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RESUMO

Colágeno tem sido extensivamente descrito como um material importante na

engenharia de tecido ósseo devido a sua biocompatibilidade, baixa antigenicidade

e alta força de tensão. No entanto, suportes de colágeno na sua forma pura

apresentam algumas desvantagens e, melhorias em suas propriedades físicas,

químicas e biológicas são necessárias para suprir essas inadequações.

Recentemente, a hidrólise seletiva de carboxiamidas de resíduos de asparagina e

glutamina tem sido empregada, por um lado, na obtenção de um aumento no

número de sítios negativos e por outro lado, na melhora nas propriedades

piezoelétricas do colágeno. Suportes de colágeno aniônico foram obtidos a partir

da hidrólise alcalina do pericárdio bovino por 24 (BP24) e 48 (BP48) horas.

Osteoblastos bovinos foram cultivados sobre substratos e matrizes de colágeno

nativas para o melhor entendimento das interações celulares responsáveis pela

boa osteocondutividade e biocompatibilidade descritas em testes in vivo. Os

parâmetros analisados foram a adesão e morfologia celular, o processo de

mineralização, produção de condroitin sulfato, fosfatase alcalina, e osteocalcina

pelas células. A adesão celular verificada para as matrizes BP24 e BP48 foi

considerada tão boa quanto àquela descrita para substratos controles, enquanto a

proliferação celular (por análise histológica) nas matrizes BP48 mantidas em meio

comum demonstrou-se superior àquela encontrada para as matrizes de colágeno

nativas e BP24 mantidas nas mesmas condições de cultura. As matrizes BP48

quando estimuladas a mineralizar, demonstraram um decréscimo na proliferação

celular, que deve estar relacionado ao início do processo de diferenciação. Todas

as membranas permitiram uma proliferação celular em múltiplas camadas,

apresentando semelhanças morfológicas, mas quando estimuladas a mineralizar

apresentaram osteoblastos com maior número de vesículas em sua superfície. O

processo de mineralização foi verificado em todas as matrizes mantidas em meio

de mineralização e, principalmente na superfície das mesmas. A análise por EDS

comprovou que esses depósitos são compostos por fosfatos de cálcio. A produção

de fosfatase alcalina (ALP) pelos osteoblastos foi verificada em todas as matrizes,
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no entanto, matrizes mantidas em meio de mineralização apresentaram maior

produção de ALP, devido à falta do suplemento nutricional para deposição

mineral. Novamente, a matriz BP48 favoreceu a produção de ALP, o que deve

também estar relacionado ao maior grau de mineralização da mesma. A detecção

de osteocalcina em todas as matrizes mantidas em meio de mineralização, deve-

se ao fato de uma maior diferenciação dos osteoblastos. Baseado nos resultados

obtidos, a matriz de colágeno aniônico BP48 demonstrou ser mais adequada para

o processo de regeneração óssea por apresentar influência na diferenciação

osteoblástica e na produção de matriz óssea comparada àquela obtida para a

matriz de colágeno nativo, que apresenta propriedades piezoelétricas reduzidas. 
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ABSTRACT

Collagen has been extensively described as an important material in bone tissue

engineering due to its biocompatibility, biodegradability, low antigenicity, and high

tensile strength. However, collagen scaffolds in their pure form have some

drawbacks and improvements in its physical, chemical and biological properties

are necessary to overcome those inadequacies. Recently, the selective hydrolysis

of carboxyamides groups of asparagine and glutamine residues of collagen has

been employed to increase the number of negative sites and enhance the

piezoelectric properties. Anionic collagen scaffolds were prepared by hydrolysis of

bovine pericardium for both 24 h (BP24), and 48 h (BP48). Bovine osteoblasts

were cultured on them and on native matrices to understand the cellular

interactions responsible for the good osteoconductivity and biocompatibility

reported with in vivo tests. Cellular adhesion and morphology, mineralization

process, chondroitin sulfate, alkaline phosphatase (ALP) and osteocalcin were the

parameters evaluated. Cellular adhesion was considered satisfactory in all

matrices, while cellular proliferation (through histological analysis) in BP48

matrices kept in common medium has shown to be higher than the one found for

BP24 and native collagen matrices. When BP48 was stimulated to mineralize, they

showed a decrease at the proliferation, which may be related to the beginning of

the differentiation process of these cells. All matrices allowed multilayered cellular

proliferation, presenting several similar characteristics, but when they were

stimulated to mineralize, they presented a higher amount of surface’s vesicles.

Mineralization process was observed at all matrices kept in mineralization medium

and, mainly at their surfaces. EDS analysis showed that these deposits were

composed of calcium phosphates. ALP production was observed in all matrices,

despite the fact that matrices kept in common medium showed a higher production

of ALP, due to the lack of nutritional supplement for mineral deposition. BP48

matrix favored ALP production, which may be related to its degree of

mineralization. Osteocalcin detection in all matrices kept in the mineralization
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medium should be due to the fact of a higher differentiation of those osteoblasts.

Based on these results, BP48 matrix has shown to be more adequate to the bone

regeneration process because of its good influence on osteoblastic differentiation

and bone matrix production compared to the results obtained for native matrices,

which present reduced piezoelectric properties. 
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ORGANIZAÇÃO DA DISSERTAÇÃO

A presente tese de doutorado está estruturada em 6 capítulos.

O Capítulo 1 aborda o tema expresso com uma introdução na qual são tratados os

aspectos celulares e bioquímicos envolvidos nos processos de regeneração óssea

e mineralização, assim como uma revisão ampla dos tópicos “Engenharia de

Tecidos”, “Biomateriais”, “Engenharia Óssea” e “Colágeno como Biomaterial”.

Além disso, este capítulo descreve os objetivos da presente tese.

O Capítulo 2 refere-se a uma mini-revisão enquanto os Capítulos 3 e 4

apresentam os resultados de nossos estudos sob a forma de artigos. O Capítulo 2

apresenta uma mini-revisão entitulada “Collagen-Based Scaffolds for Bone and

Cartilage Repair” a qual foi publicada no MUSC Orthopaedic Journal: 5: 53-57,

2002, enquanto no doutorado “sanduíche” nos EUA. O Capítulo 3 refere-se ao

artigo entitulado “In Vitro Analysis of Anionic Collagen Scaffolds for Bone Repair”,

o qual já se encontra publicado no periódico internacional Journal Of Biomedical

Material Research (Applied Biomaterials): 71(2): 229-237, 2004. Este artigo

apresenta os dados sobre adesão e proliferação dos osteoblastos sobre as

matrizes de colágeno nativas, BP24 e BP48 e inicia a discussão dos processos de

mineralização e diferenciação celular sobre as membranas em questão. O

Capítulo 4 refere-se ao artigo entitulado “Characterization of Cellular Differentiation

and Mineralization on Anionic Collagen Scaffolds for Bone Repair”, o qual será

submetido ao periódico Internacional Tissue Engineering e descreve o processo

de mineralização e diferenciação celular dos osteoblastos cultivados sobre as

matrizes avaliadas. O Capítulo 5 apresenta as conclusões gerais do trabalho

enquanto o Capítulo 6 as referências bibliográficas referentes ao Capítulo 1 –

Introdução.

O Apêndice contido no final dessa tese contém os meios de cultura utilizados e o

protocolo de determinação da fosfatase alcalina no meio de cultura, que

necessitou de adequação trabalhosa para obtenção dos resultados.
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1. Introdução

A restauração funcional e anatômica do osso é a meta principal da regeneração

de fraturas sejam elas provenientes de acidente, enfermidades degenerativas, ou

mesmo de uma osteotomia. A fratura óssea resulta na perda da estabilidade

mecânica, descontinuidade do tecido ósseo e destruição parcial de seu

suprimento sanguíneo. Seu reparo é um processo complexo de regeneração

tecidual, resultando em estabilização dos fragmentos, consolidação por união

óssea, reconstrução das pontas dos fragmentos avasculares e parcialmente

necrosados e, finalmente, remodelagem interna e externa do tecido neoformado

(Heppenstall, 1980).

Na regeneração de fraturas sem a perda de massa óssea, o processo de reparo

ocorre em uma ordem biologicamente determinada. O primeiro evento é a

estabilização e consolidação pela formação do calo na periferia e entre os

fragmentos, seguida da remodelação do mesmo, além da revascularização e

substituição das áreas necróticas. Fatores ambientais, extrínsicos e intrínsecos

podem afetar profundamente o processo da regeneração, mas os tecidos agem de

acordo com regras biológicas que controlam a proliferação e a diferenciação

celular assim como a produção de matriz, que poderão ocorrer

independentemente de interferências externas, embora influenciadas por elas.

Essa regeneração será descrita na seção 2 da Introdução.

No entanto, fraturas com perdas de massa óssea necessitam da utilização de

enxertos autólogos (tecido sadio isolado do próprio paciente) ou implantes de

materiais osteoindutores e/ou osteocondutores. Estes últimos servem como

suportes da regeneração óssea, interagindo com a interface dos fragmentos

“receptores” e estimulando o processo de restauração tecidual. Esses biomateriais

desenvolvidos para serem implantados (Hench, 1998) serão descritos

posteriormente na seção 3 da Introdução, sendo nosso principal foco de estudo.
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2. Biologia da Regeneração sem perda de Massa Óssea

O processo de reparo ósseo pode ser caracterizado por 6 estágios fisiológicos:

impacto, indução e inflamação, formação do calo cartilaginoso, formação do
calo ósseo e remodelação (Heppenstall, 1980).

O impacto consiste no período de absorção de energia até a fratura. A quantidade

de energia absorvida depende do volume do osso e está relacionada com a taxa

de carga. O estágio de impacto da fratura ocorre até a dissipação de energia.

O estágio de indução envolve modulação e diferenciação de elementos celulares

requeridos durante o processo de regeneração. Na fratura sempre ocorre

hemorragia local pela lesão dos vasos sanguíneos do osso e do periósteo, além

da destruição da matriz e morte das células ósseas junto ao local fraturado

(Fawcett, 1986). Esse processo desencadeado pelo estágio inflamatório, que

persiste até o estágio de remodelação, apresentará atividade fagocitária de

macrófagos que irá remover restos de tecidos e coágulos. Células do periósteo e

do endósteo, próximos à área fraturada são ativadas (estágio de indução) e

respondem com intensa proliferação de seus fibroblastos. Tecidos mesenquimais,

células osteogênicas e condrogênicas indiferenciadas se diferenciam em

osteoblastos e condrócitos funcionais, respectivamente. Os estímulos para essa

indução podem ser: elétrico, baixa tensão de oxigênio, baixo pH, liberação de

enzimas lisossomais, liberação de citocina e a presença de uma série de proteínas

indutoras, incluindo as proteínas morfogenéticas do osso (BMP) e fatores de

crescimento (Reddi, 1981; Canalis, 1983; Zellin et al., 1996; Lieberman et al.,

2002; Oringer, 2002). A indução, na verdade, ocorre através de uma série de sub-

estágios nos quais os agentes indutores para cada fase de reparo subseqüente

podem ser bem distintos, com características únicas direcionadas para células

alvo específicas (por exemplo: condrócitos no calo cartilaginoso e osteoblastos no

calo ósseo). 
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Durante o estágio de formação do calo cartilaginoso, ocorrem grandes

aumentos da vascularização, celularidade e na produção de colágeno,

proteoglicanos e lipídeos. O calo apresenta potencial elétrico negativo, devido a

secreção de hidrolases ácidas pelos osteoclastos, o que colabora com o processo

de remoção do osso necrosado pelos mesmos, por permitir maior solubilização

dos cristais de fosfato de cálcio e, provavelmente atrair mais células do tipo

osteoclasto para essas região (Fawcett, 1986). A cartilagem formada através do

calo sofre modificações, havendo hipertrofia dos condrócitos que geram uma

compressão sobre a matriz cartilaginosa pré-existente, e o conseqüente

alargamento de suas lacunas, sendo gradualmente reduzida à septos finos

fenestrados e espículas com formas irregulares (Probst & Spiegel, 1997). A matriz

hialina dessa região hipertrófica se torna calcificada, onde pequenas agregações

granulares e cristais de fosfato de cálcio são depositados. O mecanismo pelo qual

os minerais são depositados na matriz orgânica, tanto da cartilagem quanto no

osso, tem sido o alvo de muitos debates e algumas hipóteses que serão discutidas

na seção 2.1 da Introdução. 

