
 

 

 

 

 

 
 

UNIVERSIDADE FEDERAL DO CEARÁ 
FACULDADE DE MEDICINA 

DEPARTAMENTO DE FISIOLOGIA E FARMACOLOGIA 

PROGRAMA DE PÓS GRADUAÇÃO EM FARMACOLOGIA   

     

 

 

DENUSA MOREIRA VERÍSSIMO 

 

 

 

 

´´AVALIAÇÃO DA BIOCOMPATIBILIDADE E BIOATIVIDADE DE  MEMBRANAS 
COLÁGENO POLIANIÔNICO MINERALIZADAS E RETICULADAS E M MODELOS 

ANIMAIS``  

 

 
 

 

 

 

FORTALEZA 

2012 
 



 

 

 

 

DENUSA MOREIRA VERÍSSIMO 

 

 

 

 

 

AVALIAÇÃO DA BIOCOMPATIBILIDADE E BIOATIVIDADE DE M EMBRANAS 
COLÁGENO POLIANIÔNICO MINERALIZADAS E RETICULADAS E M MODELOS 

ANIMAIS.  

 

 

Tese apresentada ao programa de 
Pós-Graduação em Farmacologia da 
Universidade Federal do Ceará como 
requisito parcial para obtenção do título 
de Doutor em Farmacologia 

 

Orientadora: Profa. Dra. Gerly Anne de 
Castro Brito 
Co-orientadora: Profa. Renata Ferreira 
de Carvalho Leitão 

 

 

 

 

 

 

 

FORTALEZA 

2012 



 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 
Dados Internacionais de Catalogação na Publicação 

Universidade Federal do Ceará 
Biblioteca de Ciências da Saúde 

 
 
V619a Verissimo, Denusa Moreira        

      Avaliação da biocompatibilidade e bioatividade de membranas colágeno polianiônico 
mineralizadas e reticuladas em modelos animais/ Denusa Moreira Verissimo. - 2012. 
     168 f. : il. 
      
     Tese  (Doutorado) – Universidade Federal do Ceará, Faculdade de Medicina, Programa de Pós-     
Graduação em Farmacologia,  Fortaleza, 2012. 

                           Orientação:  Profa. Dra. Gerly Anne de Castro Brito 

                           Co-orientação: Profa. Dra. Renata Ferreira de Carvalho Leitão 

     1. Regeneração Tecidual Guiada 2. Durapatita 3 Membranas 4. Colágeno 5 Glutaraldeído I. 
Título. 
                                                                                                                                    CDD 615.50724 

 
  



 

 

 

 

DENUSA MOREIRA VERÍSSIMO 

 

AVALIAÇÃO DA BIOCOMPATIBILIDADE E BIOATIVIDADE DE M EMBRANAS 
COLÁGENO POLIANIÔNICO MINERALIZADAS E RETICULADAS E M MODELOS 

ANIMAIS.  

 

 

Tese apresentada ao programa de Pós-Graduação em Farmacologia da 

Universidade Federal do Ceará como requisito parcial para obtenção do título de 

Doutor em Farmacologia 

 

Aprovada em: _____/_____/_____ 

 

BANCA EXAMINADORA 

______________________________________________ 

Profa. Dra. Gerly Anne de Castro Brito (orientadora) 
Universidade Federal do Ceará - UFC 

___________________________________________ 
Prof. Alexandre Malta Rossi 

Centro Brasileiro de Pesquisas Físicas - CBPF 
 

___________________________________________ 
Prof. Marcelo Ganzarolli de Oliveira 

Universidade Estatual de Campinas - UNICAMP 
 

_________________________________________ 
Prof. Francisco Wagner Vasconcelos Freire Filho 

Universidade de Fortaleza - UNIFOR 
 

__________________________________________ 
Prof. Francisco Airton Castro da Rocha 
Universidade Federal do Ceará- UFC 

 

 

 



 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Aos meus pais Maria Jurandy e Nilo pelos ensinament os de perseverança. 

Ao meu marido Jorge, pela paciência e  compreensão.   

Às minhas filhas Letícia e Juliana, por serem os am ores da minha vida. 



 

 

 

 

AGRADECIMENTOS 

 

À Deus, meu muito obrigado, por me oferecer tantos momentos felizes. 

À minha família, que me apoiou na realização de mais essa conquista pessoal, em especial 

minhas irmãs Denize Veríssimo e Débora Veríssimo e minhas tias Maria Joany Moreira e 

Maria Juracy Moreira, pelas palavras de incentivo. 

À professora Gerly Anne de Castro Brito, a quem muito admiro, agradeço todas as 

orientações dadas ao presente trabalho. 

À professora e amiga Renata Ferreira de Carvalho Leitão, pelo estímulo dado para que eu 

concluísse esse curso de pós-graduação, além de toda a ajuda oferecida nos momentos 

mais difíceis. 

À todos os professores do curso de pós-graduação em Farmacologia, pelas horas de aulas 

dadas. 

Aos estudantes de iniciação científica, Camila Dória, Cintia de Melo Braga, Charles de 

Oliveira, Iuri Rodrigues Rocha, pela grandiosa ajuda durante os experimentos com os 

animais. 

À Maria Silvandira França Pinheiro, técnica do Laboratório de Inflamação e Câncer /LAFICA, 

pela sua paciência e disponibilidade de ajudar. 

Aos funcionários do Departamento de Morfologia da Universidade Federal do Ceará, Maria 

do Socorro França Monte, José Ivan Rodrigues de Sousa e Conceição da Silva Martins, 

pelas horas que passamos juntos cortando e corando lâminas. 

À Clínica de Radiologia Odontológica Perboyre Castelo, e em especial ao Sr. Perboyre 

Castelo Filho, que disponibilizou os aparelhos de radiografia digital e tomografia 

computadorizada para a realização deste trabalho. 

