pixel x tem uma intensidade f(x) indicando o coeficiente de absorção linear.

A imagem G(t, θ) é uma realização discreta da transformação Radon (R), um operador

integral definido como:

G(t, θ) =
∫
R2
f(x)δ(t− x · ξθ)dx, ξθ = (cos θ, θ),

Se G = Rf , e f é uma função de fonte pontual (uma distribuição delta), a função G

comporta-se como uma sinusóide no espaço (t, θ). Esta é a razão pela qual as imagens G

são chamadas de sinogramas. A transposição da Transformada de Radon fornece outro

operador integral, chamado de retroprojeção B. O operador de retroprojeção B opera

sobre sinogramas fornecendo uma versão desfocalizada da função original f . A ação de B
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sobre um sinograma é determinar uma média das medições em todas as linhas retas que

passam por um pixel x. A definição de B sobre o sinograma H é:

BH(x) =
∫ π

0
H(x · ξθ, θ)dθ.

onde H é uma filtragem passa baixa de G sobre o eixo t, BH determina o inverso de f por

meio do algoritmo de retroprojeção filtrada. Um filtro passa baixa é calculado através de

uma convolução, normalmente calculada usando outro operador integral, a transformada

de Fourier [133].

Na reconstrução, artefatos típicos como rings e arcs são corrigidos e reduzidos. O

algoritmo de reconstrução é chamado de RAFT [134].

2.12 Microfluorescência de raios X por radiação sín-
crotron (µXRF)

Entre os métodos de microssonda de raios X baseados na radiação síncrotron, a micro-

fluorescência de raios X (µXRF) é um método diferenciado. Essa técnica tem sido usada

com sucesso em círculos acadêmicos em diversas aplicações, como ciências materiais, ar-

queológicas e biológicas. Esta técnica analítica fornece informações sobre a composição

química. Quando o raio X incide na amostra, ele interage por efeito fotoelétrico com a

superfície do material que emite radiação característica dos átomos presentes na amostra.

Essa radiação emitida é chamada de radiação fluorescente de raios X e é específica para

cada material. As radiografias fluorescentes emitidas pelo material são coletadas por um

detector de estado sólido e, quando associadas a um analisador multicanal, produzem um

espectro que envolve a intensidade característica dos raios X (número de contagens por

segundo) de cada elemento químico e sua energia. Quando a fluorescência de raios X

está associada a uma fonte de radiação síncrotron, muitas vantagens, como alta energia,

sintonização e polarização dos raios X, podem ser alcançadas com relação à fonte de raios
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X usual [135].

2.13 Geração de imagem por SEM

De maneira geral, existem dois tipos diferentes de respostas eletrônicas ao feixe de

elétrons na superfície da amostra: elétrons retroespalhados (BSE) e elétrons secundários

(SE) [136]. Elétrons primários, que são espalhados através de 90 e 180◦, e emergem de

volta da superfície da amostra são chamados BSE. Os elétrons primários transmitidos e

BSE podem ter experimentado dispersão elástica ou inelástica. Os SE são gerados por

vários mecanismos de dispersão inelásticos. Os mais comuns são os SE lentos, que são

ejetados com pouca energia ou elétrons de valência com energias de entre 0-50 eV muito

baixas [137]. A intensidade é visualizada pelo detector de BSE, que está localizado direta-

mente sob a saída da coluna de elétrons (Figura 2.16), fornecendo material de contraste.
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Figura 2.16: Interação de elétrons primários incidentes com a amostra. Diferentes
interações conforme aumenta a profundidade. Figura adaptada de [126]
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Capítulo 3

Síntese e preparação de amostras

Este capítulo apresenta os procedimentos utilizados para: i) a síntese da hidroxiapatita

carbonatada (cHA) e da hidroxiapatita carbonatada dopada com zinco (Zn-cHA), ii) o

processamento das microesferas dos biomateriais, iii) os modelos animais estudados, e iv)

a implantação das amostras em defeitos de tíbia e calvaria de ratos junto com o controle

(defeito sem material). O fluxograma da Figura 3.1 representa os processos de preparação

de amostras.
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Síntese das 

nanopartículas

Processamento

(microesferas)

Procedimento

Cirúrgico

Implantação das

microesferas

Defeito controle

(coágulo) 

Modelo 1 Modelo 2 Modelo 1

cHA 37 °C

3 semanas

cHA 90 °C Zn-cHA 90 °C

1 semana

2 semanas

3 semanas

6 meses

Fixação em resina

Figura 3.1: Fluxograma representando o processo de preparação de amostras. Come-
çando com a síntese e processamento da microesfera para implante no modelo 1 (defeito
em tíbia) e modelo 2 (defeito em calvaria), utilizando como controle um defeito unicamente
com coagulo.

3.1 Sínteses das nanopartículas (pó)

As amostras foram sintetizadas no laboratório de Biomateriais do CBPF. A síntese das

nanopartículas de cHA e Zn-cHA foi feita por via úmida com teor teórico de 6% wt CO3,

5 % wt de zinco (para o Zn-cHA) e razão Ca/P ∼ 1.67. O método consiste em: adicionar

uma solução aquosa de 0.12M de (NH4)2HPO4, contendo 0.0012M de (NH4)2CO3 a uma

solução de 0.2M de Ca(NO3)2·4H2O. Para a síntese da Zn-cHA adiciona-se 0.00098M

de Zn(NO3)2·4H2O à solução de Ca(NO3)2·4H2O. A precipitação ocorre em pH= 9 e

temperatura de 37 e 90 ◦C. Utilizou-se uma taxa de adição dos reagentes de 30 mL/min e

agitação mecânica 240 rpm. Apos a adição, o precipitado é envelhecido por 180 min, sob

agitação. Uma vez que a fase de digestão é concluída, o precipitado é separado do meio
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reacional por filtração, e lavado com água MiliQ até a neutralização do pH (pH= 7). O

sólido é seco por liofilização e separado segundo a faixa de granulometria < 75 µm.

3.2 Processamento das microesferas

O processamento do pó na forma de microesferas é realizado pelo método de extrusão

de uma mistura da cHA ou Zn-cHA e o biopolímero alginato de sódio. O pó de cHA

ou Zn-cHA é disperso numa solução aquosa de 10 mg/ml de alginato de sódio em uma

razão de alginato/apatita de 1:15. Em seguida, a mistura é gotejada numa solução de

CaCl2 0.15M utilizando uma seringa e agulha de 0.7 mm de diâmetro. As microesferas

são formadas após a geleificação do alginato durante 24 hs, na solução de CaCl2 por 24

hs. O material é, então, seco durante 12 hs a 30 ◦C, em estufa.

3.3 Modelos in vivo estudados

No presente trabalho utilizou-se dos modelos de defeitos criados em ratos wistar. No

primeiro modelo (Modelo 1), produz-se uma abertura circular de 2 mm de diâmetro na

região central da diáfise da tíbia por meio de um processo cirúrgico (detalhes no Apêndice

A). No segundo modelo (Modelo 2), realiza-se uma abertura circular de 8 milímetros na

região mediana do cranio. As regiões dos modelos são ilustrados na Figura 3.2. O modelo

2 denomina-se defeito critico. Ele estabelece uma dimensão para o defeito (8 mm de

diâmetro) onde o sistema não tem condição de repara-lo completamente de forma espon-

tânea, sendo requerido um agente externo (enxerto ou materiais osteocondutores) [138].
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Figura 3.2: Modelo de defeitos estudados. Esquerda, regiões do defeito; direita, µCT
de cada modelo. a) Defeito em tíbia; b) defeito critico em calvaria.

3.4 Implantação dos biomateriais

As microesferas de cHA e Zn-cHA foram esterilizadas num irradiador gama do pro-

grama de Engenharia Nuclear da COPPE/UFRJ com doses de 25 kGy. Para os testes

biológicos foram utilizados ratos wistar. O procedimento cirúrgico para a implantação

dos materiais em defeito de tíbia (2 mm) e em calvaria (8 mm) foi executado pelo grupo
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do Departamento de Cirurgia Oral da Faculdade de Odontologia da Universidade Federal

Fluminense. Os tempos experimentais entre a cirurgia e a eutanásia do animal foram de

1, 2 e 3 semanas em tíbia; e 6 meses em calvaria.

No modelo de tíbia, selecionou-se tempos experimentais curtos (1, 2, e 3 semanas)

para estudar a fase inicial do crescimento ósseo, onde os efeitos de cargas mecânicas na

arquitetura do osso trabecular ainda não são predominantes. Para o modelo 2, escolheu-

se tempos longos para identificar os efeitos da biodegradação do nanomaterial no reparo

ósseo.

Após a eutanásia do animal, as tíbias e calvarias foram em resina para posterior pro-

cessamento. Detalhes do procedimento de implantação e das etapas de preparação das

amostras em bloco de resina para as análises de microtomografia e microfluorescência de

raios X e microscopia eletrônica são detalhados no Apêndice A desta tese.
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Capítulo 4

Técnicas experimentais e métodos
analíticos

Neste capítulo serão detalhadas as técnicas experimentais utilizadas nas diferentes

etapas da tese, junto com os métodos analíticos utilizados para o tratamento dos dados.

Uma representação esquemática das diferentes etapas de análise é mostrado no fluxograma

da Figura 4.1
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Figura 4.1: Fluxograma representando as etapas de caracterização das amostras junto
com os respectivos processamentos necessários para cada técnica.