O estágio de formação do calo ósseo é marcado pela substituição da cartilagem

calcificada por tecido ósseo primário (Heppenstall, 1980; Probst & Spiegel, 1997;

Mandracchia et al., 2001). Células com potencial osteogênico, provenientes do

endósteo e principalmente do periósteo, são ativadas e, uma fina camada de osso

(anel ou colar periosteal) é depositada ao redor da porção central da cartilagem

calcificada. Ao mesmo tempo, vasos sanguíneos do periósteo crescem, invadindo

as cavidades irregulares da matriz cartilaginosa criadas pela morte dos

condrócitos e pela confluência de suas lacunas. Vasos com paredes finas e

fundos cegos ramificam-se e crescem para dentro das cavidades da matriz

cartilaginosa. Células pluripotentes são levadas para o tecido perivascular desses

vasos sanguíneos e, algumas se diferenciam em elementos hematopoiéticos da

medula óssea. Outras células se diferenciam em osteoblastos, as quais se

depositam formando uma camada alinhada semelhante a um epitélio nas paredes
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irregulares das espículas da matriz cartilaginosa calcificada e, iniciam a produção

de matriz óssea. Os osteoblastos envolvidos por matriz se diferenciam em

osteócitos e começam a manter contato uns com os outros através de processos

citoplasmáticos em um sistema de canalículos. O calo continua com potencial

elétrico negativo, enquanto os osteoclastos terminam a remoção do osso

necrosado, secretando enzimas hidrolíticas, incluindo colagenase (Fawcett, 1986).

A matriz cartilaginosa é gradualmente substituída por tecido ósseo primário.

Durante a remodelação, a conversão do tecido ósseo primário em tecido ósseo

secundário ou lamelar é completada. As fibras de colágeno são mais grossas e

apresentam uma orientação preferencial alternando entre camadas ou lamelas.

Essas lamelas podem ser compactadas se depositadas em uma superfície

achatada ou concêntrica envolvendo um vaso sanguíneo. As fibras de colágeno se

estendem entre as lamelas, aumentando, desta forma, a força do osso. Os vasos

sanguíneos são contidos em canais centrais (Canais Haversianos) e, estes se

intercomunicam por Canais de Volkmann. Além disso, há vários canalículos que

se estendem para nutrir os osteócitos. Esse conjunto é conhecido como osteon ou

classicamente como Sistema de Havers. Osteons secundários são formados

quando uma parte do osso lamelar concêntrico é convertido em Sistemas

Haversianos (Fawcett, 1986). O canal medular é re-estabelecido. O diâmetro e o

potencial elétrico negativo do calo diminuem e este último desaparece após

equilíbrio de cargas.

2.1 Mineralização Óssea

Há dois passos na mineralização da matriz: a nucleação dos cristais de fosfato de

cálcio, seguido do crescimento do cristal (Robey, 1989). A nucleação pode ocorrer

tanto heterogeneamente quanto homogeneamente. Nucleação homogênea é a

formação de cristais devido à supersaturação do meio local com os íons

apropriados. Acredita-se que ela pode ocorrer no lúmen de vesículas da matriz

(Robey, 1989). Em uma das teorias mais aceitas, acredita-se que a calcificação da
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cartilagem, na formação do calo cartilaginoso ou na ossificação endocondral,

começa dentro de corpos extracelulares ligados à membrana (extracellular

membrane-bound bodies – ECMVs), conhecidos como vesículas da matriz

(Wuthier, 1993). Essas vesículas são provavelmente produzidas durante a

apoptose dos condrócitos e são vistas nas regiões onde depósitos minerais

aparecem pela primeira vez na matriz extraterritorial adjacente às células

hipertróficas da cartilagem calcificada. ECMVs propiciam áreas protegidas para o

acúmulo de íons minerais, longe dos agregados proteoglicanos que mantêm a

matriz hidratada e, devido a sua carga negativa, inibem efetivamente a nucleação

e o crescimento mineral (Eanes et al., 1992; Cornelissen & de Ridder, 1993;).

ECMVs contêm ainda um centro de nucleação (Wu et al., 1997), consistindo de

fosfolipídios ácidos, cálcio e fosfato inorgânicos, além da proteína transportadora

de cálcio, a anexina. Esse centro deve ser o responsável pela formação mineral

dentro das vesículas (Boskey et al., 1997a).

As ECMVs encontram-se sempre adjacentes ao colágeno e a controvérsia reside

em saber como o mineral concentrado dentro das vesículas chega até a matriz de

colágeno, na qual a matriz óssea é depositada. Alguns estudos têm demonstrado

a formação de cristais minerais concomitantemente nas vesículas e nas fibras de

colágeno (Landis et al., 1992). Acredita-se que as fibras cristalinas de colágeno

altamente organizadas da matriz possam agir como catalisadoras da nucleação na

transformação de soluções de cálcio e fosfato em depósitos minerais sólidos

(Katz, 1969; Glimcher, 1989). 

Já foi demonstrado que fibras de colágeno puras são capazes de induzir a

formação de cristais de apatita quando introduzidas em soluções metaestáveis de

cálcio e fosfato inorgânicos (Katz, 1969). Essa observação leva à especulação de

que a nucleação mineral no osso seja dependente, ou ao menos facilitada pelo

arranjo particular das moléculas nas fibras de colágeno. No entanto, a ausência de

calcificação em muitos tecidos ricos em colágeno parece trazer a evidência de que

o colágeno não pode ser o único iniciador da calcificação (Landis et al., 1992).  
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A calcificação mediada por colágeno é o principal exemplo de nucleação

heterogênea. Nucleação heterogênea ocorre apenas em superfícies onde a

interação entre a superfície e os íons diminui o requerimento de energia interfacial,

de forma que a nucleação possa continuar em concentrações menores daquelas

da supersaturação. Nucleadores heterogêneos devem ter alta afinidade com os

íons do cristal e uma topografia ideal para que um aglomerado (‘cluster’) nuclear

seja facilmente formado. Alguns autores acreditam que o colágeno sozinho não

apresenta esses requerimentos, mas algumas proteínas não colagênicas

apresentam alta afinidade por cálcio e, quando ligadas ao colágeno, tornam-se

nucleadores in vivo (Boskey, 1996).

Apenas algumas proteínas da matriz óssea têm sido identificadas como

nucleadores, sendo a sialoproteína óssea (BSP) a mais conhecida (Hunter &

Goldberg, 1993). Essa proteína, produzida especificamente pelos osteoblastos,

causa a formação de apatita, onde as unidades repetitivas de poliglutamato de sua

estrutura devem ser responsáveis pela estabilização do núcleo da apatita

(Fujiasawa et al., 1996; Robey & Boskey, 1996). Uma variedade de outros

constituintes da matriz óssea parece ter habilidade bifuncional, servindo de

nucleadores em baixas concentrações, e regulando a extensão da proliferação

dos cristais minerais em concentrações altas. Entre estes constituintes encontram-

se os lipídeos do centro de nucleação das ECMVs (Boskey et al., 1996), os

biglicanos (Boskey et al., 1997b) e outras fosfoproteínas do osso (Boskey, 1996;

Robey & Boskey, 1996). Apesar do mecanismo de ação dessas proteínas

diferirem, é possível que elas possam interagir com faces específicas do cristal de

apatita, estabilizando o “núcleo crítico” (início da nucleação mineral, onde ela não

é grande o suficiente para persistir em solução sem um alto gasto de energia) e

bloqueando o crescimento em certas direções (Moradian-Oldak et al., 1992). 

Em experimentações in vitro (Bellows et al., 1991), assim como em mutações na

fosfatase alcalina, que levam à hipofosfatasia nos homens (Whyte, 1996), existem

boas evidências que a fosfatase alcalina esteja envolvida na mineralização. No
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entanto, algumas características se contrapõem a essa idéia, tal qual a sua alta

expressão em pré-osteoblastos, muito antes da necessidade do processo de

mineralização e antes mesmo da expressão de moléculas como a osteocalcina e a

sialoproteína óssea envolvidas diretamente no processo (Liu et al., 1994; Malaval

et al., 1994). Por pertencer a uma classe de proteínas de superfície celular que se

apresentam ligadas covalentemente à complexos fosfolipídicos de fosfatidilinositol

na membrana plasmática (Turksen & Aubin, 1991), acredita-se que a fosfatase

alcalina esteja envolvida na sinalização transmembrana, promovendo a formação

de cristais nas vesículas da matriz removendo inibidores de nucleação. Além

disso, acredita-se que ela participe na adesão, migração e diferenciação dos

osteoblastos (Hui et al., 1993).

Após a nucleação, o fosfato de cálcio deve ser o primeiro a ser depositado, sendo,

então, convertido a fosfato de octa-cálcio e finalmente em hidroxiapatita. Os

cristais nas vesículas da matriz rompem a membrana e se fundem. A partir desse

ponto, a precipitação mediada por colágeno predomina (Boskey, 1996). Após as

nucleações, os pequenos cristais rapidamente crescem e se propagam nas

regiões de sobreposição do colágeno, onde estarão alinhadas em todo o eixo da

fibra.  O tamanho dos cristais é determinado pelo espaço compreendido entre as

fibras de colágeno, tanto quanto pelos inibidores químicos de crescimento. Outras

proteínas de matriz, tais como a osteonectina, osteocalcina e osteopontina, as

quais se ligam à apatita com alta afinidade, não demonstraram agir como

nucleadoras, mas são inibidoras efetivas da proliferação de cristais de apatita

(Boskey, 1996). Muitos detalhes do processo de mineralização/calcificação e sua

regulação ainda precisam ser desvendados.

3. Biologia da Regeneração com perda de Massa Óssea

O fenômeno natural de regeneração óssea é insuficiente, por si só, para

restabelecer a integridade de fraturas com grande perda de massa óssea.
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Conseqüentemente, a necessidade da utilização de materiais que serviriam como

um suporte para que o processo de regeneração atualmente se apresenta como

uma alternativa para a utilização de enxertos, onde haja dificuldade para obtenção

de tecido ósseo e moldagem para a fratura em questão. Esses materiais

produzidos para servirem como implantes são conhecidos como biomateriais

(Hench, 1998) e devem apresentar características que estimulem (osteoindução)

e/ou guiem (osteocondução) o processo de regeneração óssea.

A osteoindução consiste em um conjunto de sinais químicos, humorais ou físicos

que iniciam e sustentam os vários estágios do processo de regeneração óssea

(Heppenstall, 1980; Nakagawa & Tagawa, 2000) e diversos fatores podem estar

envolvidos. A proteína morfogenética do osso (BMP), uma glicoproteína de 17.500

Daltons, é um dos fatores identificados atualmente (Andriano et al., 2000; Murata

et al., 2000; Nakagawa & Tagawa, 2000; Reddi, 2000). Campos eletromagnéticos

e correntes diretas são fatores biofísicos que também manifestaram propriedades

indutivas (Smiske et al., 1997). O resultado comum da osteoindução é a

modulação e diferenciação de células para a produção de osso.

Já a osteocondução está relacionada com o estabelecimento de um modelo de

ambiente apropriado, sobre o qual células osteoprogenitoras, quando estimuladas

apropriadamente, podem produzir osso (Heppenstall, 1980). A osteocondução

também facilita a produção e o depósito ósseo no arranjo tridimensional

apropriado e aumenta a habilidade do processo de regeneração em defeitos

segmentais grandes. O colágeno, componente orgânico natural do osso e de

superfícies ósseas, é o protótipo de uma substância osteocondutora, permitindo

até angiogênese (Kimura et al., 2000; Lee et al., 2001). Um grande número de

substâncias naturais e fabricadas também podem estimular um ambiente favorável

para a formação óssea (Mandracchia et al., 2001; Pineda et al., 1996), como

discutido à seguir.
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3.1  Engenharia de Tecidos e Biomateriais

Quatro estratégias gerais têm sido adotadas para a obtenção de novos tecidos

(Langer & Vacanti, 1993):

 Utilização de células autógenas (ou autólogas, isso é, isoladas do próprio

paciente através de biópsias) ou de células alogênicas (de indivíduos de

mesma espécie) ou xenogênicas (substitutas, de indivíduos de espécies

diferentes) (Lanza et al., 1997). Essas células são expandidas em cultura e

implantadas ao corpo por métodos de infusão. Um exemplo seria a utilização

de condrócitos cultivados para tratamento de defeitos na articulação em

humanos (Brittberg, 1999; Brittberg et al., 2001). No entanto, suas limitações

incluem a capacidade das células em manterem suas características

diferenciadas in vitro; a dificuldade de expandir suficientemente algumas

células em cultura, uma vez que alguns tipos celulares como células hepáticas

e neurais não apresentam possibilidade de expansão em número adequado

para uso clínico; além da rejeição imunológica, quando células alogênicas e

xenogênicas são utilizadas.