Aos funcionários da Clínica de Radiologia Odontológica Perboyre Castelo, Antônio Soares 

Gomes e Michelly Pedrosa Monteiro, pela ajuda oferecida na realização das tomografias. 

Ao professor Roberto Cesar Pereira Lima Júnior e sua esposa Dayse Wong, pela 

colaboração na realização deste trabalho.  

  



 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

“Nada na vida está realmente em nossas mãos...  

mas tudo está diante das nossas possibilidades." 
 
 

Walter Grando  
 



 

 

 

 

RESUMO 

O objetivo desse estudo foi avaliar membranas de colágeno polianiônico (CPA) reticuladas e 

impregnadas com hidroxiapatita, manufaturadas pelo Departamento de Física da 

Universidade Federal do Ceará. Dividiu-se o trabalho em 2 etapas, onde inicialmente 

avaliou-se a biocompatibilidade e a biodegradação de 6 diferentes membranas de CPA,  

divididas nos seguintes grupos:  três com 0, 25 e 75 ciclos de impregnação com 

hidroxiapatita (CPA, CPA 25, CPA 75) e mais três cujas membranas foram reticuladas com 

glutaraldeído (GA)  (CPA GA, CPA 25GA, CPA 75GA) inseridas em tecido subcutâneo de 

ratos. Análises histopatológicas do infiltrado inflamatório, atividade de mieloperoxidase 

(MPO), dosagem de citocinas, espessura de cápsula fibrosa, imunohistoquímica para 

metaloproteinase e biodegradação das membranas foram avaliadas após 1, 7, 15, 30, 60 e 

120 dias. Posteriormente, avaliou-se o efeito das 3 melhores membranas na regeneração 

óssea guiada usando defeito ósseo crítico em calvária de ratos (DOC), onde as membranas 

foram posicionadas sobre o defeito. Formação óssea foi avaliada com base na radiografia 

digital (RD), tomografia computadorizada (TC) e análise histológica,  24 horas, 4, 8 e 12 

semanas após o procedimento cirúrgico. MPO e dosagem de citocinas  foram realizadas 

após 24 horas. No subcutâneo, as membranas reticuladas com GA mostraram espessa 

cápsula fibrosa e menor reação inflamatória permanecendo intactas após 120 dias.  No 

modelo de regeneração óssea em calvária de ratos, após 12 semanas, os grupos CPA GA e 

CPA 25GA  apresentaram redução significativa da área radiolúcida quando comparadas ao 

grupo basal. A análise histológica mostrou que nos grupos CPA GA e CPA 25GA as 

membranas ainda estavam intactas, envolvidas por uma espessa cápsula fibrosa e as 

membranas do grupo CPA 75GA apresentaram início de reabsorção. Não foi encontrada 

diferença estatística entre os grupos quanto a atividade MPO e citocina  IL-1β. Concluímos 

que as membranas reticuladas mostraram-se mais biocompatíveis e se mantiveram livre de 

biodegradação no período de observação. Essas membranas induziram o fechamento dos 

defeitos ósseos e não induziram reação inflamatória. A impregnação de hidroxiapatita não 

acelerou a cicatrização do defeito cirúrgico. Nossos resultados sugerem que as membranas 

de CPA reticuladas poderão ser úteis nos processos em que a formação de um novo osso 

depende de uma duração mais prolongada da barreira mecânica.  

 

Palavras-Chave: Regeneração Tecidual Guiada. Hidroxiapatita. Membranas. Colágeno. 

Glutaraldeído. 

 



 

 

 

 

ABSTRACT 
 

The aim of this study was to evaluate polyanionic collagen (PAC) membranes reticulated and 

impregnated with hydroxyapatite, manufactured by the Physics Department, Federal 

University of Ceará. This study was divided into two stages, initially it was evaluated the 

biocompatibility and biodegradation of six different membranes of PAC, divided into the 

following groups: three with 0, 25 and 75 cycles of impregnation with apatite (PAC, PAC 25, 

PAC 75 ) and three more whose membranes were crosslinked with glutaraldehyde (GA) (GA 

PAC, PAC 25GA, PAC 75GA) inserted into the subcutaneous tissue of rats. 

Histopathological analyzes of inflammatory infiltration, myeloperoxidase activity (MPO), 

cytokine, thickness of fibrous capsule, immunohistochemistry for metalloproteinase and 

degradation of the membranes were evaluated after 1, 7, 15, 30, 60 and 120 days. 

Subsequently, it was evaluated the effect of the three best membranes in guided bone 

regeneration  using bone critical defects in rat calvaria (DOC), where the membranes were 

placed over the defect. Bone formation was evaluated based on digital radiography (DR), 

computed tomography (CT) and histological analysis, 24 hours, 4, 8 and 12 weeks after 

surgery.  MPO and cytokine were performed after 24 hours. In the subcutaneous tissue, the 

membranes crosslinked with GA showed thick fibrous capsule, less inflammatory reaction 

and remained intact after 120 days. In the bone regeneration model in rat calvaria, after 12 

weeks, PAC GA and PAC 25GA groups showed significant reduction in  radiolucent area 

compared  to the baseline group. Histological analysis showed that in PAC GA and PAC 

25GA groups, membranes were still intact, surrounded by a thick fibrous capsule and in PAC 

75GA group, membranes showed early resorption. There was no statistical difference 

between groups in MPO activity and IL-1β. We conclude that the crosslinked membranes 

were more biocompatible and remained free from degradation during the observation period. 

These membranes induced closure of bone defects and did not induce inflammatory 

reaction. The impregnation of hydroxyapatite did not accelerate the healing of surgical 

defect. Our results suggest that the crosslinked membranes CPA may be useful in cases 

where new bone formation is dependent on a longer duration of mechanical barrier. 