4.1 Caracterização físico-química das nanopartículas

A estequiometria, estrutura e área específica das amostras cHA e Zn-cHA na forma

de pó, foram analisadas por análise química elementar, Difração de raios X (DRX), Es-

pectroscopia de infravermelho por transformada de Fourier (FTIR) e pela técnica de

Brunauer–Emmett–Teller (BET). .

4.1.1 Difração de raios X

Para a análise de DRX foi utilizado um difratômetro de pó disponível no Laboratório

Multiusuários de Raios X do CBPF, da marca PAnalytical, modelo X’Pert Pro, com

geometria Bragg-Brentano, cuja fonte de raios X é um tubo de cobre com uma energia de
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8.04 keV e comprimento de onda λ =1.5418 Å. As condições experimentais das medidas

foram numa faixa angular de 10-80◦, com passos de 0.02◦.

4.1.2 Espectroscopia de infravermelho por transformada de Fou-
rier

As análises por FTIR foram conduzias em um espectrofotômetro de infravermelho por

transformada de Fourier IRPrestige-21 Series, do Laboratório de Biomateriais do CBPF,

utilizando-se pastilhas de KBr, contendo material numa razão de 1000 (KBr) para 1 (de

amostra). A adquisição e análise dos dados foram realizados com o programa Shimadzu

IRsolution, com 4 cm−1 de resolução.

4.1.3 Análise química e Brunauer–Emmett–Teller (BET)

As análises elementares de Ca e P (e Zn para o Zn-cHA) e relação molar Ca/P foram

realizadas com um raio X PW 2400 Espectrómetro Philips a 30 kV . As amostras foram

preparadas por fusão com tetraborato de lítio (Li2B4O7). O teor de carbonato foi medido

utilizando um Analisador de Enxofre e Carbono SC-144DR (LECO Corp). As amostras

foram pulverizadas e mantidas em um forno em uma atmosfera de oxigênio super seco

a uma temperatura de 1350 ◦C, onde foram submetidas a um processo de oxidação e o

carbono presente na amostra foi convertido em CO2. A área de superfície, o tamanho

dos poros e o volume de poros foram determinados pelo método de BET usando um

equipamento ASAP 2020 (Micromeritics).

4.2 Técnicas de tomografia

O modelo 1 (defeito em tíbia) foi principalmente analisado por técnicas de tomografia,

SR-µCT e nanotomografia SEM-FIB (Slice and View), e também, os coágulos como meio

de controle e análise da formação óssea desde o inicio do seu crescimento. Com a finalidade

de caracterizar morfologicamente o ordenamento destas estruturas foi estabelecido uma
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sequência de análise desde a micro à nanoescala.

4.2.1 Microtomografía de raios X por radiação síncrotron

Primeiramente, partindo da microescala, foi feito um estudo por SR-µCT analisando

internamente a qualidade da formação óssea e como ela interage com o material implan-

tado.

4.2.1.1 Preparação de amostras para SR-µCT

Os blocos de resina contendo as tíbias com defeitos sem os biomateriais (coágulos) ou

com os biomateriais foram processados para as análises de SR-µCT. A preparação consis-

tiu em cortar os blocos de resina (contendo as amostras) com uma cerra a fio (espessura

de fio ≈ 150 µm) disponível no Laboratório Nacional de Nanotecnologia (LNNano) do

Centro Nacional de Pesquisa em Energia e Materiais (CNPEM), no formato de um parale-

lepípedo (Figura 4.2 e 4.3a-c). Posteriormente, com a ajuda de uma lima foram eliminadas

as arestas laterais do bloco, até atingir o formato de cilindros de 1.5 mm e 2.5 mm de

diâmetro. Todo o processo for feito com o cuidado de preservar a maior parte da região

de interesse (região do defeito), como é mostrado das Figuras 4.3b,c, em amarelo.
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Fio

Amostra

a) b)

Figura 4.2: Corte de amostras para µCT. a) Corte inicial; b) Corte da espessura ideal
mantendo a região de interesse. Cerra: 3242 Precision Vertical Diamond Wire Saw.

4.2.1.2 Adquisição de dados de SR-µCT

As medidas de µCT por radiação síncrotron foram feitas no Laboratório Nacional de

Luz Síncrotron (LNLS), na linha de luz de microtomografia por raios X (IMX) [139,140].

O esquema experimental da IMX é representado na Figura 2.10. Foram utilizados dois

setups experimentais: medidas por contraste de fase com objetiva de ×10 e com objetiva

de ×5.

Para a adquisição das imagens, a amostra é colocada na frente do detetor (cintila-

dor) como é mostrado na Figura 4.3d, e iluminada com um feixe policromático (4 – 24

keV). Foi utilizado o modo contraste, pudendo assim enxergar detalhes que não são vistos

no modo transmissão. Foram adquiridas 1024 e 2048 projeções para medidas de 180◦ e

360◦ respectivamente, colocou-se filtros de Si de até 950 µm para evitar efeitos de beam

hardening [141] As características do feixe foi explicado na seção 2.8.1. Na tabela 4.1 se

mostram os filtros utilizados para os determinados grupos de amostras.



46

Estágio da 

amostra

Porta 

amostra

Amostra

Microesferas

implantadas

Tibia

Resina

Cintilador

1.5 mm / 2.5 mm

a)

b)

c)

d)

Figura 4.3: Setup experimental de medidas de µCT.

Tabela 4.1: Condições experimentais para cada medida
Amostra Diâmetro (mm) Lente Objetiva Contagem de saturação Adquisição (◦) Filtros de Si (µm)

Microesferas – ×10 220000 180 550
Coágulo 1 sem ∼2.5 ×10 290000 360 550
Coágulo 2 sem ∼2.5 ×10 280000 360 550
Coágulo 3 sem ∼2.5 ×5 280000 180 900
Implante 3 sem ∼1.5 ×10 250000 180 700

A reconstrução das imagens foi feita pelo método RAFT [134, 142–144]. Devido ao

grande tamanho dos dados foi preciso fazer um recorte prévio da região de interesse. Com

isto, pode-se diminuir o tamanho da reconstrução para um melhor desempenho no proces-

samento das imagens. Nesta etapa, utilizou-se o software FIJI (ImageJ), [145, 146]. Um

exemplo deste procedimento é mostrado na Figura 4.4, onde o dado reconstruído tem um

volume em pixeis de 2048×2048×2048 (8GB). Ao recortar somente a região da amostra
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o dado a ser processado fica em torno de 55% mais leve 1964×963×2048 (3.6GB); este

redimensionamento depende exclusivamente do tamanho da amostra em relação ao campo

de visão da medida.

Figura 4.4: Representação de recorte da região de interesse diminuindo drasticamente
o tamanho do dado.

4.2.1.3 Segmentação das imagens

Os software’s FIJI [145] e Avizo 9.5 foram utilizados para cortar e segmentar as ima-

gens nas fases correspondentes, tanto para as microesferas não implantadas quanto para

os coágulos e esferas implantadas.

Primeiramente, utilizando o software Avizo 9.5, foi aplicado um filtro non-local means

para diminuir artefatos de reconstrução (ruido, efeito de anéis, etc [147]. Uma vez filtrada

a imagem, se procede à segmentação das fases desejadas.
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O procedimento tem início com a identificação das fases existentes na amostra anali-

sada: i) biomaterial, poros, e background para as esferas não implantadas; e, ii) biomate-

rial, poros, osso preexistente, osso novo, e background, para as amostras implantadas (no

caso das amostras de coágulos ignorasse o material). Cada uma destas fases apresentam

um intervalo característico de intensidade de cinza (threshold) na escala de imagem de

8 bits (0–255). Uma vez identificado o intervalo de threshold de cada uma das fases,

procede-se à seleção cada região dos elementos correspondentes, cuidando-se de não ul-

trapassar o intervalo da seleção de uma outra fase (Figura 4.5b). Após a seleção de pelo

menos duas fases (tipicamente começando pelo material/osso e background) se procede à

segmentação via watershed, [148] (Figura 4.5b,c). Para a segmentar um número maior de

fases numa mesma imagem, executa-se uma segmentação simples via threshold e/ou uti-

lizando a ferramenta "Magic Wand" do Avizo. Caso necessário, é feita uma segmentação

via watershed para mais de 3 fases. Um exemplo é mostrado na Figura 4.5a-d, onde foi

utilizado o watershed para separar o background do material. Um threshold simples foi su-

ficiente para separar a fase porosa da fase correspondente ao biomaterial. Artefatos como

voxeis isolados foram removidos obtendo-se uma segmentação fina para todas as amostras.
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Figura 4.5: Processo de segmentação de fases a partir de uma reconstrução. a) Slice re-
construído na região central da microesfera de cHA; b) Seleção interior (BM: Biomaterial)
e exterior (BG: Background) para a aplicação da segmentação via watershed; c) imagem
segmentada após watershed; d) segmentação final das 3 fases, BM, BG e P (poros).

4.2.2 Tratamento de dados e quantificação

A Figura 4.6 mostra um fluxograma da etapas executadas para o tratamento e quan-

tificação dos dados obtidos por SR-µCT. Os itens sequentes desta secção descrevem cada

etapa do processo.
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Coágulos
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Reconstrução 3D
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(Slice and View)
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Interfase osso/mat Interior do mat

Quantificação C2 Quantificação C3

TEM

Quantificação A1

Figura 4.6: Fluxograma das etapas de quantificação utilizando técnicas de tomografia.
A descrição de cada classificação é mostrada a continuação.