 Cultura de tecidos para posterior implantação e substituição de tecidos doentes

ou danificados. O exemplo mais comum é o enxerto de pele (Auger et al.,

1998; Koide et al., 1993; Suzuki et al., 2000) para uso clínico. Esta estratégia

tem como principal vantagem a alta biocompatibilidade e biofuncionalidade. No

entanto, apresenta as mesmas desvantagens citadas acima.

 Utilização de substâncias que induzem a regeneração do tecido danificado. O

sucesso dessa estratégia depende da purificação e produção em larga escala

de moléculas sinais apropriadas, como os fatores de crescimento e os fatores

de adesão. Para a proliferação de muitos tipos celulares (o que pode induzir a

formação de um novo tecido), existe a dependência de uma combinação de

vários fatores de crescimento que são proteínas altamente específicas.

Exemplos de alguns dos vários fatores de crescimento encontram-se na
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Tabela 1. Alguns fatores de crescimento podem ser liberados lentamente

através de cápsulas poliméricas e podem estimular o crescimento do tecido

danificado (Kuzuya & Kinsella, 1994; Royce et al., 1995; Isobe et al., 1996;

Martin et al., 2000; Lieberman et al., 2002). Já os fatores de adesão são

multicomponentes protéicos dos fluidos biológicos e/ou da matriz extracelular

adsorvidos na superfície do material, como a fibronectina, a vitronectina e a

laminina as quais são reconhecidas por integrinas (receptores na membrana

celular associados ao citoesqueleto) (Buck & Horwitz, 1993; Alberts et al.,

2002). As integrinas ligam-se à pequenos domínios nos fatores de adesão

(Yamada, 1991), como por exemplo a seqüência de aminoácidos Arg-Gly-Asp

(RGD) encontrada na estrutura da fibronectina e vitronectina ou a seqüência

Tyr-Ile-Gly-Ser-Arg (YIGSR) da estrutura da laminina. O RGD e muitos outros

oligopeptídeos têm sido incorporados em alguns biomateriais para estimularem

adesão e conseqüente proliferação celular.

Tabela 1 – Principais fatores de crescimento e suas ações

FATOR AÇÃO REPRESENTATIVA

Fator de Crescimento Derivado

de Plaquetas (PDGF)

Estimula proliferação de células do tecido

conjuntivo e algumas células neurogliais

Fator de Crescimento Epidermal

(EGF)

Estimula proliferação de muitos tipos celulares

Fator de Crescimento Nervoso

(NGF)

Promove sobrevivência e o crescimento de

classes específicas de neurônios

Proteína Morfogenética Ósseo

(BMP)

Promove proliferação de células precursoras do

tecido ósseo e indução da formação óssea

Fator de Crescimento

Fibroblástico (FGF)

Estimula proliferação de diversos tipos celulares,

inibe diferenciação de vários tipos de células

precursoras.
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 Utilização de matrizes poliméricas contendo células. Em sistemas fechados, as

células são isoladas do corpo por uma membrana que permite permeabilidade

de nutrientes e catabólitos, mas evita grandes quantidades de anticorpos ou

células do sistema imune de destruir o transplante. Em sistemas abertos,

células aderidas às matrizes são implantadas e tornam-se incorporadas ao

tecido (Valente et al., 1998, Roche et al., 2001).

Embora essas estratégias sejam descritas separadamente, elas podem ser

combinadas para obtenção de materiais com respostas mais rápidas e específicas

como, por exemplo, a utilização de matrizes poliméricas contendo células e fatores

de crescimento.

Em função disso, as estratégias citadas anteriormente utilizam como suporte físico

uma Matriz Extracelular artificial (MECa) (Steven et al., 1996; Ma & Zhang, 1999),

que deve simular o ambiente intersticial dos tecidos vivos, permitindo a adesão de

células e servindo como suporte tridimensional para o crescimento dos mesmos.

De fato, as MECa facilitam a localização e a liberação de células e fatores de

crescimento para sítios específicos do corpo, definem e mantém um espaço

tridimensional para a formação de novos tecidos com manutenção da estrutura

apropriada e são capazes de guiar o desenvolvimento e diferenciação de novos

tipos celulares (Kim & Mooney, 1998).

Como tecidos não são constituídos somente de células, uma parte substancial do

seu volume é o espaço intersticial, o qual é preenchido por uma rede intricada de

macromoléculas constituindo a Matriz Extracelular (MEC). Essa matriz é

composta por uma variedade de proteínas e glicosaminoglicanos (GAG) que são

secretados localmente e se arranjam em uma malha organizada em associação

com a superfície das células que a produzem (Alberts et al., 2002). As

macromoléculas da matriz se agrupam em duas classes principais: uma de

elementos fibrilares, composta predominantemente por colágeno e/ou fibras do

sistema elástico, e uma de elementos não fibrilares onde se observa os
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glicosaminoglicanos (GAGs) (geralmente encontrados covalentemente ligados a

uma proteína central formando os proteoglicanos), além de glicoproteínas que

promovem a interação dos diferentes componentes da MEC com as células dos

diferentes tecidos. Esses componentes são responsáveis pelas propriedades

mecânicas e fisiológicas da MEC que variam de acordo com a presença e

concentração de cada componente (Alberts et al., 2002). Durante décadas, a MEC

foi vista apenas como uma estrutura inerte e de suporte, mas hoje está claro que

ela desempenha um papel bastante ativo e complexo na regulação do

comportamento das células em contato com a mesma (Alberts et al., 2002).

O desenvolvimento de novos biomateriais tem sido um processo constante. Muitos

dos compostos em uso clínico não foram produzidos para tal finalidade, mas sim

adaptados para determinadas abordagens terapêuticas (Peppas & Langer, 1994),

como é o caso dos materiais utilizados em corações artificiais que foram

originalmente baseados em uma classe comercial de poliuretanos. Esses

materiais causaram sérios problemas médicos, pois induziam reações biológicas

na interface material-sangue que levaram a formação de trombos no coração

artificial, com a conseqüente possibilidade de ataque cardíaco, além de outras

complicações (baixa biocompatibilidade para a função a ser desempenhada).

O desenvolvimento dos primeiros biomateriais não levava em conta sua interação

com o tecido ao qual era implantado. Na conceituação moderna, biomateriais não

devem ter como função apenas o preenchimento de espaço (Ratner, 1993), eles

devem ser programados para estimular uma resposta biológica específica, a qual

depende de algumas propriedades particulares intrínsecas ao polímero, como a

distribuição eletrônica, a conformação molecular, o estado de agregação ou as

propriedades físico-químicas específicas (Alper et al., 1991). O desenvolvimento

desses biomateriais é baseado nos mecanismos que controlam a função que se

deseja substituir e na relação estrutural do material com a propriedade que se

pretende obter. Como exemplo, podemos citar os suportes para a regeneração de

tecido nervoso periférico, que são caracterizados pelas propriedades elétricas
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superficiais, para a orientação do crescimento da fibra nervosa e portanto, sua

regeneração (Chen et al., 2000). A grande vantagem da utilização de biomateriais

está relacionada com seu fornecimento ilimitado, facilidade de manipulação e

inovação tecnológica; porém eles não substituem por completo a função de um

órgão ou tecido perdido.

Quanto aos tipos de MECa, estas podem ser de natureza sintética ou derivadas

de materiais naturais e, independentemente da sua origem, devem apresentar as

seguintes características gerais (Langer & Vacanti, 1993; Kim & Mooney, 1998;

Ma & Zhang, 1999; Hutmacher, 2000):

a - biocompatibilidade e capacidade de sustentar ou não a adesão e o crescimento

celular, dependendo da função que deve desempenhar;

b - propriedades mecânicas condizentes com o tecido a ser reconstruído;

c - velocidade de degradação compatível com o crescimento do tecido para o qual

serve como suporte ou a não degradação;

d - permitir a associação com fatores de crescimento específicos para indução de

respostas celulares mais rápidas e mais específicas.

A interação das MECa com os diversos tipos celulares está diretamente

relacionada com propriedades específicas da superfície das matrizes que são:

topografia, estrutura molecular, propriedades dielétricas, densidade de carga,

tensão superficial, entre outras (Hubbell, 1990; Dewez et al., 1999; Anselme,

2000).

A tensão superficial está relacionada com a adsorção de proteínas à superfície

dos materiais. Imediatamente após colocar um polímero em contato com fluídos

corpóreos ricos em proteínas, elas são adsorvidas e formam camadas, diminuindo

a tensão interfacial estabelecida entre o fluído e a superfície, até sua completa

anulação (Vogler et al., 1995; Dewez et al., 1999). Muitas dessas proteínas
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adsorvidas à superfície do material são fatores de adesão, reconhecidos por

receptores na membrana celular. Esta influência pode ser observada em culturas

de células mamárias sobre substratos com alta e baixa tensão superficial. Estes

ensaios mostram que superfícies com alta tensão superficial promovem a adesão

de células mamárias, enquanto o oposto é verificado àquelas com baixa tensão

superficial (Vogler et al., 1995; Dewez et al., 1999). 

Já com relação à densidade de cargas da superfície, Krukowski (1991) mostrou

que superfícies carregadas positivamente induziam a formação de tecido

conjuntivo, enquanto superfícies carregadas negativamente estimulavam a

formação de tecido ósseo intramedular.

Propriedades elétricas, piro ou piezoelétricas vêm sendo utilizadas no reparo de

tecido nervoso e ósseo (Fukada, 1988). Materiais com essas propriedades vêm

sendo também estudados para utilização na área cardiovascular, onde compostos

dielétricos estão sendo indicados como promotores do aumento na liberação de

prostaciclina (licosanóide que atua na prevenção da coagulação) e uma

diminuição na liberação de tromboxano A2 (licosanóide que atua na formação de

trombos), colaborando na redução da trombogenicidade (Adam et al., 1997).

Propriedades estruturais, como arranjo tridimensional e estrutura molecular,

podem influenciar a adesão celular na superfície dos materiais. Quando Schor e

colaboradores (Schor & Court, 1979) trabalharam com colágenos de diferentes

estruturas, eles observaram que, enquanto a adesão celular ao colágeno

desnaturado era dependente da presença de soro fetal, a adesão à superfície do

colágeno nativo não era afetada pela presença do mesmo.

Nas MECa de origem sintética as propriedades citadas anteriormente nem sempre

são conseguidas. Para seu aprimoramento o que tem sido feito é a associação de

fatores de crescimento e de adesão a estas matrizes. Porém, estes fatores

possuem um custo elevado o que encarece sua utilização. Uma alternativa é a

utilização de MECa compostas por polímeros naturais presentes na matriz
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extracelular. Entre eles podemos destacar o colágeno (Boyce, 1998; Chevallay &

Herbage, 2000; Lee et al., 2001; Nehrer et al., 1997; Wang et al., 1994), os

compósitos de colágeno/ elastina (Hafemann et al., 1999; Lefebvre et al., 1992) e

quitosana (Madihally & Matthew, 1999; Tan et al., 2001), que além de serem

biocompatíveis, possuem sítios de reconhecimento celular (Alberts et al., 1994;

Juliano & Haskill, 1993) que proporcionam interações com as células, motivando

a utilização de MECa de colágeno como foco de estudo da presente tese.

Estas MECa podem ser obtidas de matrizes homólogas ou heterólogas, das quais

células e outros componentes responsáveis por respostas biológicas não

desejáveis tenham sido removidos (desvitalização) (Valente et al., 1998).

Dentre os materiais citados acima, o colágeno tem merecido extrema atenção

para fabricação de MECa na área de engenharia de tecidos. Isto porque, além de

promover resistência mecânica, o colágeno influencia na diferenciação de um

grande número de células, incluindo mioblastos (Yamamoto et al., 1993),

fibroblastos (McCarthy et al., 1996; Park et al., 2000), condrócitos (Nehrer et al.,

1997; Roche et al., 2001; van Susante et al., 2001), células epiteliais (McCarthy et

al., 1996; Auger et al., 1998; Lam et al., 1999), osteoblastos (Hollinger et al., 1998;

Du et al., 1999; Gleiber et al., 2000; Lee et al., 2001)  entre outras.

3.1.2. Engenharia Óssea, Implantes e Biomateriais

A engenharia óssea se resume ao campo biomédico relacionado com o reparo

e/ou a substituição de material ósseo. O reparo ósseo, historicamente, tem sido

feito pela fixação mecânica do implante utilizando pregos, pinos, placas, parafusos

e arames metálicos intramedulares. Cimentos e suportes ósseos, no entanto, são

também utilizados no reparo ósseo, adicionando cerâmicas, polímeros, proteínas

da matriz óssea (e proteínas morfogenéticas do osso) e minerais à lista de

materiais. Esses últimos podem também ser utilizados como substitutos e

apresentam um interesse predominante nesse trabalho.
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A fixação mecânica do implante pode ser alcançada pelo uso de parafusos,

compressão do implante ou pelo uso de poli metil-metacrilato (PMMA) como um

cimento (Mandracchia et al., 2001). Se o material utilizado é biocompatível e

permite a deposição óssea, ele deve ser incorporado prontamente pelo osso

circundante sem afrouxamento subseqüente. Enquanto a necrose pode

inicialmente ocorrer ao redor do implante, notou-se que superfícies rugosas em

materiais como parafusos, pode promover maior osteointegração e prevenir

reabsorção que poderia, ao contrário, afrouxar o implante (Simske et al., 1997).