 

 

Keywords: Guided Tissue Regeneration. Membranes. Collagen. Glutaral. 
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1 INTRODUÇÃO 

1.1 Biomateriais 

          A Engenharia Tecidual e Medicina Regenerativa têm apresentado um papel 

importante no desenvolvimento de materiais que promovem a reparação e 

regeneração das estruturas teciduais perdidas, com maior presivibilidade, de 

maneira rápida e menos invasiva em relação às técnicas usadas previamente na 

Odontologia (Periodontia e Implantodontia).  

         A Sociedade Européia de Biomateriais define biomateriais como ´´Qualquer 

substância, excluindo fármacos, ou combinação de substâncias sintética ou natural, 

que pode ser usada em qualquer período, como tratamento total ou parcial, aumento 

ou reposição de qualquer tecido ou órgão ou função do corpo`` (TOREZAN; 

FONSECA, 2010; CARVALHO; BASSI; PEREIRA, 2004).   

          Os biomateriais ideais, utilizados na engenharia de tecidos, são aqueles com 

habilidade de interagir com células in vitro ou tecidos vivos para induzir regeneração 

ou remodelamento, para substituir, reparar, manter ou melhorar uma função 

biológica. São desenvolvidos de polímeros naturais ou sintéticos ou em combinação 

com componentes inorgânicos (DEUEL et al., 1997) e são idealmente concebidos 

com o princípio de que as células estão constantemente sendo estimuladas por 

sinais de natureza mecânica, elétrica, estrutural e química. Como conseqüência, 

esses dispositivos devem inibir/reduzir ou estimular a interação célula/material 

dependendo dos propósitos específicos (KOUVROUKOGLOU et al., 2000), que são 

controlados pela topografia do material, umedecimento, superfície, mobilidade, 

cristalinidade, composição química e propriedades físicas e físico-químicas (HUNT; 

MCLAUGHIN; FLANAGAN, 1997; KOTWAL; SCHMIDT, 2001; WIESMANN et al., 

2001).  

          Os materiais para enxertia participam de processos de modelagem, 

remodelagem e reparação de tecido ósseo a ser formado e estimulado. São três os 

processos envolvidos na obtenção do osso neo-formado e qualquer tipo de enxerto 

ósseo deve possuir uma das três características para exercer a função regenerativa. 

O processo de osteogênese  é responsável pela formação e desenvolvimento do 

osso. As células osseogênicas levam a formação de osso em tecido mole ou à 

ativação mais rápida de crescimento ósseo em osso pré-existente. O processo de 

osseoindução  estimula o processo de osteogênese. Os enxertos considerados 
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osseoindutores podem realçar o processo regenerativo do osso, formando e 

expandindo tecido ósseo para regiões além do sítio receptor. Já o processo de 

osseocondução  leva a formação de uma matriz ou arcabouço para depósito de 

novo osso. Os enxertos osseocondutores necessitam de matéria óssea pré-existente 

e células mesenquimais indiferenciadas para a neo-formação óssea. A presença de 

células tronco pluripotentes do estroma ósseo (células mesenquimais) as quais se 

diferenciam em células ósseas, tem grande importância no resultado de novo osso a 

ser reabilitado (GARG, 2004; KRICHELDORF, 2009).  

 

1.2 Fisiologia e metabolismo ósseo 

         O osso é um composto altamente ordenado de matriz orgânica e mineral 

inorgânico. A matriz óssea, chamada osteóide antes da mineralização, é 

principalmente um conjunto de fibras colágenas embebida em substância 

fundamental. Esta última é um gel de água viscoso e complexos de 

glicoproteína/proteína. A substância fundamental também contém numerosos fatores 

orgânicos (citocinas, fatores de crescimento) que ajudam a controlar a ativação 

celular, maturação da matriz e mineralização. Durante a mineralização pequenos 

cristais de hidroxiapatita (HA) são densamente acondicionados em uma série 

ordenada, de acordo com a orientação de fibras colágenas (ROBERTS et al., 1987). 

Dependendo das condições ambientais, o osso se forma como um biomaterial 

nitidamente ordenado, tanto em nível molecular quanto macroscópico (WENER; 

TRAUB, 1992).  No osso trabecular esponjoso normal, a matriz de osso  

mineralizado geralmente representa menos de 25% do total do volume dos tecidos. 

A maioria do volume do osso é constituído por uma mistura altamente variável de 

tecido gorduroso,  fibroso e hematopoiético  que contêm um variável plexo de 

artérias, veias e sinusoides (MUSHER et al., 2010). 

           O osso é uma forma especializada de tecido conjuntivo que consiste 

basicamente de uma matriz orgânica (90% composta de colágeno tipo I), e uma 

matriz inorgânica composta de hidroxiapatita (SEAL; OTERO; PANITCH, 2001). O 

componente mineral do osso, que é principalmente a hidroxiapatita, representa 60% 

do peso básico. Do ponto de vista macroscópico, o osso pode ser dividido em dois 

tipos: osso mineralizado (compacto) e osso medular (trabecular). O osso 
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mineralizado é constituído de lamelas, enquanto o osso medular contém adipócitos, 

estruturas vasculares e células mesenquimais indiferenciadas (LINDHE; KARRING; 

ARAÚJO, 2005).  

         Os osteoblastos (células formadoras de osso) produzem matriz óssea 

(osteóide) que consiste em fibras colágenas, glicoproteínas e proteoglicanas. A 

matriz óssea sofre mineralização pelo depósito de minerais tais como cálcio e 

fosfato, que subseqüentemente são transformados em hidroxiapatita. Todos os sítios 

ativos de formação óssea abrigam osteoblastos. A superfície externa do osso é 

revestida por uma camada de tais osteoblastos, que, por sua vez, estão organizados 

em um periósteo que contém fibras colágenas, densamente compactadas. Na 

superfície interna do osso, isto é no espaço medular, existe o endósteo, que 

apresenta características semelhantes ao periósteo (LINDHE; TRORKILD; ARAÚJO, 

2005).  