4.2.2.1 Microesferas não implantadas (Quantificação A1)

A partir dos dados segmentados foi possível quantificar a porosidade do material

(Quantificação A1 – Figura 4.6) aplicando a ferramenta "Volume Fraction" no software

Avizo. O procedimento é feito separando-se uma região interior da esfera, e a seguir

isolando-se as fases do material e dos poros, Figura 4.7.
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Figura 4.7: Separação de fases das microesferas. Região interior representativa, material,
e poros

4.2.2.2 Microesferas implantadas (Quantificação A2)

As microesferas de cHA implantadas em tíbia presentaram 6 fases: background, osso

velho, osso novo A (trabéculas), osso novo B (crescido na superfície do material), bio-

material, espaço poroso. Separando estas fases foi possível quantificar a percentagem e

volume de osso, e de material ocupando o interior do defeito (na região analisada).

4.2.2.3 Esqueletização das redes de trabéculas

A fase "osso novo A", que corresponde às redes de trabéculas foi utilizada para criar

o primeiro modelo de esqueleto que representa a rede. É importante ressaltar que existe

uma conexão entre o osso trabecular novo e o material implantado, e quando o osso novo

chega nas imediações do mesmo, já que neste ponto a morfologia de crescimento muda,

esta região é removida da quantificação. De fato, esse osso corresponde à fase classificada

como "osso novo B".

Para criar o primeiro modelo de esqueleto que representa a rede de trabéculas, utilizou-

se a ferramenta "thinner" do Avizo, devido a que o algoritmo fornece parâmetros de con-

trole que favorecem ou não a criação de ramificações (aspecto crítico na hora de construir

um esqueleto representativo do sistema). Aqui é possível quantificar: i) a quantidade
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de segmentos que conformam a rede, ii) a orientação dos segmentos, iii) a abundância

de nodos, iv) o comprimento dos segmentos, e, fazendo um mapeamento de distância, é

possível recuperar v) o raio médio dos segmentos. A nomenclatura utilizada para este

conjuto de dados foi "quantificação B1".

O resultado da esqueletização por esta ferramenta é mostrado na Figura 4.8a-c. No

esqueleto pode-se notar a presença de alguns nodos em sítios onde não deveriam existir,

isto ocorre devido à sensibilidade do algoritmo "thinner". Estes artefatos foram corrigidos

utilizando o software ITA App, desenvolvido pelo grupo do departamento de Biologia

Estrutural do Instituto de Ciência Weizmann, Rehovot, Israel a partir da plataforma

MatLAB; que permite estabelecer um critério de combinação de vários nodos em um só.

Utilizando-se os parâmetros adequados para cada amostra pode-se gerar um esqueleto

mais representativo do sistema (Figura 4.8d). Foi estabelecido como critério de correção,

a espessura média de cada amostra obtida a partir da "Quantificação B1", usando este pa-

râmetro dentro do software ITA. Todos os resultados cuja quantificação de espessura fora

menor do que o limite da resolução da técnica (∼ 3 µm) foram removidos da estatística.

Aplicando então, todas as correções obtêm-se a "Quantificação B3".

a) b) c) d)

Figura 4.8: Processo de esqueletização da rede de trabéculas. a) Volume renderizado da
região; b) volume com o esqueleto gerado pelo algoritmo "thinner"; c) esqueleto gerado
pelo algoritmo "thinner"; e d) esqueleto final corrigido utilizando o ITA (código MatLab).
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4.2.2.4 Quantificação de ângulos

Os segmentos de trabéculas ligados por nodos formam entre si ângulos denominados

de ângulos inter-trabeculares (ITA). A quantificação dos ITA foi feita no software ITA

App, que representa os ângulos entre a combinação de cada um dos segmentos que forma

um nodo ("Quantificação B2"). Isto é, para nodos constituído por três segmentos (nodos

3N) um total de 3 ângulos serão quantificados; para nodos com quatro segmentos (nodos

4N), 6 ângulos são identificados; para nodos com cinco segmentos (nodos 5N), 10 ângulos

são identificados. Os nodos de 3N, 4N, 5N representam mais que 97 % do total. Por

isto, o trabalho estatístico resumiu-se a estes 3 grupos. Os parâmetros utilizados para a

obtenção deste resultado, e do correspondente à secção 4.2.2.3 são mostrados no Apêndice

B.1, e tabela B.1.

4.2.2.5 Quantificação de porosidade e tamanho de poros

A porosidade e tamanho de poros do material, antes e após a implantação, foram

determinados com o código aberto de PoreNetworkExtraction, [149–151] (Apêndice B.2)

desenvolvido pelo grupo de Departamento de Ciências e Engenharia da Terra do Imperial

Collage, Londres, Reino Unido. Este código consiste em identificar a gargantas entre

poros e considerar cada poro como um volume individualizado. O algoritmo é baseado no

crescimento máximo de esferas que preenchem o espaço completo com o mínimo de perda

possível. As condições de mínimas esferas são consideradas para determinar a presença de

cada garganta, e a máxima esfera inscrita na região determina o poro [150]. Estos dados

correspondem ao grupo da "Quantificação A2".

4.2.3 Crescimento ósseo na superfície do material implantado

O volume de osso formado na superfície do material implantado foi também identifi-

cado e quantificado. Para isso segui-se o procedimento descrito anteriormente separando-

se as fases de "osso novo B"e do biomaterial. Foi possível quantificar: i) o volume de
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osso crescido na superfície do material, ii) a área externa do material disponível para

o crescimento ósseo, e iii) a superfície de contato entre o osso novo e o material. Este

grupo foi nomeado como "Quantificação C1". Tudo isto foi analisado dentro dos limites

da resolução da técnica. Para uma análise com resolução espacial sub-micrométrica foi

utilizada a técnica de tomografia SEM–FIB no modo "Slice and View".

4.3 Tomografía SEM-FIB (Slice and View).

Para poder descrever a interação entre o osso novo e o material implantado foi preciso

fazer uma análise na escala submicrométrica utilizando a técnica de tomografia SEM–FIB

(Slice and View), esta técnica permitiu caracterizar a interface entre o osso novo e o ma-

terial implantado, trazendo nova informação sobre o tipo de adesão do osso novo (ou TM)

com a superfície do material ("Quantificação C2", e "Quantificação C3").

As medidas de SEM-FIB (Slice and View) foram feitas utilizando-se um microscópio

eletrônico de feixe duplo LYRA-3 (TESCAN, Brno, República Tcheca), equipado com

um espectrômetro de raios-X por energia dispersiva (EDS) Oxford Instruments, High

Wycombe, Reino Unido). Os slices foram adquiridos aplicando uma tensão de 10 kV e

usando um detector de elétrons retroespalhados (BSE) (Oxford Instruments). O esquema

de adquisição das imagens é mostrado na Figura 4.9, onde o feixe de íons de Gálio pulve-

riza a amostra com um passo de 50 nm, e subsequentemente são adquiridas as imagens

via SEM. As dimensões das imagens registradas foram 1024×1144 pixeis e o tempo de

permanência foi 30 µs/pixel.
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Figura 4.9: Esquema do processo de adquisição das imagens para a tomografia SEM-FIB
no modo Slice and View. Figura adaptada de [152]

4.3.1 Reconstrução dos dados de Slice and View

A reconstrução das imagens foi feita utilizando o programa Avizo, com a ferramenta

SEM–FIB aligment, cortando a imagem, ajustando o deslocamento delas e normalizando

o contraste. Posteriormente procede-se à segmentação como foi descrito na Seção 4.2.1.3.

4.4 Microscopia ótica

Neste trabalho a microscopia ótica e de polarização foi uma técnica importante para

avaliar a qualidade do processamento das amostras dos defeitos ósseos. Além disto, com

a microscopia ótica foi possível identificar as microesferas no interior dos defeitos e as in-

terfaces entre osso novo e osso velho devido à birrefringência do osso. As amostras foram

cortadas em laminas semifinas de aproximadamente 100 µm e analisadas com aumentos

de ×20 e ×40 vezes. Foi utilizado um microscópio óptico Zeiss Axiopan entre polariza-

dores cruzados, disponível no Laboratório de Biomineralização do Instituto de Ciências

Biomédicas do Centro de Ciências da Saúde da Universidade Federal do Rio de Janeiro

(UFRJ).
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4.5 Microfluorescência de raios X por radiação síncro-
tron (SR-µXRF)

Para este tipo de estudo as amostras processadas em blocos foram cortadas em laminas

que posteriormente foram afinadas com lixa de água de 600, 1500 e 2400 até atingir uma

espessura lisa de aproximadamente 100 µm (condição de filme fino).

4.5.1 Medidas de SR-µXRF

As medidas foram feitas na linha de luz D09B XRF no LNLS – Campinas. [153] O

sistema de focagem de raios-X (fabricado pelo grupo de optica de raios-X do European

Synchrotron Radiation Facility (ESRF) em Genoble, França) [154] pode produzir um mi-

crofeixe de raios-X de 12×22 µm de tamanho. As medidas foram realizadas sob condições

normais de pressão e temperatura. Um filtro de aliminio foi colocado na frente do feixe de

entrada para reduzir a distorção dos espectros de SR-XRF, devido à alta intensidade de

florescência de raios-X das linhas Ca-K provenientes da matriz da amostra. As amostras

foram colocadas no plano de foco com uma precisão de 1 µm. Um microscópio optico

(aumento de ×500) foi usado para localizar com precisão as áreas irradiadas. Os mape-

amentos 2D-XRF foram gerados em modo de operação de varredura continua (passos de

30 µm) [155].