Em ossos com formação lenta, a fixação direta pode proporcionar uma integração

do implante ao osso por períodos longos; por exemplo, a renovação anual do

fêmur de um indivíduo adulto ocorre em aproximadamente 2% do osso cortical

então, presumidamente, apenas 2% da interface osso/implante pode ser

reabsorvida por ano (Simske et al., 1997). Isso poderia levar ao afrouxamento do

implante em pacientes jovens, provavelmente devido tanto ao período longo de

implantação necessário quanto pelo processo de remodelação induzido por

estresse, que se apresenta aumentado em pacientes jovens. A fixação direta,

especialmente para próteses do quadril, é tipicamente alcançada através da

utilização de cimentos ósseos, muitos dos quais contém metil-metacrilato (MMA).

Devido ao afrouxamento de implantes “cimentados”, as pesquisas têm se

concentrado no melhoramento dos cimentos, do processo de fixação utilizando os

cimentos, ou mesmo utilizando um ‘plug’ intramedular de metacrilato, por exemplo.

Apesar das melhorias nesses processos (desenvolvimento e fixação) e assumindo

que o cimento não irá falhar (uma suposição nem sempre válida), sua utilização é

ainda limitada pela taxa de remodelagem do osso fixado ao implante. Fixação

mecânica, por outro lado, é limitada pela deposição de osso no material por longos

períodos. Essa deposição por períodos prolongados é aumentada por maior

contato de superfície, levando naturalmente a superfícies rugosas ou implantes

porosos (Lincks et al., 1998).
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Tradicionalmente, a geração de materiais porosos teve como base metais e

cerâmicas. Isso provavelmente foi devido à utilização primária desses materiais

como materiais não-porosos para o reparo ósseo, assim como sua disponibilidade

e técnicas de fabricação bem desenvolvidas. Os metais primários utilizados para

tais fins, são o aço inoxidável, ligas de cobalto e cromo e ligas de titânio.

Recentemente, vários tipos de ligas de níquel, vanádio e outras ligas de metais

têm ganhado atenção (Rogers et al., 1997).

O aço inoxidável não é facilmente obtido como material poroso, além de também

apresentar dificuldades em seu recobrimento com materiais porosos devido à sua

alta propensão à corrosão. Tanto o titânio quanto as ligas de cobalto e cromo são

muito mais resistentes à corrosão, devido à ampla formação de óxidos de metais

em suas superfícies (Steinemann, 1996; Jacobs et al., 1998). O titânio é altamente

resistente à corrosão, além de ser biocompatível, substituindo em um grande

número de aplicações as ligas de cobalto e cromo (Jacobs et al., 1998; Schmidt et

al., 2001). Com uma dureza de aproximadamente metade do aço inoxidável, o

titânio e suas ligas podem reduzir o estresse de contato na interface osso/implante

devido a maior flexibilidade do aço, que desta forma, se adaptaria melhor ao

estresse referido acima (Schmidt et al., 2001).

Esses metais, apesar de não serem porosos em sua forma original, têm sido

recobertos com materiais porosos, que podem incluir alguns metais, polímeros,

vitro-cerâmicas e cerâmicas tradicionais (Jones, 1988; Mezger & Creugers, 1992;

Schierholz et al., 1998; Kaselmo & Gold, 1999; Lee et al., 2000; Geibler et al.,

2000). No entanto, o uso de metais para substituição óssea permanente é limitada

pela formação de cápsulas cartilaginosas ao redor do material implantado e, pela

necessidade de superfícies lisas que limitam a corrosão metálica (Simske et al.,

1997).

Cerâmicas são materiais amplamente empregados como substitutos de enxertos

ósseos e são facilmente obtidos na forma porosa, ocorrendo naturalmente nesse
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estado (por exemplo: no ossos, corais, etc.). Materiais constituídos por fosfatos de

cálcio apresentam diversas características desejáveis para sua utilização como

implantes, tais como: a similaridade de composição com o mineral do osso; bio-

atividade (habilidade de formar apatita do osso ou hidroxiapatita em sua

superfície), além da habilidade em promover função e expressão celular

(osteoindução) e osteocondutividade (LeGeros, 2002). No entanto, esses

materiais diferem do osso pela sua resistência mecânica e propriedades físico-

químicas, além de sua alta solubilidade em pH fisiológico humano (LeGeros,

2002).

Nem todas as cerâmicas utilizadas na substituição óssea são formadas por

fosfatos de cálcio. Algumas cerâmicas são inclusive bioinertes, não degradando

após serem preenchidas por osso no corpo (Simske et al., 1997). Alumina é um

exemplo desse tipo de material, sendo excelente para substituição total do quadril

ou outras articulações devido às suas características biocompatíveis e reduzido

desgaste (Anneroth et al., 1990). Zircônia também pode ser considerada uma

biocerâmica bioinerte, apresentando excelentes características de

biocompatibilidade e desgaste (Akagawa et al., 1993; Scarano et al., 2003). No

entanto, é improvável que ganhe grande destaque, uma vez que apresenta

metade da dureza da alumina e quase o dobro de sua densidade.

Vitro-cerâmicas, tais como a Bioglass e Ceravital, têm sido utilizadas também

como implantes (Mayr-Wohlfart et al., 2001; Livingston et al., 2002; Norton &

Wilson, 2002). Elas também podem se tornar porosas através da utilização de

equipamentos que perfurem suas superfícies em blocos pré-formados, apesar da

tendência de estilhaçamento durante sua produção (Constantino et al., 2002).

Uma outra classe importante de biomateriais é a dos polímeros. Polímeros

porosos, muitos dos quais constituídos de PMMA, foram introduzidos como meio

de adesão de próteses (Simske et al., 1997). Implantes de PMMA apresentam

vantagens distintas, tais quais: disponibilidade, fácil preparo e biocompatibilidade.
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Além disso, devido à sua dureza reduzida, implantes porosos de PMMA podem

prevenir desgaste por estresse que podem ocorrer com os materiais implantados,

prevenindo a perda do crescimento e deposição óssea devido à reabsorção óssea

na interface implante/osso (Simske et al., 1997).

Em adição ao PMMA, outros polímeros tais quais poli (L-ácido láctico) (PLLA) e

ácido poli-glicólico (PGA) mostram-se promissores enquanto materiais

implantáveis para o reparo ósseo. O transplante de células isoladas e cultivadas

em polímeros biodegradáveis de PLLA e PGA vêm sendo investigado como uma

forma de substituição de porções danificadas ou estimuladores da função tecidual

(Langer & Vacanti, 1993; Agrawal et al., 1995; Lanza et al., 1997; Saldanha &

Grande, 2000). Foi observado que copolímeros poli (ácido lático–co–ácido

glicólico) (PLGA) quando implantados em ossos, concomitante à biodegradação

do material, conduzem a neoformação de tecido ósseo no local do implante (Reed

& Gilding, 1981). Além disso, as células sobre este polímero demonstraram um

aumento na atividade da enzima fosfatase alcalina, um possível marcador de

diferenciação e atividade óssea e na síntese de colágeno (Ishaug et al., 1994).

Resultados similares foram obtidos cultivando-se osteoblastos em dispositivos

tridimensionais de PLGA. Neste caso, foi observado ainda a mineralização da

matriz óssea produzida (Ishaug et al., 1997; Ishaug-Riley et al., 1998).

Outra abordagem bastante interessante é a adsorção pelos polímeros de fatores

osteoindutores que estimulem as células a se diferenciarem. Há relatos da adição

de uma forma recombinante da proteína morfogenética do osso humana-2

(rhBMP-2) à membranas bioabsorvíveis. Foi observado que nos osteoblastos

cultivados nos materiais com rhBMP-2 houve uma maior produção de matriz

óssea em relação aos controles (Lee et al., 1994; Whang et al., 1998).

Experimento semelhante foi realizado por Hollinger e colaboradores (1998), onde

a rhBMP-2 foi adsorvida a uma matriz de colágeno tipo I. Foi observado que

quando esta matriz colagênica foi implantada em ossos fraturados, houve a

neoformação de tecido ósseo bem como uma boa integração do implante com o
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osso lesado. Embora os resultados obtidos sejam bastante promissores, esta

abordagem terapêutica, parece ser limitada pelo tamanho da fratura produzida

(Lee et al., 1994).

Polímeros naturais, como por exemplo o colágeno (Reddi, 2000; Chevallay &

Herbage, 2000; Lee et al., 2001) e a elastina (Hafemann et al., 1999; Lefebvre et

al., 1992) já foram descritos diversas vezes na literatura com inúmeras vantagens

na engenharia de materiais, apresentando por exemplo a seqüência de

reconhecimento celular RGD (Alberts et al., 2002). Porém esses materiais na

forma simples ou de compósitos não conseguem restabelecer as características

teciduais iniciais. O colágeno será discutido mais amplamente por ser a base do

implante testado neste trabalho (Item 5).

4. Interações celulares com biomateriais para reparo ósseo

As interações celulares com os biomateriais, assim como a qualidades destas,

influenciam a capacidade das células em proliferarem e se diferenciarem em

contato com o implante. Como primeira fase dessa interação, podemos considerar

a adesão celular à superfície dos materiais, a qual é influenciada pelas

características superficiais dos materiais, tais como a topografia, energia

superficial, rugosidade, entre outras.

O processo de adesão celular pode ser dividido basicamente em 2 etapas: a fase

de fixação celular aos substratos, que envolve eventos de curta duração como

ligações físico-químicas (forças iônicas, van der Walls, etc) e a fase de adesão

propriamente dita, que ocorre após algum tempo e envolve várias moléculas

biológicas, tais como as proteínas da matriz extracelular, proteínas da membrana

celular e do citoesqueleto que, após interação conjunta, induzem sinais de

transdução, promovendo a ação de fatores de transcrição e, conseqüentemente

regulando a expressão gênica das células (Anselme, 2000).
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No primeiro contato do implante com o corpo, sua superfície é quase

imediatamente coberta de sangue e proteínas presentes no plasma (Puleo &

Nanci, 1999). Diversas destas proteínas são encontradas na matriz extracelular,

tais como a fibronectina e vitronectina, as quais são conhecidas por prover sítios

de adesão para as células (Kornu et al., 1996; Degasne et al., 1999). Portanto, a

adsorção de tais proteínas é uma característica desejável para um material

implantável, pois materiais que adsorvem mais proteínas de adesão podem

oferecer mais sítios de ligação mediados por integrina para osteoblastos, levando

a um crescimento potencial mais rápido do osso e a estabilização do implante.

Um fator que afeta a adsorção de proteínas sobre a superfície de um substrato é o

potencial elétrico da superficie do mesmo. Shelton e colaboradores (Shelton et al.,

1988) cultivaram osteoblastos de calvário de ratos neonatos que apresentaram

uma melhor adesão em substratos carregados positivamente. No entanto, Davies

e colaboradores (Davies et al., 1986) observaram que osteoblastos cultivados

sobre substratos que apresentavam tanto cargas negativas quanto positivas,

demonstraram características compatíveis com um metabolismo ativo quando em

contato com cargas negativas, enquanto apresentavam um aspecto inativo

quando em contato com cargas positivas. 

Pode existir também relação direta entre potencial elétrico da superficie e

rugosidade. Em um estudo, avaliando a adesão celular em polimetilmetacrilato

(PMMA) com diferentes níveis de rugosidade superficial, demonstrou-se que a

adesão celular aumentou com a rugosidade, pois esta deve estimular células

subconfluentes a secretarem proteínas extracelulares, as quais permitem uma

melhor ancoragem das células ao substrato (Lampin et al., 1997). 

No entanto, vários estudos divergem quanto à reação das células frente à

rugosidade de biomateriais. Alguns autores demonstraram que o espalhamento e

proliferação de células ósseas sobre biomateriais de superfície lisa eram melhores

do que a encontrada pra biomateriais com a superfície rugosa (Kieswetter et al.,
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1996; Anselme et al., 2000). Outros, no entanto, atestam exatamente o contrário

(Blumenthal et al., 1989; Rizzi et al., 2001; Rea et al., 2004). Portanto, a influência

dessa característica física na interação celular com biomateriais precisa ainda ser

mais amplamente investigada.