         Dependendo da idade, da função e do histórico fisiológico, os ossos são 

compostos de 4 tipos de tecidos microscópicos: trançado, lamelar, fibroso e 

composto. O osso trançado é altamente celular, formado rapidamente em resposta 

ao crescimento ou a uma lesão. Comparado ao osso maduro, ele tem um conteúdo 

mineral relativamente baixo, orientação mais aleatória das fibras e força mínima. Já 

que o osso trançado é mais maleável que o osso lamelar maduro, ele tolera mais o 

micromovimento associado à cicatrização da interface quando o implante dental é 

posicionado. O osso lamelar é o principal tecido de suporte de cargas funcionais do 

esqueleto maduro. O osso fibroso é característico das inserções do ligamento e 

tendão, ao longo das superfícies formadoras de osso.  Os estriamentos são 

orientados ao longo do padrão lamelar subjacente. Estes estriamentos são inserções 

das fibras de Sharpey, compostas por fibras colágenas provenientes do tecido 

conjuntivo adjacente, que se inserem diretamente no osso. O osso fibroso é bem 

conhecido em Odontologia, porque é formado adjacente ao ligamento periodontal 

dos dentes. O osso composto é um osso lamelar depositado sobre uma matriz de 

osso trançado. Durante o crescimento rápido e a cicatrização do ferimento, um 

retículo de osso trançado altamente poroso cresce e captura os vasos sanguíneos 

ao longo da superfície endóssea ou perióstea.  O retículo trançado preenche então o 

espaço paravascular com lamelas de alta qualidade, que resulta em osso composto 

com força adequada para suportar as cargas (ROBERTS; GARETTO, 2000). 
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             Para cumprir o seu papel funcional duplo de suporte e metabolismo, o osso 

responde a um complexo conjunto de mediadores mecânicos, bioelétricos e locais 

(citocinas e fatores de crescimento). O processo osteogênico, que depende da 

vascularização, é facilmente interrompido pelo micromovimento, em uma interface 

osso/implante que está cicatrizando (ROBERTS; GARETTO, 2000).  

             A modelagem é uma atividade específica da superfície (aposição e 

reabsorção), que produz uma alteração em cadeia no tamanho e formato do osso. A 

remodelagem é definida como uma modificação ou reestruturação interna do osso 

previamente existente. A ativação das células ósseas precursoras resulta em uma 

seqüência de: reabsorção ativa, quiescência ou reversão, e formação. Durante o 

período de mineralização primária, os osteoblastos depositam cerca de 70% do 

mineral encontrado no osso vivo maduro. A mineralização secundária é um 

fenômeno de crescimento de cristais não celulares, que ocorre no período de alguns 

meses (ROBERTS; GARETTO, 2000).     

   

1.3 Regeneração tecidual guiada e regeneração óssea  guiada em tecidos 

dentários. 

        Em odontologia, o conceito da regeneração tecidual guiada (RTG) é baseado 

na premissa de que o ligamento periodontal contém as células progenitoras 

necessárias para a formação dos tecidos de sustentação dos dentes (cemento, 

ligamento periodontal e osso alveolar). O fundamento da RTG é impedir a migração 

apical do epitélio juncional pela colocação de uma membrana entre o tecido 

conjuntivo gengival (retalho) e a superfície radicular (MAGINI, 2011). Para que 

possamos entender este conceito é fundamental o conhecimento sobre a anatomia 

do periodonto. 

        O periodonto (peri= em torno de, odonto= dente) compreende os seguintes 

tecidos: gengiva, ligamento periodontal, cemento radicular e osso alveolar. O osso 

alveolar propriamente dito faz parte do processo alveolar e forma a delgada lâmina 

óssea que reveste o alvéolo dentário (LINDHE, KARRING, ARAÚJO, 2005) (Figura 

1). 
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Figura 1: Anatomia do periodonto . 

 

 

O periodonto, aparelho de sustentação dos dentes, é composto de gengiva, ligamento 
periodontal, osso alveolar e cemento radicular. Fonte: clinicacampogrande.com. 

 

            

           A principal função do periodonto é inserir o dente no tecido ósseo dos 

maxilares e manter a integridade da superfície da mucosa mastigatória da cavidade 

oral. O periodonto, também chamado de aparelho de inserção ou tecidos de suporte 

dos dentes, forma uma unidade de desenvolvimento, biológica e funcional, que sofre 

determinadas alterações com a idade e, além disso, está sujeita a alterações 

morfológicas relacionadas a modificações funcionais e no meio bucal (LINDHE; 

KARRING; ARAÚJO, 2005). O processo alveolar, elevação óssea em torno dos 

dentes, desenvolve-se em associação com o desenvolvimento e erupção dos 
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dentes. Em conjunto com o cemento radicular e o ligamento periodontal, o osso 

alveolar constitui o aparelho de inserção dos dentes, cuja função principal é distribuir 

as forças geradas, pela mastigação e por outros contatos dentários (LINDHE; 

KARRING; ARAÚJO, 2005). 

          A doença periodontal não tratada leva a perda dos dentes por meio da 

destruição de suas estruturas de proteção (gengiva) e suporte (osso alveolar, 

ligamento periodontal e cemento radicular). Os objetivos da terapia periodontal 

incluem não apenas evitar o avanço da doença, mas também a regeneração das 

estruturas perdidas. Todavia, a reconstrução dos defeitos periodontais é um desafio 

clínico, uma vez que compreende três tecidos distintos e peculiares: cemento 

radicular, ligamento periodontal e osso alveolar. Destaca-se que o cemento é um 

tecido avascular (MAGINI, 2010).  

          As abordagens cirúrgicas convencionais (curetagem periodontal, 

gengivectomia/gengivoplastia e a osteotomia/osteoplastia) continuam a ser métodos 

confiáveis para acessar as superfícies radiculares, reduzir a profundidade de bolsas 

e melhorar a arquitetura dos tecidos periodontais. Entretanto essas técnicas 

apresentam limitações por apenas recobrir os tecidos de sustentação perdidos 

durante as fases iniciais da doença. Recentemente, procedimentos cirúrgicos tidos 

como regenerativos ou reconstrutivos que objetivam uma regeneração maior e mais 

previsível dos tecidos periodontais e sua reinserção próxima aos valores iniciais têm 

sido desenvolvidos, analisados e aplicados à prática clínica (MARTINS et al., 2001; 

ACADEMY REPORT, 2005).   