A composição elementar por pixel foi determinada em uma geometria padrão (45–45◦),

usando um detector de Si (KETEK GmbH, Munich, Alemanha) com uma resolução de

140 eV (FWHM) a 5.9 keV.

4.5.2 Tratamento de dados das medidas de SR-µXRF

O processamento espectral e mapeamento elementar foi feito usando o software PyMca

[156]. Para a análise semiquantitativa dos espectros de XRF usou-se uma amostra de

referência de osso de calvária (área de 16×16 em tamanho de pixel. A concentração
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elementar na matriz óssea foi determinada pelo método dos parâmetros fundamentais

[157]. Devido à fina espessura da amostra, considerou-se a condição de filme fino para

o fator de absorção de raios X (A=1) [158]. A concentração de elementos na região

da calvária e no osso, assim como o modelo de imagem elementar das amostras foram

estimados a partir de um material de osso cortical cientificado (ICRP) [159]. Os dados

quantitativos da imagem elementar de Ca, P e Zn foram gerados em frações de massa.

As ferramentas RBG do PyMca foram usadas para construir o perfil de concentração,

gráficos de dispersão e imagens de Ca / P e Zn / Ca, pixel por pixel.

4.6 Microscopia eletrônica de transmissão (TEM)

Neste trabalho, as informações sobre a morfologia e tamanho das nanopartículas de

cHA e da Zn-cHA foram determinadas por TEM. Esta técnica foi também essencial para

caracterizar a interface osso/biomaterial.

4.6.1 Preparação de amostras para TEM.

As amostras foram primeiramente fixadas com glutaraldeído (2.5 %) e paraformaldeído

(4 %) em tampão cacodilato (0,1 M, pH 7,3) e lavadas em tampão cacodilato, posterior-

mente foram desidratadas em acetona (em soluções de 30 % a 100 %), e Embebido em

resina epóxi a 70 ◦C por 24 h. Cortes ultrafinos foram obtidos utilizando um ultramicró-

tomo (PT-XL PowerTome, RMC Boeckeler, Tuscon, AZ, EUA) equipado com uma faca

de diamante.

4.6.2 Adquisição das imagens por TEM

As amostras foram analisadas num microscópio eletrônico de transmissão JEOL 2100F

operado a 200 kV (Figura 4.10). As imagens e os padrões de difração de elétrons da área

selecionada (SAED) foram registrados com uma câmera CCD de 11 megapixels (Orius;

GATAN Inc., Pleasanton, CA, EUA).
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Figura 4.10: Microscópio eletrônico de Transmissão Jeol 2100F [160].

As amostras foram também analisadas por um microscópio eletrônico de transmis-

são TEM TITAN Themis, operando a 300 kV, disponível no LNNano (Figura 4.11). O

microscópio foi operado nos modos TEM e STEM; as imagens de média e alta resolu-

ção [161, 162], e os padrões de difração foram adquiridos utilizando uma câmera CETA

4k×4k CMOS-based FEI.
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Figura 4.11: Microscópio eletrônico de Transmissão TITAN themis, representando es-
quemáticamente os componentes [163].
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Capítulo 5

Resultados e discussões

Neste capítulo, apresenta-se os resultados das análises feitas nas amostras de cHA e

Zn-cHA, em pó e na forma de microesferas, antes e após a implantação em defeitos de

tíbia e calvária. As amostras implantadas exigiram um estudo por diferentes técnicas

analíticas tais como SR-µCT, a microscopia de luz polarizada (para identificar as regiões

de interface entre osso novo e velho), SR-µXRF, SEM–FIB no modo Slice and View e

TEM.

5.1 Composição química das nanopartículas de cHA
e Zn-cHA.

5.1.1 Caracterização por difração de raios X e FTIR

A composição química dos pós das amostras cHA sintetizadas a 37◦ C e 90◦ C e

Zn-cHA são mostradas na Tabela 5.1. As razões Ca/P das amostras são próximas a

da HA (Ca/P = 1.67) e o teor de zinco na amostra substituída foi de 3.2% em peso

com uma razão (Ca + Zn)/Ca de 1.66 ± 0.02. Pequenas quantidades de carbono foram

associadas a estrutura das apatitas (0.8%, 1.1% e 0.3% para cHA 37 e 90 ◦C e Zn-cHA

90◦C, respectivamente).
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Tabela 5.1: Caraterísticas físico-química das nanopartículas e análise por BET. AS: área
superficial; TnP: tamanho de nanoporos.
Amostra Ca (wt%) P(wt%) Zn (wt%) C(wt%) AS (m2/g) TnP(nm)

cHA37 40.3 18.3 - 0.8 120 8.5
cHA90 39.9 18.3 - 1.1 91 33
Zn-cHA90 37.2 18.4 3.2 0.3 89 18

As amostras apresentaram padrões de difração típicos da fase apatita, sem a presença

de picos característicos de fosfatos de cálcio não apatíticos ou óxidos de cálcio, como mos-

tra a Figura 5.1. As amostras de cHA sintetizada a temperatura de 37 ◦C e a Zn-cHA

dopadas com zinco apresentaram baixa cristalinidade e tamanho médio de cristalito infe-

rior a da amostra cHA sintetizada em 90 ◦C (30 nm (Zn-cHA), 42 nm (cHA90), e 18.5 nm

(cHA37), ao longo do plano (002), calculado pela equação de Scherrer com K = 0.89 [164])

(Tabela 5.2). Este resultado é esperado pois o abaixamento da temperatura de síntese e

a dopagem com zinco promovem a desordem na estrutura e diminuição da cristalinidade

da hidroxiapatita [104,165–167].

Tabela 5.2: Tamanho médio de cristalito das nanopartículas
Amostra FWHM Tamanho médio (nm)

cHA90 0.19213 ∼42
Zn-cHA90 0.27258 ∼30
cHA37 0.43527 ∼18.5
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Figura 5.1: DRX das amostras de cHA37, cHA90 e Zn-cHA90. Como referência foi
utilizado o padrão ICSD 2604 da HA [168].

Os espectros de FTIR das três amostras exibiram modos vibracionais característicos

da hidroxiapatita (Figura 5.2). Foram identificadas as bandas de OH− em 3575.7 e 632
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cm−1 e bandas de fosfato em 1092 cm−1 (ν3), 1036 cm−1 (ν3), 962 cm−1 (ν1), 603 cm−1

(ν4), e 566 cm−1 (ν4). Também foram detectadas as bandas de carbonato em 876 e 1420–

1500 cm−1. Para a amostra de cHA sintetizada a 37 ◦C foram identificadas só as bandas

1036 cm−1 (ν3), 962 cm−1 (ν1), e 603 cm−1 (ν4) [169]. A presença de água na estrutura

também é típico para esta rota de síntese nas temperaturas escolhidas. Medidas pela

técnica de BET mostraram que os pós possuem área específica e porosidade característica

de materiais nanoestruturados.
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Figura 5.2: FTIR das amostras de cHA37, cHA90 e Zn-cHA90, identificando as bandas
caraterísticas dos fosfatos de cálcio.
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5.1.2 Morfologia das nanopartículas

Medidas de TEM revelaram que as amostras de cHA sintetizadas em temperaturas de

37 e 90 ◦C são constituídas por nanopartículas com diferentes morfologias. As nanopartí-

culas de cHA37C apresentaram uma morfologia do tipo "plaquetas", e as de cHA90C do

tipo bastões, como se mostram nas Figuras 5.3a,b respetivamente. Das análises por SAED

conclui-se que a amostra de cHA sintetizada a 37 ◦C tem um grau menor de cristalinidade,

quando comparada com a sintetizada a 90 ◦C (Figuras 5.3a,b (inserida)). Os anéis do

padrão de SAED, 0.34 nm (mais interno) e 0.28 nm (mais externo), correspondem aos

planos (002) e (211) da HA, respectivamente. Estes resultados reforçam aqueles obtidos

nos difratogramas de raios X, e demonstram a natureza nanoestruturada das amostras.
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cHA90C211
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002

Figura 5.3: Imagens de TEM das nanopartículas de cHA. a) cHA sintetizada a 37 ◦C;
b) cHA sintetizada a 90 ◦C. Inserido: Padrões de SAED indicando os índices de Miller de
cada anel.

5.2 Arquitetura trabecular em defeitos criados em
tíbia (coágulos)

Para este tipo de modelo, foi avaliada a arquitetura da rede de trabéculas criadas na

ausência do biomaterial em tempos iniciais da formação óssea.
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5.2.1 Quantificação individual dos segmentos que constroem a
rede de trabéculas

A arquitetura da rede de trabéculas formada no defeito de tíbia sem a presença do

biomaterial foi estudada por SR-µCT, em tempos iniciais da formação óssea (1, 2, e 3

semanas). Foram identificados um total de 4840 segmentos de trabéculas para o coágulo

de 1 semana, 7653 segmentos para o coágulo de 2 semanas, 1802 para o coágulo de 3

semanas, e 2110 para o defeito com material implantado por 3 semanas (Figura 5.4), Esta

grande diferença no número de fragmentos deveu-se a eliminação de regiões do defeito

com artefatos induzidos pela preparação da amostra (formação de bolhas no processo de

fixação).
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Figura 5.4: Segmentos analisados por cada amostra.
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5.2.2 Topologia e arquitetura de crescimento na formação de
redes de trabéculas

A segmentação renderizada obtida a partir da reconstrução dos dados das tomografias

dos coágulos após 1, 2 e 3 semanas da cirurgia são apresentados nas Figura 5.5a-c junta-

mente com a primeira fase do esqueleto gerado. Pode-se identificar uma grande diferença

no processo de reparo ósseo e crescimento de trabéculas para os três tempos analisados.