Outro parâmetro de grande importância para a adesão celular é a hidrofilidade ou

hidrofobicidade do material. Células geralmente aderem melhor em superfícies

hidrofílicas (Altakov & Groth, 1994). No entanto, parece que materiais hidrofílicos

promovem uma fraca adsorção reversível de proteínas, enquanto materiais

hidrofóbicos induzem uma adsorção irreversível de proteínas com alto peso

molecular. Fibrinogênio e fibronectina estão entre essas proteínas que tem alta

afinidade por superfícies hidrofóbicas (Altakov & Groth, 1994).

 

5.  Colágeno como biomaterial

Dentre os polímeros naturais, o colágeno tem merecido atenção destacada. Sendo

a proteína mais abundante no ser humano, o colágeno é um dos mais importantes

componentes da MEC, a qual determina o tamanho, a firmeza (resistência a

deformação) e o arranjamento celular de todas as estruturas e todos os órgãos

(Burgeson & Nimni, 1992; Haralson & Hassel, 1995; Alberts et al., 2002). O

colágeno interage com as células nos tecidos conjuntivos e traduz sinais

essenciais para a regulação da adesão, migração, proliferação e diferenciação das

células (Alberts et al., 2002). 

O colágeno apresenta muitas vantagens como biomaterial (Tabela 2). Ele pode

ser preparado em diferentes formas como membranas, folhas, esponjas e esferas;

é não-tóxico, é biocompatível e biodegradável, além de ser facilmente reabsorvido

pelo corpo (Werkmeister & Ramshaw, 1992; Friess, 1998; Sano et al., 1998;

Maeda et al., 1999), apresentando baixa antigenicidade e alta força de tensão com

grande afinidade pela água. No entanto, seu custo de purificação é extremamente
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alto e, quando isolado, apresenta alguma variabilidade quanto ao tamanho das

fibras, impurezas e densidade de ligações cruzadas que estabilizam a estrutura de

suas fibrilas (Werkmeister & Ramshaw, 1992).

Algumas modificações podem ser necessárias para superar essas desvantagens.

Essas modificações podem incluir, por exemplo, o aumento de ligações cruzadas

para melhorar a força de tensão (Singh et al., 1995; Goissis et al., 1999; Suh et al.,

2001); a associação do colágeno à outros materiais (Takaoka et al., 1988; Suzuki

et al., 2000; Tan et al., 2001) e até mesmo a adição de fatores de crescimento

(Zellin et al., 1996; Kimura et al., 2000; Reddi, 2000), glicosaminoglicanos (van

Susante et al., 2001) e outras moléculas como a elastina (Lefebvre et al., 1992) e

fibronectina (Doillon & Silver, 1986) à sua estrutura.

Tabela 2 – Vantagens e desvantagens de biomateriais com base em
colágeno 

Vantagens Desvantagens 

Grande disponibilidade (1/3 de todas as proteínas
nos tecidos)

Alto custo de purificação (principalmente
do colágeno tipo I)

Obtido em diversas formas (membrana, folhas,
esponjas, esferas, feixes).

Variabilidade nas fibras de colágeno e
densidade de ligações cruzadas

Não-tóxico e não-antigênico Altamente hidrofílico, causando
inchamento e liberação rápida.

Biodegradável (controlado) e bioreabsorvível

Alta força de tensão

Idêntico a componentes bioativos

Compatível Com Polímeros Sintéticos

Facilmente modificado pelos seus grupos funcionais

Fonte: Moreira & An, 2002.

Devido a todas essas características, o colágeno tem sido usado em diversas

aplicações médicas incluindo a bioengenharia de tecidos, como próteses do

coração, bexiga, ligamentos (Atala, 2000; Huynh et al., 1999;), osso e cartilagem
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(Wang et al., 1994; Takaoka et al., 1988; Kimura et al., 2000; Saldanha & Grande,

2000; van Susante et al., 2001).

5.1. Características Estruturais do Colágeno

A unidade estrutural básica apresenta um peso molecular de aproximadamente

300.000 Daltons e consiste em 3 cadeias polipeptídicas do mesmo tamanho. Sua

composição depende do tipo de colágeno. Colágenos são compostos em sua

maioria de três cadeias α, formando uma tripla hélice devido à presença de um

resíduo de glicina a cada três aminoácidos em toda a extensão da cadeia (uma

unidade tripeptídica repetitiva de Gly-X-Y) (Figura 1). Prolina e hidroxiprolina são

normalmente os aminoácidos X e Y, mas qualquer outro pode fazer parte da

unidade tripeptídica, exceto a cisteína e triptofano.

Figura 1 – Diagrama da formação e estrutura do colágeno. 

(Modificado de Plepis et al., 1996).
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Vinte e sete tipos de colágeno foram identificados até o momento (Yang et al.

2004). Eles são classificados baseado na estrutura polimérica que formam ou

relacionados às características estruturais como mostrado na Tabela 3.

Tabela 3 – Classes, tipos e características distintas dos colágenos.

Classe Tipo Características

I Encontrado no tecido conjuntivo. Tipo mais abundante encontrado

na pele, osso, ligamento e tendão. Heterotrimérico (duas cadeias

α1 e 1 cadeia α2)

II Colágeno da cartilagem, encontrado no disco intervertebral e

humor vítreo. Homotrimérico

III Prevalente nos vasos sanguíneos, pele e intestino. Contaminante

principal de produtos à base de colágeno. Homotrimérico

V Associado com o colágeno tipo I no osso

XI Forma fibrilas com o colágeno tipo II na cartilagem e disco

intervertebral. Potente agente estimulador de células

mononucleadas do sangue humano para a produção de

prostaglandina E2 e interleucina – 1

XXIV Relacionado aos colágenos tipo V, IX e XI. Co-expressado com o

colágeno tipo I no osso em desenvolvimento e olhos. Apresenta

pequena imperfeição na tripla hélice.

Colágenos

formadores de

fibrilas

XXVII Apresenta a mesma estrutura básica que o tipo V, XI. Apresenta

pequena região com interrupção da hélice. Expressado por

condrócitos, células epiteliais em tecidos em desenvolvimento

incluindo estômago, pulmão, gônadas, pele e dente.

IX Apresenta três domínios de tripla hélice e três domínios não

helicais. Co-existe com o colágeno tipo II na cartilagem e no humor

vítreo

Colágenos

associados aos

colágenos

formadores de

fibrilas com

interrupções nas

triplas hélices

XII Associado com o colágeno tipo I nos ligamentos e tendões
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XIV Associado com o colágeno tipo I na pele e nos tendões

XVI Apresenta domínios interrompidos da tripla hélice. Expressado em

fibroblastos e queratinócitos

XIX Homologia limitada ao colágeno tipo XVI. Apresenta cinco domínios

de tripla hélice. Expresso em fibroblastos.

XX Similar aos colágenos tipos XII e XIV. Encontrado no epitélio da

córnea, pele e tendão.

XXI Apresenta um único domínio para o fator de Willembrand e

domínios para a trombospondina. Encontrado no coração,

estômago, rim, músculos e placenta.

XXII Contém quatro domínios de tripla hélice

IV Encontrado na membrana basal

VIII Encontrado em muitos tecidos, especialmente no endotélio. Pode

formar uma treliça hexagonal. 

Colágenos

formadores de redes

X Colágeno com cadeia pequena, encontrado na cartilagem

hipertrófica, com estrutura polimérica similar ao colágeno tipo VIII.

XV Colágeno da membrana basal. Deve tomar parte no controle da

angiogênese. Expresso por fibroblastos e células musculares lisas.

Colágenos

multiplexin

XVIII Colágeno da membrana basal. Seu domínio C-terminal (NC1),

endostatina, é um inibidor da angiogênese. Encontrado em tecidos

vascularizados.

XIII Encontrado em muitos tecidos com um único domínio

transmembrana N-terminal

XV Encontrado primariamente na pele com um único domínio

transmembrana N-terminal no colágeno tipo XIII

XVII Consiste de um domínio citoplasmático amino-terminal, uma região

transmembrana e três domínios colagenosos intercalado por

pequenos domínios não-colagênicos.

Colágenos com

domínios

transmembrana

XXIII Interage com CLAC e seu precursor como CLAC-P/colágeno tipo

XXV
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Colágeno formador

de filamentos “em

contas”

VI Contem um pequeno domínio de tripla hélice com domínios

globulares em ambas regiões terminais. Muito difundido

Colágeno formador

de fibrilas de

ancoragem

VII Forma filamentos de ancoragem que liga a membrana basal

epitelial ao tecido fibrilar adjacente

Outros XXVI Contêm dois clusters de repetições colagênicas de Gly-X-Y e três

domínios não-colagênicos. Expresso nos testículos e ovários de

tecidos adultos e mais abundante em neonatos

CLAC = collagen-like Alzheimer amyloid plaque component; NC1 = domínio não-colagênico 1.

Fonte: Yang et al., 2004

Os processos relacionados a síntese de colágenos formadores de fibrilas, os quais

são as moléculas utilizadas na engenharia de tecidos, são bem conhecidos

(Kadler et al., 1996; Alberts et al., 2002; Jenkins & Raines, 2002 ). Esses

colágenos são inicialmente sintetizados como moléculas precursoras grandes

conhecidas como pró-colágenos. O processo crítico na organização dos pró-

colágenos é a hidroxilização de resíduos de prolina na posição Y da seqüência

Gly-X-Y em 4-hidroxiprolina pela prolil 4-hidroxilase, responsável pela

estabilização da tripla hélice. Ao mesmo tempo, outra enzima hidroxila

seletivamente alguns poucos resíduos de lisina em hidroxilisina, que pode ser

glicosilada pela adição de motifs de glicose-galactose. No caso do colágeno tipo I,

após cada cadeia ter adquirido aproximadamente 100 resíduos de 4-hidroxiprolina,

a conformação de tripla hélice se propaga da região carboxi (C-) terminal para a

amino (N-) terminal como um zíper. Após a secreção do pró-colágeno para a

matriz extracelular, ambos pró-peptídeos C- e N- terminais são clivados e as

moléculas se auto-arranjam em fibrilas (Kadler et al , 1996; Jenkins & Raines,

2002).

As fibrilas de colágeno são estabilizadas por ligações cruzadas na matriz

extracelular mediados pela enzima lisil oxidase (Kagan & Trackman, 1991). Essa
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enzima extracelular converte resíduos de hidroxilisina selecionados em derivados

de aldeídos, alisina e hidroxialisina, que reagem com resíduos de lisina,

hidroxilisina e histidina próximos, para formar ligações cruzadas inter moleculares

(Kagan & Trackman, 1991). Sabe-se que a quantidade de ligações cruzadas em

uma molécula de colágeno é dependente da idade e pode variar com as

condições fisiológicas e patológicas do tecido animal doador (Pokharna & Phillips,

1998). 

O processamento intracelular de muitos colágenos não formadores de fibrilas é o

mesmo que para os colágenos formadores de fibrilas. Um nível adequado de

hidroxilação de resíduos de prolina é também necessário para a formação e a

estabilidade dos domínios de tripla hélice encontrados nesses colágenos não

formadores de fibrilas. Mas os processos envolvidos na secreção, processamento

extracelular e ligações cruzadas de colágenos não formadores de fibrilas varia

bastante.

A renovação do colágeno em tecidos é principalmente mediada por um grupo de

metaloproteinases mamíferas cuidadosamente reguladas (Lauer-Fields et al.,

2002). Colagenases bacterianas podem ser responsáveis por uma renovação

excessiva de tecidos colagenosos em ambientes expostos a crescimento

bacteriano sobre condições patológicas. Essas proteinases bacterianas podem

também estar envolvidas na degradação de implantes à base de colágeno.

5.2. Interações celulares com o colágeno

O colágeno é uma proteína da matriz extracelular com propriedades adesivas ou

quimioatrativas, por possuir a seqüência RGD (Arg-Gly-Asp) em sua estrutura, a

qual é reconhecida especificamente pelos receptores da membrana celular, como

as integrinas.

As integrinas fazem parte de uma família de receptores de adesão celular,

apresentando duas subunidades (α e β) de glicoproteínas transmembranas
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associadas não covalentemente (Alberts et al., 2002). Diversos tipos de integrina

já foram descritos (Rubin et al., 1996) e, dependendo da composição de suas

subunidades, elas reconhecem não só a seqüência RGD, mas outras seqüências

e domínios. As integrinas α1β1 e α2β1 são as principais responsáveis pelo

reconhecimento do colágeno tipo I e suas interações com as células. Osteoblastos

superexpressam a integrina α2β1, que após reconhecimento e ligação ao

colágeno, induz a diferenciação dos osteoblastos e o processo de mineralização

(Reyes & García, 2004).