          A história relata que durante as décadas de 50, 60, 70 e na primeira metade 

dos anos 80 do século XX, as terapias ressectivas, como a 

gengivectomia/gengivoplastia e a osteotomia/osteoplastia, constituíam a indicação 

eletiva para a maioria dos defeitos periodontais. Esse fato era devido à crença na 

obtenção necessária de sulcos gengivais rasos. As técnicas ressectivas 

reconstituem as dimensões médias das distâncias biológicas (sulco gengival, epitélio 

juncional e inserção conjuntiva), pela remoção tecidual, em um nível mais apical 

(Figura 2). O descrédito dado à terapia reconstrutiva (“preenchimento” dos defeitos 
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infra-ósseos e lesões de furca) era decorrente da sua questionável previsibilidade. 

Nesse contexto, é pertinente definir regeneração e reparo periodontal: 

a) regeneração : reconstituição dos tecidos perdidos pelas   periodontites (cemento, 

ligamento periodontal e osso alveolar novos); restabelecimento da arquitetura e da 

função; 

b) reparo : cicatrização da ferida periodontal, sem a restauração da arquitetura e/ou 

da função (epitélio juncional longo, inserção conjuntiva  longa) (MELCHER, 1976). 

         Postula-se que o tipo de célula capaz de repovoar a superfície radicular, após 

a terapia periodontal, determina o reparo (epitélio juncional longo e/ou inserção 

conjuntiva longa) ou a regeneração periodontal (MELCHER, 1970). Essa ferida 

cirúrgica possui quatro fontes celulares possíveis de repovoamento: células do 

epitélio juncional, do tecido conjuntivo gengival, do tecido ósseo e do ligamento 

periodontal. A corrida celular pelo repovoamento da superfície radicular desnuda, 

geralmente, é vencida pelas células epiteliais. Conseqüentemente, o epitélio 

juncional longo é o reparo mais rotineiro após a terapia periodontal. A inibição da 

migração apical do epitélio juncional é imperiosa para que haja o repovoamento da 

raiz por células que possibilitam a regeneração (STAHL, 1977) (Figura 3). 
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Figura 2: Terapia ressectiva periodontal . 

 

A- Radiografia periapical da região da hemi-arcada superior esquerda evidenciando perda 
dos tecidos de sustentação dos dentes; B- Sondagem periodontal evidenciando bolsa 
periodontal profunda; C- Procedimento cirúrgico de levantamento de retalho apical 
tradicional, com o objetivo de realizar procedimentos de raspagem e alisamento radicular, 
para remoção de biofilme e cálculo aderidos sobre a superfície dentária.  
Fonte: Fotografias cedidas pelo professor Ricardo Martins, do Departamento de Clínica 
Odontológica, do curso de Odontologia  da Universidade Federal do Ceará. 
 
 
Figura 3: Fontes celulares para repovoamento da fer ida periodontal.  
 

 

A- Após os procedimentos básicos de raspagem e alisamento radicular para remoção do biofilme 
dental aderido sobre a superfície radicular, existem 4 fontes celulares possíveis de repovoamento da 
ferida periodontal: 1- células provenientes do tecido epitelial, 2- células provenientes do tecido 
conjuntivo, 3- células provenientes do tecido ósseo e 4- células provenientes do ligamento 
periodontal; B- Fundamento da RTG: exclusão tecidual (1- células provenientes do tecido epitelial  e 
2- do tecido tecido conjuntivo) através do posicionamento de membrana.  Fonte: Magini, 2010. 
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        A técnica de regeneração tecidual guiada (RTG) introduzida por Nyman et al. 

(1982) e Gottlow et al. (1986) é uma técnica que usa barreira de membranas, que 

permite a repopulação das células derivadas do ligamento periodontal na superfície 

radicular. A RTG está baseada no fato de que apenas as células do ligamento 

periodontal e do tecido ósseo tem o potencial de regeneração dos tecidos de 

sustentação dos dentes (KARRING; WARRER, 1992). Na RTG, as membranas 

funcionam como barreiras mecânicas, excluindo o epitélio e o tecido conjuntivo da 

superfície radicular, permitindo a regeneração das células do ligamento periodontal 

(NYMAN et al., 1982; LINDE et al., 1993; ACADEMY REPORT, 2005).  A aplicação 

de uma barreira em forma de membrana em defeitos ósseos atuaria através da 

osteopromoção, isto é, além de manter a concentração dos fatores estimulantes da 

osteogênese, protegeria fisicamente a área do defeito contra a invasão por tecidos 

moles circundantes altamente proliferantes, prevenindo a inibição celular 

heterotópica e delimitaria a osteogênese no contorno ósseo desejado (LINDE et al., 

1993; ZELLIN; LINDE, 1997) (Figura 4). A quantidade de neoformação óssea 

depende do volume de espaço criado pelas barreiras físicas (MACEDO et al., 2003). 

A regeneração tecidual guiada baseada na cobertura radicular pode ser utilizada 

com sucesso para reparar defeitos de recessão gengival (AL-HAMDAN et al., 2003).  

Estudos em animais indicam que a cobertura radicular utilizando membranas 

reabsorvíveis resulta em maior quantidade de tecido conjuntivo, osso e cemento, 

quando comparado com a cirurgia de retalho apical tradicional (LEE et al., 2002).          