O coágulo de 1 semana apresenta a formação de pequenas trabéculas a partir da parede

interior do osso cortical (preexistente), em direção ao centro do defeito (Figura 5.5a). No

coágulo de 2 semanas já destaca-se um maior volume de osso trabecular recém formado

quase preenchendo completamente o defeito (Figura 5.5b); já no coagulo de 3 semanas

se mostra um defeito completamente preenchido por osso neoformado, com crescimento

trabecular em regiões fora do defeito (Figura 5.5c). Este último efeito pode ser associado

à influência de fatores de crescimento existentes na interface entre o cortical e periósteo,

como resposta a formação da lesão.
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Figura 5.5: Representação de coágulos e esqueletos. a) Coagulo 1 semana; b) Coagulo
2 semanas; c) coagulo 3 semanas.
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A partir dos esqueletos gerados e corregidos, a arquitetura da rede de trabéculas for-

mada no defeito foi analisada. Verificou-se que a rede trabecular é organizada a partir de

estruturas primárias formadas por 3, 4 e 5 segmentos interconectados a nodos cuja repre-

sentação é mostrada na Figura 5.6. Os nodos com 3, 4 e 5 segmentos foram denominados

de 3N, 4N e 5N.

Figura 5.6: Estruturas geométricas primarias da rede trabecular representando os tipos
de nodos. a-c) 3N, 4N, e 5N; d-f) 3N, 4N e 5N esquematizado.

O coágulo de 1 semana seguiu um padrão topológico similar ao obtido por Natalie

Reznikov et al. [23] para ossos de humanos adultos. Os nodos 3N com estrutura muito

próxima a planar foram majoritários frente aos 4N e 5N (Figura 5.7d). Observou-se uma

diminuição da quantidade de nodos 5 N e 4N em relação aos nodos 3N com o tempo

pós-cirúrgico sugerindo que a arquitetura trabecular é estabilizada com conexões entre 3
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segmentos (Figura 5.8). Os ângulos inter-trabeculares 3N seguiram uma distribuição do

tipo gaussiana com um máximo em 117.8◦, indicando que a topologia da rede teve pre-

ferência por estruturas triangulares planares (Figura 5.7a). As medidas de planaridade

mostraram que 85% os nodos possuem um desvio de planaridade menor que 10◦ (Figura

5.7d).

A distribuição dos nodos minoritários 4N seguiu também uma distribuição gaussiana

com um máximo centrado em 106◦ que é muito próximo ao ângulo entre os segmentos

de estruturas tetragonais regulares (ângulos de 109.5◦) (Figura 5.7b). Apesar de am-

bas distribuições de ângulos inter-trabeculares serem largas, as estruturas triangulares e

tetraédricas regulares foram dominantes na arquitetura da rede de trabéculas formadas

em 1 semana após a cirurgia. A topologia desta rede segue o princípio da tensegridade

que maximiza a ocupação do volume do defeito com um mínimo de emprego de massa

óssea. Do ponto de vista mecânico, esta arquitetura otimiza a distribuição de tensões

e compressões dando estabilidade mecânica à estrutura. A arquitetura das redes trabe-

culares de 2 e 3 semanas reproduziram as características da de 1 semana com ângulos

inter-trabeculares muito próximos. As distribuições dos ângulos inter-trabeculares foram

ligeiramente mais estreitas e bimodais para os nodos 4N de 3 semanas e 5N de 2 e 3

semanas) (Figura 5.7b,c). A existência desta segunda estrutura nos nodos de 5N tam-

bém foi identificada por [23], mas sua natureza não está ainda completamente esclarecida.
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Figura 5.7: Distribuição de ângulos intertrabeculares dos coágulos. a) 3N; b) 4N; c) 5N.

Os resultados deste trabalho reforçam a hipótese lançada por [23], que esta organi-

zação topológica constitui uma estrutura hierárquica intrínseca do osso trabecular. Esta

arquitetura é determinante para a adaptação do osso às suas demandas funcionais, em
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especial às de origem mecânicas.
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Figura 5.8: Abundância de nodos 3N, 4N e 5N nos coágulos.

Outro ponto importante a destacar é que o crescimento trabecular orienta-se de forma

a preencher o defeito. Isto é, as trabéculas crescem em direção radial ao centro, como

pode ser confirmado pela orientação φ que representam o angulo da projeção de cada

segmento na base (plano xy) com o eixo x. Este parâmetro indica uma distribuição

homogênea de 0 a 360◦ para todos os grupos analisados (Figura 5.9a). Um outro parâmetro

espacial de orientação é a orientação θ que representa o ângulo do segmento com o eixo z

positivo dentro de um intervalo de [0,90◦] e indica o sentido direcional a cada segmento.

Este parâmetro mostra uma tendência à um ângulo de 90◦ (Figura 5.9b) o que reforça a

interpretação de crescimento radial das trabéculas em direção ao centro do defeito.
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tação φ; b) Orientação θ.
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As redes de trabéculas formadas nos defeitos após 1, 2 e 3 semanas apresentaram

um crescimento a partir do osso cortical em direção ao cento do defeito com pequena

ocupação das regiões internas e medulares da tíbia (Figura 5.5). Após 3 semanas da

cirurgia a rede de trabéculas recém formadas fechou o defeito, sem ocupar regiões no

interior da tíbia. Tal como foi observado por Natalie Reznikov et al., as trabéculas recém

formadas nos defeitos de tíbia também se organizam em uma estrutura constituída por

nodos com segmentos 3N, 4N e 5N. Observou-se uma diminuição da quantidade de nodos

5 N e 4N em relação aos nodos 3N com o tempo pós-cirúrgico sugerindo que a arquitetura

trabecular é estabilizada com conexões entre 3 segmentos (Figura 5.8). As medidas de

planaridade mostraram que 85% os nodos possuem um desvio de planaridade menor que

10◦ (Figura 5.10).

Figura 5.10: Planaridade dos nodos 3N para o grupo de coágulos.
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Os valores de comprimento dos segmentos seguiram uma distribuição larga para as

quatro amostras (coágulos e implante) indicando a existência de trabéculas em diferentes

estágios de crescimento nos períodos estudados (Figura 5.11). No período de 1 semana

60% dos segmentos possuem comprimentos entre 5 e 20 µm. Nas amostras com 2 e 3

semanas o número de segmentos menores que 20 µm cai para 30% e aumenta os segmentos

entre 40 e 100 µm. Este resultado nos leva a interpretar que o comprimento de trabéculas

tende a se estabilizar a partir da segunda semana de crescimento e o parâmetro de vai

variando com o tempo é a espessura e forma das trabéculas.
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Figura 5.11: Comprimento de segmentos, representando cada trabécula individual do
grupo de coágulos. DC (distância curva): representa o comprimento total de cada trabé-
cula; DE (distância euclidiana): representa a distância euclidiana entre o inicio e o fim de
cada trabécula.

As distribuições de espessura das trabéculas são mostradas na Figura 5.12. Verifica-se
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que a espessura trabecular média é de 16 µm no coágulo de 1 semanas e de 36 µm, no

coágulo de 2 semanas. O coagulo de 3 semanas apresenta duas populações de trabéculas:

uma, de menor tamanho 30 µm e outra de 58 µm. Estas duas populações são atribuídas à

a formação de trabéculas com forma de bastão (roads) que são características da fase inicial

do crescimento ósseo e à forma de placas (plates) que se formam em fase mais avançadas

do reparo onde começam a ocorrer a junção de trabéculas em estruturas mais espeças.

Essa hipótese é reforçada pela dinâmica de reparo ósseo: preencher completamente o

defeito até recompor à estrutura de osso cortical preexistente.
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Figura 5.12: Distribuição de diâmetro médio de trabéculas crescidas na região do defeito
para o grupo de coágulos.

É importante observar que as espessuras de trabéculas crescem à medida que aumenta

o tempo pós cirúrgico, sem que o mesmo comportamento aconteça com o comprimento
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delas (Figura 5.11). Esta dinâmica leva ao fechamento dos espaços entre trabéculas até

chegar a um reparo completo da região, na forma de um novo osso com características de

cortical.

5.3 Microesferas antes e após implantação

A microesfera de cHA antes da implantação e sua morfologia interna são mostrados

nas Figura 5.13a,b. O espaço poroso, Figura 5.13c, indica a formação de poros com mor-

fologia irregular e com um tamanho médio de 5.6 µm (Figura 5.14a).