Diferentes seqüências no colágeno tipo I já foram descritas como responsáveis

pelo reconhecimento específico da integrina α2β1, além da seqüência RGD, tais

como: a seqüência Asp-Gly-Glu-Ala (Staatz et al., 1991) e Gly-Glu-Arg-Gly-Val-X

(Knight et al., 1998). Essas seqüências na estrutura do colágeno colaboram

enormemente para sua excelente interação celular, descrita na literatura (Reyes &

Garcia, 2004; Johnson et al., 2000).

5.3. Colágeno aniônico como suporte para reparo do tecido ósseo

Como o colágeno nativo apresenta uma capacidade muito baixa de resistência à

compressão, apesar de apresentar uma resistência à distensão muito significativa,

modificações em sua estrutura podem ser úteis na confecção de um suporte mais

resistente. A adição de fosfato de cálcio à sua estrutura melhora sua integridade

mecânica (Yaylaoglu et al., 1999; LeGeros, 2002), enquanto a adição de

hidroxiapatita aumenta a força para resistência compressiva do suporte de

colágeno (Takaoka et al., 1988; Du et al., 1999), além de apresentar uma taxa

lenta de degradação, a qual pode ser utilizada para controlar a absorção de

colágeno (Martins et al., 1998). A utilização de glicosaminoglicanos e outras

moléculas como elastina foi descrita aumentando a formação de cartilagem e osso

(van Susante et al., 2001; Rocha et al., 2002), sem, no entanto, superar a

utilização dos fatores de crescimento (Zellin et al., 1996; Kimura et al., 2000;

Reddi, 2000). Colágeno pode também ter o número de suas ligações cruzadas
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aumentadas quimicamente por diferentes técnicas, tais como difenilfosforilazida

(DDPA) (Roche et al., 2001), ultra-violeta (UV) (Suh et al., 2001) e glutaraldeído

(Goissis et al., 1999). Elas aumentam a estabilidade mecânica enquanto diminuem

a biodegradabilidade, além de proteger a estrutura de colágeno de digestão

colagenolítica in vivo. Essas modificações químicas, bem como o aumento de

cargas negativas e grupos carboxílicos na molécula de colágeno (Goissis et al.,

1998; Rocha et al., 2002) têm contribuído para o aumento das propriedades

piezoelétricas da molécula, a qual promove a osteogênese (Fukada, 1988).

Devido a essas propriedades, o grupo de pesquisa coordenado pelo Prof. Dr.

Gilberto Goissis do Departamento de Química e Física Molecular, do Instituto de

Química de São Carlos (USP), desenvolveu uma matriz de colágeno polianiônica

do tipo I,  a partir de pericárdio bovino, através de uma hidrólise seletiva de

cadeias carboxiamidas de asparagina e glutamina (Figura 2), promovendo um

aumento do número de cargas negativas superficiais da molécula de colágeno

(Goissis et al., 1998).

Figura 2 - Hidrólise alcalina dos grupos carboxiamidas
dos resíduos de Asn e Gln.

Esse processo pode ser seguido de ligações cruzadas induzidas com

glutaraldeído, permitindo a formação de um centro assimétrico de cargas, o que é

uma característica importante para o desenvolvimento de materiais dielétricos

(Pollack, 1984) (Figura 3).
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Figura 3 – Ligações cruzadas induzidas por glutaraldeído na
molécula de colágeno

Diversos estudos permitiram a caracterização química, física e biológica das

matrizes aniônicas de colágeno tipo I tratado pelo processo de hidrólise por 24 (BP

24) e 48 horas (BP48). A composição do biomaterial particularmente por colágeno

tipo I foi verificada através de um gel de eletroforese de SDS-poliacrilamida (Plepis

et al., 1996; Goissis et al., 1998). A integridade da tripla hélice foi determinada por

calorimetria de varredura diferencial (DSC), espectroscopia de infravermelho (IR) e

por microscopia de força atômica (AFM). Todas as análises demonstraram que,

apesar do colágeno aniônico apresentar uma menor estabilidade térmica (Tabela

4), a estrutura de tripla hélice se manteve intacta nas matrizes BP 24 e BP 48

(Plepis et al., 1996; Goissis et al., 1998; Lacerda et al., 1998).

Tabela 4 – Características químicas das matrizes de colágeno aniônicas

Nativo BP 24 BP 48

A1235 / A1450 1.02 1.00 1.04

Ts (oC) 64.6 ± 0.1 55.2 ± 0.1 46.6 ± 0.4

A1235 / A1450 – taxas de absorbâncias referentes ao espectro
infravermelho (A1235 / A1450 ≥ 1.0 – tripla hélice intacta; A1235 /
A1450 ≤ 0.60 – desnaturação da tripla hélice) 
Ts – Estabilidade Térmica medida pela temperatura de
encolhimento das amostras

Fonte: Bet et al., 2001
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O processo de hidrólise alcalina também permitiu um aumento das propriedades

piezoelétricas (Goissis et al., 1998; Bet et al., 2001) e a diminuição do ponto

isoelétrico (pI) das matrizes aniônicas que passaram a apresentar um pI ao redor

de 4,6 – 5, 0, sendo que a matriz de colágeno nativo apresenta um pI ao redor de

6,7 – 7,1 (Goissis et al., 1998). Essa característica faz com que as matrizes

aniônicas apresentem um acréscimo de cargas negativas superficiais em pH

fisiológico (pH 7,2 – 7,4). Matrizes tratadas por 24 horas (BP 24) apresentaram um

incremento de 46±12 grupos carboxílicos por molécula de colágeno, enquanto

matrizes tratadas por 48 horas (BP 48) apresentaram 87±17 (Bet et al., 2001)

(Tabela 5). Além disso, demonstrou-se que a absorção de água pelas matrizes e

seu potencial hidrofílico aumenta linearmente com o aumento do conteúdo de

carboxilados (Bet et al., 2003). Essas características podem afetar o

comportamento de adesão celular à essas matrizes, muito mais do que a

morfologia de suas superfícies (Bet et al., 2003). 

Tabela 5 – Incremento de grupos carboxílicos e características morfológicas
das matrizes de colágeno aniônicas.

Matriz Aumento
de grupos
carboxílicos

Tamanho

do poro (µm)

Tamanho
mínimo
de poro

(µm)

Tamanho
máximo
de poro

(µm)

BP 24 46±12 42.54±23.03 11.34 105.5

BP 48 87±17 52.24±24.99 14.06 134.3

Fonte: Bet et al., 2001; Rocha et al., 2002

Estudos morfológicos posteriores dessas matrizes também demonstraram que o

aspecto denso da matriz nativa, após o tratamento químico, transforma-se em

uma estrutura esponjosa e microfibrilar, com poros de  diferentes formas e

diâmetros (Rocha et al., 2002) (Tabela 5). Além disso, pode-se notar que o
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tratamento químico utilizado foi eficiente na remoção das células das matrizes

aniônicas e matriz nativa (Bet et al., 2001; Rocha et al., 2002), o que poderia

acarretar reações imunológicas quando implantadas. 

Testes pilotos in vivo realizados com essas matrizes aniônicas demonstraram

formação óssea e uma resposta inflamatória reduzida, apresentando

características promissoras para o reparo de defeitos ósseos (Rocha et al., 2002;

Rosa et al., 2003), enquanto a matriz nativa apresentou reação inflamatória

moderada a intensa, associada com centros de reabsorção (Rosa et al., 2003).

Além disso, a mineralização das membranas aniônicas in vivo e in vitro já foi

reportada (Goissis et al., 2003) e, sugere que o tratamento de hidrólise teve ter

introduzido nas matrizes sinais para a mineralização controlada das fibras de

colágeno.  No entanto, as interações celulares ocorrendo entre a formação óssea

e as matrizes de colágeno aniônicas não estão totalmente esclarecidas e sua

elucidação pode contribuir ainda mais para justificar as modificações estruturais

realizadas na matriz de colágeno.

6.  Objetivos

6.1.  Objetivos Gerais

Este trabalhou visou estudar o crescimento e a proliferação de osteoblastos sobre

membranas tridimensionais de colágeno aniônico caracterizados por diferenças

estruturais, densidades de cargas negativas e energia interfacial, em comparação

com as matrizes de colágeno nativas, no que diz respeito à:

- Estudo das relações estrutura/propriedades físico-químicas e o crescimento

celular.
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6.2 . Objetivos Específicos

Visando uma comparação efetiva entre as membranas de colágeno aniônicas e as

matrizes nativas, o estudo propôs-se a:

- Estudar a adesão celular in vitro de osteoblastos sobre as membranas

nativas, BP24 e BP48;

- Observar possíveis alterações morfológicas ocorridas nos osteoblastos

quando cultivadas nas membranas de colágeno nativas, BP24 e BP48;

- Verificar a possível ocorrência do processo de mineralização induzido pelas

membranas de colágeno nativas, BP24 e BP48;

- Avaliar a possível diferenciação celular dos osteoblastos cultivados sobre

as membranas de colágeno aniônico nativas, BP24 e BP48 através de

marcadores enzimáticos e imunocitoquímicos.



55

______________________________________CAPÍTULO 2



56



57



58



59



60



61

______________________________________CAPÍTULO 3



62



63



64



65



66



67



68



69



70



71

______________________________________CAPÍTULO 4



72

Characterization of Cellular Differentiation and Mineralization on Anionic

Collagen Scaffolds for Bone Repair

Patrícia L. Moreira1, Fernando Galembeck2, Arnaldo Rodrigues Santos Jr.1,3,

Selma Candelária Genari1,3

1 Department of Cellular Biology, Institute of Biology, State University of Campinas

(UNICAMP), P.O.Box 6109, 13084-971, Campinas-SP, Brazil

2 Department of Physical-Chemical, Institute of Chemistry, State University of

Campinas (UNICAMP), P.O.Box 6159, 13084-971, Campinas-SP, Brazil

3 Universitary Regional Center of Espírito Santo do Pinhal (CREUPI), P.O. Box 05,

Espírito Santo do Pinhal - SP, Brazil

Correspondence to: Patrícia L. Moreira, e-mail: luzmoreira@hotmail.com

This work was supported by grants from the Coordenação de Aperfeiçoamento de

Pessoal de Nível Superior (CAPES) PhD. fellowship of Patrícia L. Moreira. The

authors thank Millennium Institute for Complex Materials (PADCT/CNPq) and Mrs.

Maria do Carmo for the EDS analysis. 



73

INTRODUCTION

The main goal of a fracture repair not only originated from accident but also from

degenerative disease or an osteomy, is the functional and anatomical restoration of

the bone. Bone fracture results in the loss of its mechanical stability, bony tissue

discontinuation and partial destruction of the blood supplies. Its repair is a complex

process of tecidual regeneration, resulting in stabilization of the fragments,

consolidation by bone binding, reconstruction of the avascular and semi-necrotic

fragments and, finally, internal and external remodeling of the neo-formed tissue.

In fracture regeneration without loss of bone mass, the repair process occurs in a

biologically determined order. The first step is the stabilization and consolidation

through the callus formation in the periphery and inter-fragments, followed by its

remodeling, besides re-vascularization and replacement of the necrotic areas.

External factors may deeply affect the regeneration process, although tissues act

according to biological rules that control cellular proliferation and differentiation as

well as the matrix production, which can independently occur despite of external

interference, although being influenced by them. However, fractures with bone

mass loss need grafts or implants. The later may be used as scaffolds for bone

regeneration, interacting with the interface of the receptor fragments and

stimulating the process of tecidual restoration. These devices, developed to be

implanted, are important biomaterials (1).

Natural polymers, such as collagen (2-4) and elastin (5,6), have been already

described as advantageous biomaterials for tissue engineering, presenting the

cellular recognition sequence Arg-Gly-Asp (RGD), which will influence cellular

adhesion (7). However, these materials on their pure form cannot re-establish the

original tissue characteristics. 

Collagen is the most abundant protein in the body and is also the most important

compound of the extracellular matrix, which determines the size, tension strength
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and cellular arrangement of all structures and organs (7-9). It presents several

advantages as a biomaterial, such as non-toxicity, biocompatibility, biodegradability

and ease re-absorption by the body (10-13), presenting low antigenicity and high

tension strength with great affinity for the water. Nonetheless, its purification cost is

extremely high and, when isolated, it presents some variability concerning the

fibers size, impurities and cross-links density, which establish its structure (14).