             Posteriormente, estudos foram realizados, utilizando-se membranas para a 

regeneração apenas de tecido ósseo, procedimento denominado Regeneração 

Óssea Guiada (ROG) (DAHLIN et al., 1988; DAHLIN et al., 1989; BUNYARATAVEJ;  

WANG, 2001; IMBRONITO; ARANA-CHAVEZ; TODESCAN, 2007). O primeiro 

estudo em animais, com o objetivo de avaliar a possibilidade da aplicação do 

princípio da regeneração tecidual guiada na regeneração óssea foi conduzido por 

Dahlin et al. (1988). Defeitos ósseos do tipo "lado a lado" com 5mm de diâmetro, no 

ângulo da mandíbula de ratos, recobertos, tanto no lado lingual como no vestibular, 

com uma membrana de politetrafluoretileno expandido (PTFE-e) tiveram completo 

preenchimento ósseo no lado teste após 6 semanas. No lado controle, nenhum 

preenchimento ósseo foi observado durante o experimento (DAHLIN et al., 1988). 

Com base na técnica de Dahlin et al. (1988), Buser et al. (1993) propuseram o termo 
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de regeneração óssea guiada (ROG), que tem o objetivo de promover o aumento 

ósseo com o uso de barreiras de membranas. Essa técnica tem sido aplicada em 

odontologia incluído implantes dentários com insuficiente volume ósseo no sítio 

receptor. 

         A morfologia do defeito ósseo a ser tratado é um dos fatores importantes a 

serem considerados na ROG, já que existe uma íntima correlação espacial entre 

angiogênese e a regeneração óssea. A formação de capilares precede a formação 

óssea, já que o tecido conjuntivo frouxo perivascular, que acompanha os capilares 

em proliferação, constitui a fonte de células osteoprogenitoras (SCHMID et al., 

1997).  

          Segundo Hardwick, Hayer e Flynn (1995), o princípio da exclusão é apenas 

um dentre os vários fatores envolvidos no processo da regeneração óssea. Para que 

a ROG seja alcançada, além da exclusão de determinados tecidos, deve haver 

também ausência de inflamação decorrente de infecção bacteriana, estabilidade, 

criação e manutenção de um espaço preenchido por coágulo sangüíneo (DAHLIN et 

al., 1988; SCHENK et al., 1994). 

          As membranas utilizadas para procedimentos regenerativos devem apresentar 

as seguintes características: biocompatibilidade, exclusão celular, manutenção de 

espaço, integração aos tecidos e manuseio clínico satisfatório (SCANTLEBURY, 

1993). Tatakis, Promsudthi e Wikesjo (1999) incluíram uma nova característica: 

atividade biológica que, segundo os autores, teria importância no desenvolvimento 

de novas membranas. Biocompatibilidade é a propriedade do material que indica 

que a presença do material não afeta negativamente o organismo e também que o 

organismo não afeta negativamente o material. Tal definição deve considerar o tipo 

de biomaterial empregado, já que é evidente que um material reabsorvível é afetado 

pelo organismo (HARDWICK; HAYES; FLYNN, 1995). A manutenção de espaço 

adequado para a regeneração requer que a membrana tenha características 

mecânicas ou estruturais que permitam que suporte forças exercidas pela tensão 

dos retalhos ou decorrentes da mastigação, prevenindo o colapso da mesma sobre 

o defeito, reduzindo o espaço da ferida (HARDWICK; HAYES; FLYNN, 1995). 

          A membrana também deve permitir ou facilitar a integração dos tecidos, o que 

resulta na estabilização da ferida e inibição da migração de células epiteliais. 

Também, a integração do tecido conjuntivo adjacente permite a estabilidade 
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necessária para a reparação óssea e também do tecido mole. A formação óssea 

depende de dois requisitos indispensáveis: amplo suporte sangüíneo e suporte 

mecânico (HARDWICK; HAYES; FLYNN, 1995). 

         Os osteoblastos sintetizam matriz óssea apenas nas proximidades dos vasos 

sangüíneos (SCHMID et al., 1997). Redução na tensão de oxigênio parece mudar a 

expressão genética das células para tecido fibroso e fibrocartilagem. Por outro lado, 

a elaboração de tecido ósseo bastante organizado requer uma superfície 

mecanicamente estável. A facilidade de manuseio também é uma característica 

importante, já que uma membrana deve ser facilmente recortada e moldar-se ao 

contorno do tecido ósseo e não apresentar características de memória que as faça 

voltar à forma original (TATAKIS; PROMSUDTHI; WIKESJO, 1999). 
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Figura 4: Diagrama esquemático de técnicas usadas e m cirurgia periodontal.  

 
 

A) Debridamento com retalho aberto, procedimento envolve o descolamento apical da 
gengiva sobre o dente e tecido ósseo, aumentando o acesso para raspagem e alisamento 
radicular. Entretanto, o espaço será preenchido com as primeiras células a alcançarem a 
área, como as células epiteliais e fibroblastos, originando um tecido fibro-epitelial sobre a 
superfície radicular, desde que o crescimento de osso e tecido periodontal são inibidos. B) 
Regeneração tecidual guiada: procedimento cirúrgico que utiliza barreiras de membranas 
posicionadas sob a gengiva e sobre o osso remanescente, para prevenir o crescimento de 
tecido epitelial e conjuntivo, na ferida cirúrgica, mantendo o espaço para o crescimento dos 
tecidos periodontais verdadeiros. Fonte:  Chen et al., 2010. 
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1.4 Membranas não reabsorvíveis e reabsorvíveis 

          As membranas utilizadas na RTG e ROG podem ser não reabsorvíveis (NR) 

ou reabsorvíveis (R). As membranas NR mantêm a integridade estrutural e suas 

características pelo tempo que permanecerem no lugar, mas necessitam de uma 

reabertura cirúrgica para a sua remoção. A elevação do retalho, para a remoção da 

membrana não absorvível, pode causar injúria aos neo-tecidos. Salienta-se que 

esses tecidos imaturos devem ser totalmente recobertos pelo retalho da reabertura, 

porque, na impossibilidade desse recobrimento total, haverá menor “regeneração” 

periodontal (MCALLISTER; HAGHIGHAT, 2007). Uma das conseqüências da 

remoção de membranas não reabsorvíveis é a diminuição significativa do tecido 

ósseo neo-formado em volume e em altura (RASMUSSON et al., 1997).  