Uma vez implantado, o biomaterial é sometido a mudanças tais como: a diminuição

do pH devido ao processo inflamatório agudo, interação com o fluido biológico e fatores

de crescimento ósseo existentes, assim como a bioabsorção do polímero alginato (agente

responsável pela estabilidade esférica do material). Isto resulta na diminuição drástica do

tamanho médio de poros de 5.6 µm para 250 nm na amostra implantada por 3 semanas,

como é mostrado nas Figuras 5.13d-f e 5.14b.
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Figura 5.13: Microesferas de cHA antes e após implantação. a-c) Microesfera não im-
plantada: a) Volume renderizado da microesfera (verde) com um slice central, b) slices
ortogonais mostrando a morfologia interior da microesfera, e c) espaço poroso separado
em poros individuais correspondentes à uma região central da microesfera (medida cor-
respondente à SR-µCT); d-f) Microesfera após implantação: d) Corte coronal da região
central do defeito com material implantado por 3 semanas, e) slices ortogonais da região
interior da microesfera (imagens adquiridas por Slice and View (SEM–FIB), e posterior-
mente reconstruídas, e f) espaço poroso separado em poros individuais.
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Figura 5.14: Distribuição de tamanho de poros representados pelo diâmetro da es-
fera máxima inserida. Microesfera de cHA: a) antes da implantação apresentando uma
distribuição gaussiana com centro em 5,6 µm; e b) após implantação presentando um
comportamento de distribuição generalizada de valores extremos GEV com k = 0 [170],
com centro em 0.25 µm.
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5.4 Crescimento ósseo na presença do biomaterial

As esferas de cHA implantadas por 3 semanas implantadas apresentaram uma forte

fragmentação no interior do defeito, como mostra as imagens de SR-µCT da Figura 5.15a.

Identificou-se 89 fragmentos do biomaterial com formas irregulares e tamanhos variáveis,

entre 20 e 400 µm de diâmetro equivalente (Figura 5.15a,b).

Figura 5.15: Tamanho médio de fragmentos. a) Fragmentos individuais do material
representados por esferas de volume equivalente; b) Histograma mostrado a frequência
relativa de diâmetros equivalentes dos fragmentos.
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O osso trabecular recém formado cresceu a partir do osso cortical pré-existente ocu-

pando o espaço entre os fragmentos de cHA e a maior parte do volume do defeito como

mostra as imagens obtidas por SR-µCT (Figura 5.16a-c). As trabéculas formaram ligações

com a superfície de 70 % dos fragmentos, como será detalhado adiante. As imagens de

microscopia ótica confirmam o resultado das análises por SR-µCT, sendo possível também

a identificação da interface entre o osso novo e o osso velho; as Figuras 5.17a-d mostra

separa claramente o frente de osso crescendo a partir da parede do defeito, pode-se iden-

tificar na Figura 5.17c (indicado em amarelo) uma região onde o osso novo (laranja) vai

crescendo a partir da parede do osso velho (azul) na região do defeito.

Figura 5.16: Representação 3D do Implante de cHA após 3 semanas. a) Osso pree-
xistente (rosa) e biomaterial fragmentado (branco); b) Osso preexistente junto com osso
novo crescido (verde); c) osso preexistente, osso novo e biomaterial fragmentado.
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Figura 5.17: Identificação de regeneração óssea na região do defeito em tíbia. a) Imagem
ótica; b) Imagem de luz polarizada com compensador; c,d) Imagem de luz polarizada,
com e sem compensador, mostrando a interface osso velho/novo. Aumentos de ×10 e
×20 vezes.

A espessura média das trabéculas com a presença do biomaterial foi de 31 µm, en-

quanto que o tamanho médio das trabéculas mais maduras no coagulo sem o biomaterial

foi de 58 µm no mesmo tempo de implantação (Figura 5.18). A distribuição de ta-

manho das trabéculas no defeito contendo o biomaterial também apresentou uma maior

frequência para menores valores de comprimento de trabéculas. Este resultado revela que

a presença do biomaterial atrasa o crescimento das trabéculas, em especial a espessura.

Isto pode ser atribuído a diminuição do espaço disponível para o crescimento ósseo na
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presença do material.
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Figura 5.18: Distribuição de diâmetro médio de trabéculas com o material implantado
durante 3 semanas, comparado com o coágulo equivalente.

Apesar do biomaterial atuar como fator inibidor das dimensões das trabéculas, a for-

mação óssea expandiu-se para o interior do canal medular da tíbia, com a presença dos

fragmentos do biomaterial. Este efeito não foi verificado no crescimento da rede trabecular

nos coágulos de 1, 2 e 3 semanas, e confirma a atividade osteocondutora da hidroxiapatita

quando presente em fragmentos distribuídos no interior do defeito (Figura 5.16).

Um dos principais objetivos do trabalho foi avaliar se o biomaterial nanoestruturado

na forma de microesferas interfere na "memoria genética"da formação óssea modificando

a arquitetura trabecular baseada nos princípios da tensegridade. O resultado significa-

tivo mostrado pela distribuição do ângulos inter-planares foi que a presença do material

osteocondutor (cHA) não modificou os parâmetros de arquitetura (ângulos para nodos



84

de 3N, 4N e 5N) nem a orientação do crescimento das trabéculas (Figuras 5.19a-f). Este

resultado revela pela primeira vez que a presença do biomaterial não altera a arquitetura

natural do osso trabecular.
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Figura 5.19: Arquitetura e orientação de trabeculas no implante após 3 semanas. Com-
paração entre o coâgulo e o biomaterial implantado durante 3 semanas: a-c) Distribuição
de ângulos dos nodos 3N, 4N e 5N; d) Planaridade dos nodos 3N; orientação e) φ, e f) θ
dos segmentos de trabéculas individuais.
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5.5 Crescimento ósseo na superfície do material im-
plantado

As medidas de SR-µCT permitiram caracterizar o tipo de ancoramento das trabéculas

no biomaterial em 3D e o perfil do crescimento ósseo na superfície dos fragmentos. Como

foi comentado anteriormente, a maior parte dos fragmentos (70%) estavam conectados a

uma ou mais trabéculas após 3 semanas de implantação. A interação trabécula/biomate-

rial ocorreu a partir da superfície terminal de segmento como também de pequenas regiões

da sua superfície lateral das trabéculas, como mostram as Figura 5.16a-c e 5.20a-d. A

estrutura de nodos e segmentos é mantida nas proximidades da superfície dos fragmentos

(≥ 150 µm). Em alguns casos pode-se observar que os segmentos de trabéculas circundam

a superfície do fragmento. Após o contato com a superfície do biomaterial, o osso recém

formado passa a crescer ao longo da superfície mantendo uma espessura aproximadamente

constante em valores de 20 µm como mostram as Figuras 5.20a-h. O volume total de

osso formado na superfície aumenta de forma linear com o valor da superfície ocupada

(Figura 5.21), mantendo assim uma espessura máxima constante como já foi mencionado.
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Figura 5.20: Exemplos de iteração e crescimento de osso sobre a superfície dos fragmen-
tos de microesferas para a amostra implantada durante 3 semanas. a-d) representação 3D
dos fragmentos (branco) e a sua interação com o osso novo (verde escuro) e o osso novo
crescido na superfície do material (amarelo); e-h) Slices reconstruídos correspondentes às
imagens da esquerda. Barra de escala: 50 µm.
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5.6 Formação de tecido mineralizado (TM) na super-
fície do biomaterial

Nesta parte do trabalho foi estudado a interface entre o osso e o biomaterial na escala

sub-micrométrica com a técnica SEM–FIB. Foi selecionada e identificada a região de

interesse a partir de uma correlação entre medidas de SR-µCT e o SEM–FIB. A Figura

5.22 mostra uma imagem de SR-µCT indicando a região na interface entre o biomaterial

e o osso, onde foi feita a trincheira para a medida de SEM–FIB usando a técnica de Slice

and View.

Figura 5.22: Correlação entre micro e nanotomografía, por SR-µCT e SEM–FIB (Slice
and View) respectivamente. Se mostra pelas duas técnicas a região correspondente onde
foi analisada a amostra. a) Slice ortogonal da reconstrução da microesfera de cHA im-
plantada por 3 semanas; e b) Imagem SEM, mostrado a região onde foi feita a trincheira
para a nanotomografia (Slice and View).
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A tomografia de elétrons por Slice and View revelou a presença de tecido mineral den-

tro dos poros do material, foi analisada uma região da interface entre o "osso"e o material

(Figura 5.23a). O volume renderizado da região é mostrado na Figura 5.23b, claramente

tem tecido mineral em regiões internas do material compondo inclusive um 32% do espaço

disponível (porosidade), as imagens indicam a formação de TM em regiões de 1 µm ou

menor (Figura 5.23c-e).

Figura 5.23: Região analisada no modo Slice and View (BSE). a) Imagem BSE; b)
segmentação mostrando a fase do tecido mineralizado (marrão), material (verde) e poros;
c) região interior do material mostrando osso crescendo dentro dos poros; d) volume
renderizado do material; e e) volume renderizado do osso dentro dos poros do material.

Uma das evidencias que nos leva a interpretar este tecido mineral como uma fase óssea

não completamente formada é o resultado da análise de EDS em determinadas regiões que

corresponderiam ao osso. Observou-se a presença, principalmente de Ca e P nas regiões

analisadas, tanto para a região ocupada pelo material, quanto para a do osso (Figuras

5.24a-e).
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Figura 5.24: EDS da região da interface na amostra de cHA implantada durante 3
semanas. a) Imagem BSE; b-e) Mapeamento 26, 25, 33 e 32 respectivamente.
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Finalmente as imagens de TEM na região interior da microesfera, mostraram que efeti-

vamente existe um tecido mineral, ligeiramente organizado no interior dos poros, inclusive

este apresenta uma difração de elétrons típica de osso o que nos leva a interpretar que o

crescimento de TM em regiões menores do que 1 µm é possível (Figura 5.25a-d), contrário

ao reportado por Laurence E. Rustom et al. [20], nas Figura 5.25b-d podem-se identificar

tanto o material quanto a fase mineral ou TM, por SAED.