Some modifications may be necessary to overcome these drawbacks, which may

include the increase of cross-links to improve the tension strength (14-16); the

addition of other materials (17-19), growth factors (4,20,21), glycosaminoglycans

(22) and other molecules (6,23) to the collagen scaffold. The former also increases

mechanical stability, while decreases biodegradability and protects the collagen

structure from in vivo digestion. This modification in addition to the increase of

negative charge and carboxylic groups in the collagen molecule (14,24), have

contributed to the improvement of the molecule piezoelectrical properties, which

promotes osteogenesis (25).

In vivo pilot tests performed with these anionic matrices demonstrated bone

formation and low inflammatory response, presenting promising characteristics for

bone defects repair (24,26), while the native collagen matrix presented mild to

intense inflammatory reaction, associated with re-absorption centers (26). As it is

known, cellular interactions with biomaterials, as well as their quality may influence

the ability of cells to proliferate and differentiate when in contact with the implant.

These interactions are influenced by the material’s topography, surface energy,

roughness, etc. However, cellular interactions happening on these anionic collagen

matrices are not entirely understood and may help justifying the structural

modifications at the collagen matrices.

In this study, we examined bovine osteoblasts cultured on anionic collagen

scaffolds prepared by use of a hydrolysis treatment for either 24 hours (BP 24) or

48 hours (BP 48). Analysis of the mineralization process was done by Scanning
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Electron Microscopy (SEM) and Energy-Dispersive X-Ray Spectrometry (EDS)

along with the morphological and terminal differentiation of osteoblastic cells

detected by immunocytochemichal markers on these anionic collagen membranes

in comparison to the native collagen matrix to provide useful information for the

understanding of the biological processes responsible for the outstanding in vivo

experiments (24,26). Moreover, it may show whether the structural modification

(alkaline hydrolysis treatment) described in this work contributes to the better

biological performance of these collagen matrices in bone repair. 

MATERIALS AND METHODS

1. Matrix Acquisition

Bovine pericardium (BP: Braile Biomédica S/A, São José do Rio Preto-SP, Brazil)

was used for preparation of the 3D matrix. The samples were obtained from the

Institute of Chemistry of São Carlos, from the University of São Paulo, under

supervision of Dr. Gilberto Goissis as described by Lacerda (27) and Goissis (28).

Briefly, the alkaline hydrolysis was performed in aqueous dimethylsulfoxide

solution containing chloride and sulfate salts. The hydrolysis times were 24h

(BP24) and 48h (BP48). Excess salts were removed by extensive washes with 3%

boric acid solution, 0.3% EDTA pH11.0 and deionized water, and finally, the

matrices were equilibrated in 0.13 mol/L phosphate buffer pH 7.4. The anionic

collagen matrices produced had been characterized by thermal analysis, infrared

spectroscopy, tritation and dielectric properties as described in previous

publications (27,28). The samples analyzed were (1) the 3D native anionic

collagen/elastin matrices (native – no alkaline hydrolysis treatment) and (2) the 3D

anionic collagen/elastin matrices submitted to alkaline hydrolysis treatment for 24

and 48 hours (BP 24 and BP 48, respectively). Following analysis, the samples

were cut into small circumferences- circles (6 x 3 mm) and used in the experiments

described below.
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2. Cell Culture

A non-continuous bovine fetal osteoblast culture was obtained from Dr. William

Whitson (29) and maintained in the Orthopaedic Research Laboratory at the

Medical University of South Carolina (MUSC). The osteoblasts were cultured in

Whitson´s DMEM with 15% FCS (Sigma) at 37°C and 5% CO2 (29). For

experimental analysis, a mineralization medium as described by Whitson (29) was

also used in the non-continuous cell line culture. It differed from Whitson’s DMEM

due to the addition of β-glycerophosphate and calcium chloride. The cells were

kept in Whitson’s DMEM media until the experiment was carried out, when they

were cultured with both mediums as described above. The medium was changed

every day until the cells reached confluence at about 5-7 days, when they were

subcultured. These cells were used in all experiments at passage 4. Cells were

cultured on the native, BP24 and BP48 3D matrices in Whitson´s DMEM (Sigma)

and Whitson´s mineralization medium (Sigma), both with 15% FCS (Sigma) for 21

days at 37°C and 5% CO2. Cells at an initial concentration of 1.0 x 105 cells/ml

were added to a 96-well plate (200 µl/well) (Corning/Costar) with the matrices.

After 4 hours of seeding (for adhesion purpose), the plate to be analyzed with the

mineralization medium had the DMEM medium replaced by the mineralization one.

At the determined time-points, the matrices were fixed in 4% paraformaldehyde

(Sigma) and processed for the techniques described above.

3. Scanning Electron Microscopy and Energy Dispersive X-Ray
Spectrometry (EDS)

After fixation with 4% paraformaldehyde (Sigma) in 0.1 M phosphate buffer (Merck)

pH 7.4 for 30 minutes, the matrices were washed with phosphate buffer, post fixed

in 1% osmium tetroxide (Sigma) and dehydrated in an ethanol series. The material

was critical point dried (Balzers CPD030) and gold sputtered (Balzers SCD 050).

The observation of the specimens was performed in a JEOL JSM-5800 LV
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scanning electron microscope fitted with a Noran System Six Model 300 X-Ray

spectrometer from Thermo. All experiments were done in triplicate. 

4. Transmission Electron Microscopy

Samples were fixed with 4% paraformaldehyde (Sigma) in 0.1 M phosphate buffer

(Merck) pH 7.4 for 30 minutes, post-fixed with 1% osmium tetroxide in the same

buffer at 4°C, dehydrated in acetone and embedded in epoxy resin (Embed-812,

Electron Microscopy Sciences (EMS), Washington, USA). Ultrathin sections (20-

60nm) were stained with 2% uranyl acetate (EMS - 20 minutes) and 2% lead

citrate (EMS - 7 minutes) prior to observation with a transmission electron

microscope (Leo 906).

5. Osteocalcin Immunocytochemical Detection

After fixation with 4% paraformaldehyde (Sigma) in 0.1 M phosphate buffer (Merck)

pH 7.4 for 30 minutes, the matrices were washed with phosphate buffer and

embedded in paraffin (Paraplast, Fisher Scientific). Sections of 5 µm thickness

were obtained and they were cleared by regular protocol. The sections were

washed in cold PBS (Nutricell Nutrientes Celulares, Campinas, SP, Brazil) and

unspecific sites were inactivated by 1% BSA (Sigma) in PBS (Nutricell) for 60

minutes in humid camera. After washing in cold PBS, the primary antibody rabbit

anti-human osteocalcin (BT-593, Biomedical Technologies Inc., Stoughton, USA)

(1:30 in PBS and 1% BSA) was added to the sections and incubated overnight in

the dark at a humid chamber. After gentle removal with cold PBS, the secundary

antibody goat anti-rabbit IgG (FITC, BT-557, Biomedical Technologies Inc.) (1:50 in

PBS) was added to the sections and incubated for 1 hour in the dark. Control

samples differed from the samples’ones due to the lack of primary antibody. The

analysis and photographic documentation were performed in an Olympus IX50

microscope, with FITC filter for fluorescein.
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RESULTS

1. Scanning Electron Microscopy and Energy Dispersive Spectrometric
(EDX) Analysis 

On matrices kept in Whitson’s DMEM medium, we could observe cells with an

irregular morphology at a confluent multilayer (Fig. 1A-C). The majority of these

cells have a polygonal or elongated flattened morphology maintained during all the

culture period. At the cell surface, it was found a small quantity of vesicles and/or

microvilosities. They also presented evident phyllopodia and lamellopodia. On

matrices kept in mineralization medium (Fig. 1D-F), we could verify multilayered

polygonal/elongated confluent cells with richer amount of vesicles and/or

microvilosities. Several spots of spherical calcium crystals deposits were observed

at the native and BP 48 matrices (Fig. 1D, F). The mapping of the elements shows

that phosphorus (P) and calcium (Ca) are found concomitantly at the same areas

in all matrices (Figure 2) and, the X-Ray spectra of the samples kept in the

mineralization medium yields a Ca/P rates of 1.46 for BP48, 0.10 for BP24 and

2.26 for the native collagen (Table 1, Figure 3). On the other hand, the samples

kept in Whitson’s DMEM medium presented a Ca/P rate of 0.05, 0.10 and 0.27,

respectively (Table 1, Figure 4). 

2. Transmission Electron Microscopy

All matrices presented similar ultrastructure when cultured on Whitson’s DMEM

(Fig. 5a) and mineralization (Fig. 5b) medium. Collagen matrices presented fibers

arranged in layers that tended to run perpendicular to the parallel of the section

(Fig. 5a). At higher magnifications, when a parallel plane of the section was

obtained, the collagen showed a regular banding pattern. When mineralization

nutricional conditions were supplied, there were some electron dense materials

accumulated on the matrices (Fig. 5b). Cells could be found mainly at the matrices’



79

surfaces (Fig. 5c, d) and presented several phyllopodia within the matrices (Fig.

5f), mostly perpendicular to the plane of the section. Their chromatins were not

condensed (Fig. 5c), indicating their active production of RNA. Vesicles being

actively expelled could also be seen at the cells’cytoplasmatic membrane (Fig. 5c,

e).

3. Osteocalcin Immunocytochemical Detection

On matrices kept in Whitson’s DMEM medium (Fig. 6A, C, E), osteocalcin could be

evidently observed at the BP48 matrix’s surface (Fig. 6E), although no mineral

deposition was found by SEM and EDS (Fig. 1, 2, 3 and Table 1). When the

medium favors the mineralization, osteocalcin expression could be observed in all

matrices’surfaces (Fig. 6B, D, F, G) exactly at the mineralization front (30). Still,

BP48 did show a more evident expression of this protein (Fig. 6F, G). 

DISCUSSION

According to cell kinetics based on several studies (31, 32), four successive

morphological steps of bone nodule formation can be distinguished: (a) cell

proliferation with formation of multicellular layers; (b) cell surface morphological

changes with cell differentiation; (c) cell activity with matrix formation and

maturation and cell inclusion processes; and (d) woven bone matrix mineralization

with formation of active bone surface and mature osteocytes. However, these

steps are repeated around the nodule as long as it is developing and occurs

concomitantly, but at different locations, during the bone nodule development.

Osteoblast cultured on all matrices proliferated, forming multilayers that could be

seen by SEM and light microscopy as previously reported by our group (30). At day

5, osteoblasts could be seen forming multilayers on native and BP48 (data not

shown). However, at day 10, these differences did not persist and all matrices

allowed osteoblast proliferation in multilayers.
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During this phase, cell activity seems to be more involved in metabolism related to

proliferation to create a three-dimensional microenvironment, secondarily allowing

cell differentiation expression (33). At the end of this stage when a permissive

microenvironment was created by a three-dimensional cell organization, cells

characterized by morphological modifications and alkaline phosphatase activity as

previously reported by our group (30) start expressing non-collagenic proteins,

such as osteocalcin. Osteocalcin, also known as bone Gla protein, is a vitamin K-

dependent, calcium binding protein which is a major component of the

noncollagenous bone matrix (34). It is synthesized by active mature osteoblasts in

bone, with a small amount produced by odontoblasts in dentin, and hypertrophic

chondrocytes (34). The function of osteocalcin is unclear, but it is thought to be

related to bone mineralization, because it specifically interacts with calcium from

hydroxyapatite (HA), probably regulating the growth of HA crystals. Cells at the

matrices’ surfaces were positive to osteocalcin (OC) production, despite being a

diffuse labeling for native and BP 24 matrices. OC-positive matrices’ surfaces were

also positive to Von Kossa staining (30) and a biological reason can be proposed

for this heavy labeling of the mineralized tissue (front). The affinity of OC for the HA

and the presence of the mineral as a stabilizing element of this non-collagen

protein may account for this observation. It is also possible that the relative faint

labeling in BP24 matrix may be related to the fact that part of the protein released

by the cells are degraded in the extracellular compartment unless they are

stabilized in a defined conformation with other proteins or mineral elements in the
mineralizes matrix. The vesicles observed at the osteoblasts’ membranes may be

also indicative of active production of OC. Moreover, its chromatin indicates that

these osteoblasts are producing RNA, which could be promptly translated into

protein, with direct participation of endoplasmatic reticulum and Golgi apparatus

(Fig. 5e). Even though these vesicles could be seen in the osteoblasts from the

matrices kept in common medium, they were much more evident and numerous at

matrices kept in mineralization medium.
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EDS analysis of the matrices showed that BP24 presented a higher content of P in

all samples (mineralized or not), which suggests that we are in fact, measuring

some other material already inserted into the collagen matrix. This result was quite

similar to the ones for BP48 kept in common medium. Nevertheless, mineralized

BP 48 matrix presented a Ca/P ratio of 1.46, nearly to the stoichiometry ratio of

HA, which may be interpreted as a poorly crystallised form of HA, similar to that of

mineralized fetal bone (35). Ca/P ratio higher that 1.67, which is typical of bovine

bone HA (36), could only be verified at the native matrix kept in mineralization

medium. However, our results should be normalized by the carbon ratio. This

should be done because as the samples were coated by gold, this element did

interfere with our measurements. Gold coating could not be avoided because the

samples were all organic, which does not allow a carbon coating. When this

normalization is done, Ca/P ratio of mineralized native scaffolds becomes closer

from our results for mineralized BP48. Nonetheless, the calcium excess in this

sample could be due to the fact that native collagen presents more calcium-binding

sites and this fact may be also added to the HA deposition, which may have also

happened. Moreover, our EDS analysis did not have any pattern because it would

be impossible to set it under the same experimental model: HA on collagen matrix

due to a biological process.