Contrariamente, superioridade da membrana não reabsorvível, com maior 

quantidade de tecido ósseo regenerado foi observada (HÜRZELER et al., 1997). 

          Com relação às membranas não reabsorvíveis, tem-se principalmente a 

membrana de politetrafluoretileno expandido (e-PTFE), podendo ser reforçada por 

titânio (SIMON et al., 1999; SIMON et al.,  2007). A introdução da membrana não 

absorvível de politetrafluoretileno (PTFE) ou politetrafluoretileno expandido (PTFE-

e), no início dos anos 80, representou um avanço significativo na terapia 

reconstrutiva. PTFE é um polímero de fluorcarbono inerte e biocompatível. PTFE-e é 

uma matriz complexa, organizada e tridimensional de nódulos interconectados por 

fibrilas, que podem ser fabricados com diferentes porosidades e estruturas 

(TATAKIS; PROMSUDTHI; WIKESJO, 1999). As membranas de PTFE-e para ROG 

apresentam duas configurações diferentes. Na porção central da membrana, a 

estrutura do PTFE-e apresenta porosidades entre 5 e 10 µm, sendo oclusiva à 

penetração de células do tecido conjuntivo. A porção mais periférica apresenta uma 

micro-estrutura mais aberta, permitindo o crescimento de células do tecido 

conjuntivo, garantindo a estabilização da membrana (SIMION et al., 1999). Simion et 

al. (1999), ao testarem 3 tipos de membranas de PTFE-e, com microestruturas 

diferentes, observaram que melhores resultados foram obtidos com a membrana 

que apresentava a porção periférica com microestrutura aberta (poros entre 20 a 25 

µm) e a porção central totalmente oclusiva. Apesar da resposta biológica mais 

satisfatória, a remoção da membrana após 6 meses foi extremamente difícil. O 
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material é biocompatível e não reativo. Nas versões iniciais, o politetrafluoretileno 

expandido (e-PTFE) era altamente poroso, o que tornava difícil a remoção do 

material (necessidade de reentrada) e vulnerável a invasão bacteriana (o 

fechamento primário dos tecidos moles é pré-requisito para o sucesso terapêutico). 

A segunda geração (d-PTFE) manteve as qualidades da versão inicial e adicionou 

alta densidade e porosidade submícron (<0,2 µm) para suplantar as deficiências 

iniciais (dificuldade de remoção e possibilidade de infecção na ocorrência de 

deiscência dos tecidos moles). Essa densidade elevada evita a necessidade de 

anestesia local e retalho para dissecação da membrana (BARBER et al., 2007). 

          As membranas também podem ser constituídas por materiais reabsorvíveis. 

São aqueles compostos por polímeros sólidos que podem ser degradados e 

absorvidos in vivo, isto é, são eliminados através de vias naturais por simples 

filtração dos produtos da degradação ou após sua metabolização. Assim, 

reabsorção é um conceito que indica a total eliminação do material inicial e dos seus 

sub-produtos (compostos de baixo peso molecular), sem efeitos colaterais residuais 

(VERT; GARREAU, 1992). Alguns exemplos de membranas reabsorvíveis são as 

membranas de colágeno (PITARU; TAL; SOLDINGER, 1989), membranas de ácido 

poliláctico e/ou poliglicólico (GÓMEZ et al., 2006; GIELKENS et al., 2008), 

membrana de monômero de fibrina e elastina,  membranas de Vicryl (Polyglactin 

910) (FLEISHER; DE WAAL; BLOOM, 1988)  e  quitosana (SHIN et al., 2005). 

          As membranas absorvíveis não carecem de reabertura para a sua remoção. 

Contudo, a exposição ao meio bucal aumenta a taxa de degradação dessas 

membranas, que são classificadas em duas categorias: naturais ou sintéticas. 

           As membranas naturais são confeccionadas com tipos diversos de colágeno 

de origem xenógena (origem animal). As sintéticas são feitas de poliésteres 

alifáticos, primariamente copolímeros ácidos (lático e glicólico): poliglactina 910, 

ácido polilático, co-polímero de ácido polilático e ácido poliglicólico, entre outros. Os 

polímeros sintéticos apresentam algumas vantagens sobre materiais naturais como 

o colágeno. Materiais sintéticos podem ser preparados em condições controladas e 

as propriedades físicas, químicas e mecânicas podem ser alteradas com simples 

mudanças químicas (HUTMACHER; HURZELER; SCHIEPHAKE, 1996). As 

membranas de colágeno sofrem degradação enzimática; e as sintéticas, por 
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hidrólise. Embora as membranas de colágeno promovam melhor resposta do tecido 

(durante a degradação), elas apresentam deficiência notória para a manutenção do 

espaço subjacente à barreira. A degradação dos copolímeros sintéticos gera uma 

resposta inflamatória dos tecidos conjuntivos, que pode resultar em perda de 

“regeneração”. Adita-se a existência da variabilidade e carência de controle sobre a 

taxa de degradação, influenciada por inúmeros fatores, tais como pH local e 

composição do material (GALGUT, 1990; KON et al., 1991; GALGUT et al.,  1991; 

CORTELLINI; PINI-PRATO; TONETTI, 1996; GIELKENS et al., 2008). 

 

1.5 Membranas reabsorvíveis de colágeno  

A principal vantagem relacionada ao uso de membranas de colágeno na RTG 

estão relacionadas a  baixa antigenicidade, biocompatibilidade superior a outros 

polímeros naturais e controlada bioreabsorção  promovida por agentes de ligação 

cruzada (RAO; JOSEPH, 1988; LEE; SINGLA; LEE, 2001). Ao mesmo tempo, o 

colágeno estimula a migração de células do ligamento periodontal para o sítio de 

cicatrização (MINABE et al., 1989; KASAJ et al., 2008). As desvantagens são sua 

rápida reabsorção, pobre visibilidade quando molhada, tendência ao colapso em 

defeitos infra-ósseos e possíveis reações alérgicas locais (MENDIETA; WILLIAMS, 

1994). Membranas confeccionadas a partir de colágeno não mineralizadas são 

normalmente não resistentes e difíceis de manipular (LIAO et al., 2005).  