Figura 5.25: Imagem de TEM, da região interior da esfera. a) Região interior mostrando
a presença de tecido mineralizado (TM) dentro dos poros do biomaterial. b-d) Identifi-
cação do biomaterial por difração de elétrons de área selecionada (SAED), mostrado os
índices de Miller correspondentes aos planos da apatita, e a "meia lua"do 002 caraterístico
da apatita do osso.

Devido ao fato que não foi feita uma análise detalhada da qualidade do tecido crescido

dentro da porosidade do material, não foi possível determinar seu grau de organização.

Entretanto pode-se notar claramente o feixe de fibras circundado o biomaterial, motivo

pelo qual foi chamado de tecido mineralizado (TM).
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5.7 Liberação de íons para o meio

Análises de mapeamento elementar por SR-µXRF mostraram que existe uma possível

liberação de íons de Ca, P e Zn para o meio biológico, que, seguindo com a interpretação

das análises por TEM, esta liberação seria em forma de nanopartículas (natureza originaria

do compósito cHA/alginato implantado) como é mostrado na Figura 5.26.
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Figura 5.26: Mapeamento por SR-µXRF do implante cHA após 3 semanas. a) Imagem
optica da região; b) Mapeamento de Ca, c) P, e d) Zn.
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5.8 Degradação e biodisponibilização de hidroxiapa-
titas carbonatadas dopadas com zinco em defei-
tos ósseo em calvaria.

Nesta parte do trabalho estudou-se a degradação in vivo das microesferas de cHA e

Zn-cHA implantadas durante 6 meses, nas escalas micro e nano, utilizando SR-µXRF e

TEM. O mapeamento por SR-µXRF detectou variações nas concentrações de Ca, P e Zn

na vizinhança da microesfera. No entanto os aglomerados de nanopartículas identificados

por TEM foram liberados no meio biológico.

5.8.1 Mapeamento de cHA por SR-µXRF

Foram escolhidas duas regiões para análise por SR-µXRF, no centro do defeito (região

1) e próximo ao osso preexistente na extremidade do defeito (região 2) (Figura 5.27).

Microesferas implantadas em calvaria de ratos

8 mm

Região 1 Região 2

Figura 5.27: Radiografia mostrando as regiões analisadas no defeito de calvaria. Região
1 (centro do defeito) e região 2 (borda do defeito).

O mapeamento elementar das regiões analisadas revelou quantidades elevadas de Ca

e P fora das microesferas para ambas amostras (Figuras 5.28, 5.29, 5.31, 5.32). A cHA

apresenta um conteúdo de cálcio nas imediações da microesfera a 50% das quantidades

observadas no interior dela como é mostrado nos perfis elementares de Ca, P e Zn (Fi-

gura 5.29b-d). O alto nível de Ca é atribuído a alta degradação do material, e em menor

abundância mineralização local na vizinhança da microesfera.
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Figura 5.28: Mapeamento elementar por µXRF da amostra de cHA implantada durante
6 meses (região 2). a) Imagem óptica; b-d) mapeamento de Ca, Zn e P respectivamente.
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Figura 5.29: Mapeamento elementar por µXRF da amostra de cHA implantada durante
6 meses (região 1). a) Imagem óptica; b-d) mapeamento de Ca, Zn e P respectivamente;
e e) Perfil elementar correspondente ao canal x=55.
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A degradação do material libera altas quantidades de Ca e P no meio biológico durante

o período experimental. Parte dos íons não foi absorvido pelo organismo e continuou re-

tido nas vizinhanças das microesferas. As Figura 5.30a e b mostram um mapeamento da

razão Ca/P na região 1. Vale a pena destacar que esta proporção aumentou em regiões

fora da microesfera, o que indica a reabsorção não estequiométrica de Ca e P no fluido

biológico. Embora as microesferas de cHA não contenha Zn, foram encontradas uma pe-

quena quantidade nas proximidades delas e também associadas a elas. A quantidade de

Zn associada às microesferas foi semelhante àquela ligada ao osso antigo da calvária e 10

vezes maior que o fundo de Zn encontrado em áreas distantes dos materiais implantados

(Figura 5.28c).

Figura 5.30: Mapeamento da razão de masa Ca/P (região 1) da amostra de cHA. a)
Mapeamento da razão de masa Ca/P; b) Perfil da razão de masa Ca/P.

5.8.2 Mapeamento de Zn-cHA por SR-µXRF

Para a amostra de Zn-cHA, tanto na região 1 quanto na região 2 não apresentou ne-

nhuma formação de osso novo na vizinhança da microesfera (Figuras 5.31a e 5.32a). Os
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mapas elementares das frações de massa Ca e P seguiram um perfil semelhante ao do

grupo cHA (Figuras 5.31b,d e 5.32b,d). Pode-se observar grandes quantidades de Ca, P

e Zn nas imediações da microesfera (Figuras 5.31b-d e 5.32b-d). Estes elementos estavam

muito bem distribuídos, com uma razão de massa quase constante de Ca/P e Zn/Ca (Fi-

guras 5.33a e 5.34a), semelhante ao interior das microesferas como mostrado nos perfis de

massa de Zn e Ca e distribuições de Zn e Ca (Figura 5.32e e 5.34b). Um alto teor de Zn

foi encontrado no interior das microesferas de Zn-cHA, com uma razão Zn/Ca próxima à

do pó (∼0.05).
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Figura 5.31: Mapeamento elementar por µXRF da amostra de Zn-cHA implantada
durante 6 meses (região 2). a) Imagem óptica; b-d) mapeamento de Ca, Zn e P respecti-
vamente.
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Figura 5.32: Mapeamento elementar por µXRF da amostra de Zn-cHA implantada
durante 6 meses (região 1). a) Imagem óptica; b-d) mapeamento de Ca, Zn e P respecti-
vamente; e e) Perfil elementar correspondente ao canal x=54.
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Figura 5.33: Mapeamento da razão de masa Ca/P (região 1) da amostra de Zn-cHA.
a) Mapeamento da razão de masa Ca/P; b) Perfil da razão de masa Ca/P.

Figura 5.34: Mapeamento da razão de masa Zn/Ca (região 1) da amostra de Zn-cHA.
a) Mapeamento da razão de masa Zn/Ca; b) Perfil da razão de masa Zn/Ca.
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5.8.3 Análise por TEM

As análises de TEM foram realizadas com cortes ultrafinos (∼70 nm) dos defeitos

implantados por microesferas (período: 6 meses) em regiões próximas à superfície do

material. As Figura 5.35a e d mostram o interior das microesferas cHA e Zn-cHA, respec-

tivamente. Os anéis do padrão SAED corresponderam a 0.34 nm (mais internos) e 0.28

nm (mais externos), os quais foram relacionados aos planos 002 e 211 da HA, respectiva-

mente. O interior das microesferas foi formado por agregados de partículas e espaços sem

material inorgânico, com tamanhos inferiores a 600 nm. Na superfície (Figura 5.35b, c,

e e f), as partículas semelhantes a agulhas e os agregados foram destacados das micros-

feras e dispensados para o meio biológico. Este efeito ocorreu principalmente na amostra

de Zn-cHA, onde foram observadas pequenas partículas em forma de agulha fora das

microesferas (Figura 5.35f).

211
002

211
002

a)

d)

b) c)

e) f)

Figura 5.35: Imagens de TEM das microesferas após 6 meses de implantação. a-c) cHA;
e d-f) Zn-cHA. Inserido: Padrões de SAED indicando os índices de Miller de cada anel.
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Capítulo 6

Conclusões e propostas futuras

i. Este trabalho mostrou que a arquitetura do osso trabecular recém formado é estabe-

lecida geneticamente, e é anterior as mudanças de orientações das trabéculas devido

as tensões e cargas mecânicas produzidas sobre o osso durante a vida do animal. O

padrão topológico da estrutura trabecular segue o princípio da tensegridade.

ii. Mostrou-se pela primeira vez que presença do biomaterial no defeito ósseo não mo-

difica a arquitetura trabecular intrínseca do osso regenerado, apesar de atrasar o

crescimento morfológico das trabéculas.

iii. O biomaterial favoreceu um preenchimento mais homogêneo na região do defeito

devido à sua propriedade osteocondutora, e alto índice de fragmentação.

iv. O biomaterial nanoestruturado sofre importantes mudanças após a implantação, tais

como, a fragmentação, a modificação na porosidade interna e a liberação de íons e

partículas para o meio biológico.

v. O mapeamento elementar de SR-µXRF permitiu a caracterização da degradação in

vivo das microesferas cHA e Zn-cHA. O alto nível de Ca e Zn que foram liberados

das microesferas para o meio, e a baixa reabsorção desses metais no fluido bioló-

gico desempenharam papéis críticos na inibição da osteocondução e subsequente no

comprometimento do reparo ósseo. O controle efetivo da taxa de dissolução é uma
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questão crítica para o desenvolvimento de arcabouços eficientes de fosfato de cálcio

nanoestruturado para regeneração óssea.

vi. Mostrou-se pela primeira vez que TM com baixo grau de organização é formado em

regiões internas do material, em poros ≤ 500 µm, que segundo a literatura, não teria

condição de mineralização. Os resultados sugerem que este tecido mineralizado está

associado a fibrila de colágeno. Os processos de formação do TM apontam para um

mecanismo de biomineralização mediado por células.

vii. A análise da interface osso/biomaterial com técnicas analíticas 3D, com resolução na

nanoescala revelou a estreita associação do tecido mineralizado com nanopartículas e

nanoagregados do biomaterial, formando um sistema do tipo compósito.