The medium supplemented with β- glycerophosphate (βGP) promotes

mineralization because it serves as inorganic phosphate (Pi) donor for calcium

phosphate deposition. However, mineralization depends on alkaline phosphatase

(ALP)-mediated release of Pi from βGP. Results from our previous study (30) had

shown that ALP production by osteoblasts kept in mineralization medium peaked

after 3-days culture, while ALP production by osteoblasts kept in common medium

peaked at day 15 without any mineral deposition. This was confirmed by EDS

analysis of the samples kept in Whitson´s DMEM medium (Table 1, Figure 3) and

by Von Kossa staining of the matrices kept in mineralization medium, which

showed positive staining after 5-days culture (30).
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The next step after the osteoblast differentiation process is characterized by the

active synthesis of matrix by the cells. SEM analysis showed that thin new

filaments were being deposited on the cells (Fig. 1D, F). These are probably new

collagen fibrils. Unfortunately, all matrices were composed of collagen I type, what

makes its detection impossible by immunocytochemistry or conventional

techniques. However, it seems highly probable that these osteoblasts are

producing collagen since their chromatin is not condensed and they are actively

expelling something by means of their vesicles. Moreover, collagen is one of the

most abundant proteins produced by osteoblats. Nevertheless, it may be

necessary some refined technique to verify this hypothesis. On our previous study

(30), we also verified the production of chondroitin sulfate (CS), mainly by BP48

matrices. CS can constitute versican, which is present in early stages of bone

formation, and by association with hyaluronan, may demarcate space that will

ultimately become mineralized (37). It may also compose decorin and biglycan,

which bind to collagen and growth factors due to their leucine-rich repeat sequence

(37). It is not clear if they play a role in matrix mineralization, but their localization in

osteoid, and in the case of biglycan in osteocytic lacunae, is suggestive of a role in

bone metabolism. Finally, in a small proportion, CS production may be also related

to the vesicles observed by TEM (Fig. 5). 

In summary, the present study shows that the sequential expression of ALP, OC

and CS is similar to the known protein expression during in vivo osteogenesis. We

found that OC was initially expressed during osteoblast differentiation and, it was

associated with the mineralized process, although various density distributions are

observed between the matrices kept in mineralization medium. Our results showed

that these anionic collagen matrixes are capable of inducing osteoblastic

proliferation until confluence and stratification are reached, regardless of the

medium used. However, SEM and EDS analysis showed that native and BP48

matrices kept in mineralization medium had a stronger effect on calcium phosphate

deposition, which may corroborate the higher expression of OC on these matrices,
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mainly at BP48. Finally, BP48 matrix seems more adequate for small bone repair

once it showed better effect at osteoblast differentiation and bone nodule formation

compared to the native matrix, which does not possess good tension strength and

piezoelectrical properties.
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TABLE 1

Table 1 – Atomic concentration (%) of elements detected on the different
samples

Samples

Elements  

Native

Co                 M   

BP 24

Co                 M   

BP 48

Co                 M   

C 54.94 20.39 41.80 46.98 74.91 34.15

P 0.40 2.16 1.17 2.94 2.10 12.47

Ca 0.11 4.90 0.12 0.32 0.12 18.26

Abbreviations: Co – common medium (Whitson’s DMEM) and M – mineralization
medium (Whitson’s meralization medium). C – carbon, P – phosphorus, Ca –
calcium. 
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Figure Legends

Figure 1 – Scanning electron micrographs of osteoblasts on the native (A, D), BP
24 (B, E) and BP 48 (C, F) matrices cultured on common and mineralization
medium, respectively. In detail, spots of spherical mineral deposits on BP 48
matrices. Scale bar = 2.5 µm.

Figure 2 – Element mapping of P (b), Ca (c) and Mg (d) at BP 48 matrix kept in
mineralization medium (a).  

Figure 3 – EDS spectra of matrices cultured on mineralization medium: (A) native,
(B) BP 24 and (C) BP 48.

Figure 4 – EDS spectra of matrices cultured on common medium: (A) native, (B)
BP 24 and (C) BP 48. Note the absence of calcium peaks.

Figure 5 – Transmission electron micrographs of the matrices. (a) BP 48 matrices
when cultured on common medium. Note that collagen fibers are almost all
orientated at the same direction. Scale bar = 5.6 µm; (b) Native matrices cultured
on mineralization medium. Note the electron dense deposits (*) all over the
matrices. Scale bar = 4 µm; (c) osteoblats cultured on BP 48 matrices with
mineralization medium. Note the nucleus (n) with not condensed chromatin and the
vesicles’formation (→) within the cytoplasmatic membrane. Scale bar = 2 µm; (d)
transversal section of an osteoblast within the BP 24 matrix cultured on common
medium. Scale bar = 3 µm; (e) detail of the cytoplasmatic membrane of an
osteoblast cultured on native matrices with common medium. Note the
vesicles’formation (→) near some actin (ac) filaments. Scale bar = 435nm; (f)
osteoblast’s pseudopodium within BP 48 matrix cultured on common medium and
vesicles’formation (→) on it. Scale bar = 1.21 µm.

Figure 6 – Osteocalcin immunocytochemical micrographs on native (A, B), BP 24
(C, D) and BP 48 (E, F, G) matrices cultured on common and mineralization
medium, respectively. Scale bar = 50 µm.



95

______________________________________CAPÍTULO 5
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CONCLUSÕES GERAIS

O tratamento alcalino realizado nas matrizes de colágeno interfere

negativamente com o processo de adesão celular, pois a adesão verificada para

as matrizes BP24 e BP48 foi considerada menor àquela encontrada para as

matrizes de colágeno nativas.

Todas as membranas permitiram uma proliferação/organização celular em

múltiplas camadas, apresentando semelhanças morfológicas entre elas. No

entanto, matrizes mantidas em meio de mineralização apresentaram osteoblastos

com maior número de vesículas em sua superfície, indicando uma maior atividade

de secreção celular.

Os substratos colagênicos foram capazes de manter o fenótipo dos

osteoblastos cultivados sobre eles além de induzir alguns aspectos da

diferenciação de osteoblastos para osteócitos. Este fato foi evidenciado pela

secreção de elementos com condroitin sulfato, fosfatase alcalina, osteocalcina, a

mineralização da matriz colagênica e da permanência das células, com uma

morfologia modificada, no ambiente mineralizado.

As matrizes de colágeno polianiônico foram muito mais eficientes que as

de colágeno nativo na manutenção do crescimento e diferenciação dos

osteoblastos, sendo capazes de induzir o processo de biomineralização das

mesmas por parte das células cultivadas. Esta mineralização, dependente da

atividade celular, ocorreu sempre que fossem fornecidas condições apropriadas

para isso. A análise por EDS permitiu verificar que esses depósitos são compostos

por fosfatos de cálcio próximos a proporção estequiométrica da hidroxiapatita nas

matrizes de colágeno nativas.

A fosfatase alcalina mostrou-se um fator importante para a mineralização

das matrizes colagênicas estudadas, embora para que o processo ocorresse,

tornou-se necessária a adição de suplementos nutricionais para a deposição

mineral no meio de cultura.
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A matriz BP48 foi onde se observou maior produção de fosfatase alcalina,

maior deposição de osteocalcina e conseqüente maior nível de mineralização

óssea. Assim, foi o substrato mais bem adequado ao crescimento e diferenciação

dos osteoblastos, demonstrando ser mais adequada para implantes visando a

promoção do processo de regeneração óssea ou procedimentos que envolvam

engenharia de tecido ósseo.
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Meio Whitson’S DMEM (Reagentes da Sigma)

1 mistura em pó de DMEM (D-7777)

0,0059 gramas de ácido ascórbico (A-0278)

0,0588 gramas de gentamicina (G-3632)

3,7 gramas de bicarbonato de sódio (S-5761)

3,905 gramas de tampão HEPES (H-0763)

20 ml. Antibiótico e antimicótico (A-9909)

Misturar todos os ingredientes em 950 ml. de água destilada. Ajustar o pH para
7.35-7.37 e, depois ajustar o volume final para 1000 ml. de solução. Filtrar através
de um filtro 0.22µm (Millipore). Adicionar 88 ml. (ou 15%) de Soro Fetal Bovino (F-
2442) em 500 ml. do meio filtrado e  0,71 ml de ITS em 588 ml. de meio + soro.  

Meio Whitson de Mineralização (Reagentes da Sigma)

1 mistura em pó de DMEM (D-7777)

0,0058 gramas de ácido ascórbico (A-0278)

0,0588 gramas de gentamicina (G-3632)

0,0783 gramas de cloreto de cálcio (C-7902)

2,54 gramas de β-glicerofosfato (G-9891)

3,7 gramas de bicarbonato de sódio (S-5761)

3,905 gramas de tampão HEPES (H-0763)

20 ml. Antibiótico e antimicótico (A-9909)

Misturar todos os ingredientes em 950 ml. de água destilada. Ajustar o pH para
7.35-7.37 e, depois ajustar o volume final para 1000 ml. de solução. Filtrar através
de um filtro 0.22µm (Millipore). Adicionar 88 ml. (ou 15%) de Soro Fetal Bovino (F-
2442) em 500 ml. do meio filtrado e  0,71 ml de ITS em 500 ml. de meio + soro. 
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Determinação da Fosfatase Alcalina (ALP) no meio de cultura

Para esse teste é necessário a utilização do kit da Sigma 104-LS (Sigma Alkaline
Phosphatase Endpoint Assay) que contém p-Nitrofenol, além de um tampão
constituído por 2-amino 2-metil 1-propanol e um substrato da fosfatase alcalina de
p-nitrofenol disódio fosfato.

Para a realização das medidas é necessária a realização de curvas padrões para
cada dia de experimento.

Solução base: em 30 ml. de água destilada adicionar 150 µl de p-nitrofenol
(10µmol/ml) e 3 ml de NaOH 0.05M.

Tubo Solução Base
(µl)

NaOH 0.05M
(µl)

Grau de
Atividade

Concentração
(µmol)

1 1000 0 10 7.5

2 800 200 8 6

3 600 400 6 4.5

4 800 1200 4 3

5 1000 do tubo 4 1000 2 1.5

6 1000 do tubo 5 1000 1 0.75

7 1000 do tubo 6 1000 0.5 0.38

8 1000 do tubo 7 1000 0.25 0.19

Colocar 100 µl de cada tubo em poços de placas de 96 poços (Corning) e fazer a
medida a 405 nm. Lembrar de colocar também a solução de 0.05M de NaOH para
subtrair esses valores de cada tubo padrão

Construir curva padrão (absorbância x atividade).

Coletar meio dos poços do experimento (para esse experimento, não utilizar meio
de cultura com indicador de pH. Substituir pó D-7777por D-2902 e, lembrar de
adicionar no meio 3.5 gramas de glicose). 



116

Preparar o substrato da fosfatase alcalina, dissolvendo 1 cápsula em 25 ml. de
água. Preparar tubos de teste que deverão conter: 0.5 ml do meio dos poços do
experimento (para isso, juntar os sobrenadantes de 5 poços de teste. Lembrar de
fazer pelo menos 15 poços para cada condição experimental, o que permitirá
análise em triplicata), 0.25 ml. de tampão do kit e 0.25 ml do substrato da
fosfatase alcalina já preparado.

A reação deverá ocorrer em banho maria à 37°C por 15 minutos. A reação será
bloqueada com a adição de 4.5 ml da solução de NaOH 0.05M.

Pipetar 100 µl de cada tubo-teste em um poço de uma placa de 96 poços e fazer a
leitura a 405 nm.

Não esquecer de fazer o branco da reação (meio sem ter sido metabolizado pelas
células + tampão + substrato) e de subtrair seu valor de todos valores obtidos para
o teste.