Propostas futuras:

1. Estudar a arquitetura de crescimento ósseo em periodos de até 1 semana para en-

tender como é estabelecida a construção da rede de trabéculas

2. Explorar a fase orgânica presente no sistema e analizar se existe uma implicância

destes elementos na orientação e formação de redes de trabéculas.

3. Estudar os efeitos in situ de fluidos biológicos em biomateriais (MOGNO).

4. Experimentos in vivo (MOGNO).

5. Estudo de outros sistemas biológicos que apresentam estruturas organizadas hierar-

quicamente.
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Apêndice A

Procedimento cirúrgico (modelo 1)

Metodologia para a implantação do biomaterial
em tíbias de ratos

Para este estudo foram utilizados 10 ratos (Rattus norvegicus albinus Wistar) adultos

fêmeas, divididos em cinco grupos experimentais (1 para SR-µCT) e dois períodos expe-

rimentais de 7 e 21 dias. A amostra implantada foi: cHA 37 ◦C.

O procedimento cirúrgico é iniciado com uma medicação pré-anestésica através da

aplicação de uma analgesia preemptiva utilizando cetoprofeno (5mg por kg subcutâneo).

Os animais foram submetidos à anestesia geral, utilizando 75 mg por kg de cetamina,

10 mg por kg de xilazina e mais 2 mg por kg de tramadol, misturado na mesma se-

ringa. A dose calculada foi aplicada por via intraperitoneal. A cirurgia foi iniciada após

a constatação do plano anestésico através da ausência do reflexo podal. Foi realizada a

tricotomia e antissepsia na região tibial, com auxílio de tesoura e lâmina de barbear e

polivinilpirrolidonaiodo (PVPI) degermante e alcoólico, respectivamente. Os campos ci-

rúrgicos esterilizados foram posicionados e uma incisão reta de espessura total com cabo

de bisturi número 03 e lâmina número 15 (aproximadamente de 1 cm).

Na sequência foi descolada a pele, tela subcutânea e periósteo conjuntamente com
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o auxílio de um descolador do tipo Molt e cinzel de Ochsenbein n◦ 1, expondo assim

a cortical óssea da região tibial a ser trepanada. Um defeito de 2 mm de diâmetro foi

realizado com uma broca esférica cirúrgica de (2 mm) e micromotor cirúrgico acoplado ao

contra-angulo com irrigação abundante e contínua com solução fisiológico na região tibial

para preenchimento com os biomateriais de acordo com os grupos experimentais. Após

as terapias propostas segundo os grupos experimentais, o retalho de pele é reposicionado

e suturado com fio de nylon 5.0.

Os animais foram acompanhados até a completa recuperação cirúrgica, e o pós-

operatório foi feito com analgesia através do uso de tramadol 2mg por kg de 12 em

12 horas, associado com cetoprofeno uma vez ao dia por 36 horas.

Os ratos foram alojados em gaiolas individuais com ração peletizada e água ad libitum.

Foram realizadas visitas pós-operatórias diárias e trocas semanais de água e maravalha.

Ao término do período experimental no biotério, os animais foram eutanasiados com

sobredose anestésica através de aplicação parenteral de 200mg por kg de cetamina 30mg

por kg xilasina, até constatar o óbito do animal.

Constatada a morte do animal, uma necrópsia excisional retangular, englobando a área

do defeito e sua periferia, é realizada utilizando um micromotor odontológico e disco de

aço de carburundum. O material coletado foi fixado por 2 dias em formol 4% tamponado

(pH 7.2).

Após a fixação das peças coletadas das tíbias dos ratos, elas foram lavadas em água

corrente por 1 hora. As amostras foram desidratadas em concentrações crescentes de

álcool etílico (1 banho de 70%, 80%, 90% e 3 banhos de 100%, 1 hora cada), foi feita tam-
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bém diafanização em 3 banhos de xilol (30 minutos cada), e inclusão em resina Technovic

para as medidas de SR-µCT.
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Apêndice B

Parâmetros do software ITA App e
PoreNetworkExtraction

B.1 Inter-trabecular Angle (ITA App)

ITA - interface:

Limite de consideração 
para a interpretação de 
uma trabecula terminal

Número máximo de pixeis (3D) 
a considerar para combinar 
segmentos em um nodo só

(parâmetro de correção principal)Margens a remover 

Intervalo de nodos a

ser graficados

Intervalo de nodos a
ser considerados
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Parâmetros das amostras:
Tabela B.1: Parâmetros utilizados no software ITA

Amostra Dead ends (pixeis) Merge (pixeis) Margins (pixeis) Skeleton size (número de segmentos)

Coágulo 1 semanas 5 20 30 20
Coágulo 2 semanas 5 20 30 20
Coágulo 3 semanas 5 25 30 20
Implante 3 semanas 5 25 30 20

B.2 Pore Network Extraction
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Network extraction code – pnextract

pnextract extracts a conventional pore network from a microCT image. The
algorithm is a rewrite of the Dong and Blunt (2009) code. There are major
differences though. First, the pore and throat detection algorithm is revised;
see Stages 1 and 2 described in Raeini et al. (2017) https://doi.org/10.1103/
PhysRevE.96.013312. Raeini et al. (2017) is an extension of this code. The
shape of pores in this code are deduced from shape factors, the shape-factor
equation is changed compared to the old definition, see Bultrys et al (2018,
currently under-review).

1 Input file

The input file for the network extraction code is a mhd header file compatible
with paraview and Fiji (ImageJ with plugins) with additional optional keywords
specific to network extraction algorithm. See the file Image.mhd for a sample
input.

1.1 Format specifications:

1. The order of the first 6 keywords should not be changed for compatibility
with third-party software (ImageJ and Paraview)

2. Use ”#” for comments

3. All keyword and its data should be given in a single line

Important keywords:

1 to 3rd keywords (should not be changed):

1. ObjectType = Image

2. NDims = 3

3. ElementType = MET_UCHAR

4. keyword: DimSize – used to assign the dimensions of the image: Nx, Ny
and Nz

5. keyword: ElementSpacing – used for assigning voxel size: δx, δy and δz
should be equal

6. keyword: ElementDataFile – specifies the name of binary 8bit data file
(.raw), ascii (.dat), .raw.gz, and .tif files are supported too.
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ObjectType = Image

NDims = 3

ElementType = MET_UCHAR

DimSize = 400 400 400

ElementSpacing = 5.345 5.345 5.345

Offset = 0 0 0

ElementDataFile = Berea.raw

Fig. 1: Sample input header file

Medial-surface settings:

The medialSurfaceSettings is an optional technical keyword which can be used
for sensitivity analysis, for instance.

medialSurfaceSettings 0.1 0.9 0.7 0.5 1.5 1.21 7 0.25 1.6;

where the keyword arguments are clipROutx clipROutyz midRFrac RMedSurfNoise

lenNf vmvRadRelNf nRSmoothing RCorsf RCors, respectively.

The pnextract code produces few lines showing the settings being used.
something like:

medialSurfaceSettings: 0.05 0.98 0.7 2.75 0.6 1.1 3 0.15 1.75

medialSurfaceSettings:

clipROutx : 0.05

clipROutyz : 0.98

midRFrac : 0.7

RMedSurfNoise : 2.75

lenNf : 0.6

vmvRadRelNf : 1.1

nRSmoothing : 3

RCorsf : 0.15

RCors : 1.75

The first line is the keyword and its parameters and the rest are short names
for each of the parameters and their values. In case you want to do a quick
evaluation, you can copy the first line into the pnextract input, the .mhd file,
and change the parameters and re-run the code. Here is a short explanation for
these parameters:

clipROutx is used to limit the size of maximal-spheres extending outside the
rock image in the x direction.
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clipROutyz is used to limit the size of maximal-spheres extending outside the
rock image in the y and z directions.

midRFrac is the relative size of the distance-map of the voxel between two
maximal-spheres, for the spheres to be considered part of the same pore.

RMedSurfNoise is a measure of noise amplitude. Decreasing this will likely
increase the number of pores, but it also affects the number of corners
per throat.

lenNf is a relative distance for merging adjacent pores which are too close to
each other.

vmvRadRelNf is the relative size of the throat between the two pore considered
for merging, the contraction should be less than this to merge the nearby
pores (that are less than lenNf apart), otherwise the pore will not be
merged. Decreasing these two will increase the number of pores.

nRSmoothing applies a small amount of Gaussian-like smoothing on the com-
puted distance map, which in turn affect the rest of the computations.
Decreasing this will probably increases the number of pores.

RCorsf controls the distance between the maximal spheres. This is a sensitive
parameter, changing it may need changing other parameters to get good
results.

RCors controls the minimum distance between (small) maximal-spheres. This
is a sensitive parameter, changing it may need changing other parameters
to get good results.

Contact:

For any queries please email:

Ali Q. Raeini : a.qaseminejad-raeini09@imperial.ac.uk

References:

See http://www.imperial.ac.uk/earth-science/research/research-groups/
perm/research/pore-scale-modelling/publications/
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