         O colágeno é uma proteína fibrosa formada por 3 cadeias polipeptídicas em 

tripla hélice chamada de cadeia α, sendo esta a principal macromolécula extra-

celular do tecido conjuntivo periodontal. Existem cerca de 19 tipos de colágeno, dos 

quais os mais conhecidos e abundantes são os colágenos tipos I e II (SEAL; 

OTERO; PANITCH, 2001). Cerca de 90% do colágeno humano é do tipo I, 

encontrado em ossos e pele, sendo o colágeno do tipo II o principal constituinte da 

cartilagem. Os vários tipos de colágeno mostraram ser quimiotáticos para 

fibroblastos humanos, absorvíveis fisiologicamente pelos tecidos, servem de suporte 

para crescimento celular na engenharia de tecidos, apresentam disponibilidade e 

abundância na natureza e fácil manuseio, podendo ser modelados em diversas 

formas (LEE; SINGLA; LEE, 2001). O colágeno tipo I é geralmente usado na sua 

forma nativa ou reconstituída, para o reparo de tecidos moles e na regeneração 
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óssea (PACHENCE, 1996). A presença de grupos extra-carboxílicos aumenta suas 

propriedades dielétricas (GÓES et al., 2002).  

O padrão de reabsorção das membranas é controlado pelo grau de ligação 

cruzada (reticulação), persistindo como barreira intacta por períodos de tempo 

maiores que as membranas sem ligação cruzada (MARTINS et al., 2001). As 

membranas com ligação cruzada permitem uma degradação mais lenta, fornecendo 

mais tempo para que as células seletivas repopulem as áreas cirúrgicas 

(BUNYARATAVEJ; WANG, 2001). Várias técnicas de ligação cruzada para o 

colágeno têm sido aplicadas para prolongar a reabsorção da membrana e aumentar 

a biodurabilidade, tais como radiação ultra-violeta, tratamento com glutaraldeido, 

hexametilienodiisocianato ou difenil-fosforil-azida (BUNYARATAVEJ; WANG, 2001, 

MINABE et al., 1989; KODAMA  et al., 1989). Estas membranas podem ser 

utilizadas em aplicações odontológica para o reparo de defeitos periodontais, como 

membranas para recobrimento de defeito cirúrgico ósseo e como substitutos ósseos. 

Foram encontradas aplicações adicionais para a cicatrização da pele, como 

carreadores de antibióticos, como carreadores para fatores de crescimento ósseos 

entre outras aplicações (LIAO et al., 2005).  

As propriedades mecânicas, físicas, químicas e biológicas dos arcabouços de 

colágeno podem ser influenciadas pela modificação na estrutura da matriz pelo 

tratamento químico com glutaraldeído (GA), que é um agente de referência para a 

reação de reticulação. A reabsorção do colágeno no ser vivo,  pode ser controlada 

por essa reação de reticulação. Alguns autores têm avaliado a utilização de 

colágeno reticulado com glutaraldeído no crescimento de fibroblastos com alta 

eficiência biológica (CHEN et al., 2005). A reação do GA ocorre entre os grupos 

amino da cadeia lateral das moléculas de colágeno, criando uma armação no 

material que aumenta a estabilidade mecânica e biológica. Alguns problemas 

relacionados à reação do GA, como a polimerização dos monômeros do GA em 

solução resultando em reticulação heterogênea e citotoxicidade, tem sido resolvidas 

pela contínua reação do GA em baixas concentrações. Esse método pode produzir 

um material com o mesmo padrão de degradabilidade usando menor quantidade de 

GA, evitando o efeito citotóxico. O progressivo tratamento em baixas concentrações 

de GA induz reações mais homogêneas na matriz de colágeno (GOISSIS et al., 
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2009).  As membranas de colágeno com elevado grau de ligação cruzada 

permanecem intactas por longos períodos de tempo. Isso permite a cicatrização de 

extensos defeitos e pode preservar sua integridade se exposta espontaneamente ao 

meio (BRUNEL et al., 1996; FRIEDMANN et al., 2001; FRIEDMANN et al., 2002; 

MOSES et al., 2005; ROTHAMEL et al., 2005). Entretanto essas membranas 

apresentam reduzida integração e vascularização com os tecidos circunvizinhos e 

em estudos clínicos mostram uma grande incidência de exposição espontânea em 

sua aplicação na cavidade oral (ROTHAMEL et al., 2005). 

          Sabe-se que o colágeno apresenta diferentes efeitos na cicatrização tecidual 

dependendo do tipo, estrutura, grau de ligação cruzada e tratamento químico 

realizado. Dentre os materiais sintetizados de colágeno, as membranas apresentam 

como vantagem a alteração de suas propriedades por modificações químicas do 

colágeno, fato que pode melhorar as características do colágeno em termos de 

estimulação da osteogênese, bem como das propriedades elétricas (PELPIS; 

GOISSIS; DAS-GUPTA, 1996). Uma importante modificação na estrutura dessas 

membranas é a remoção do grupo carboxiamida dos resíduos de asparagina e 

glutamina pela hidrólise alcalina e conseqüente formação de grupos carboxila 

presentes na cadeia α do tropo-colágeno, gerando novos sítios de ligação do cálcio 

(GOISSIS et al., 1999;  BET; GOISSIS; LACERDA, 2001; GOISSIS; MAGINADOR; 

MARTINS, 2003). Estas modificações não alteram a estrutura de tripla hélice da 

molécula de colágeno, mas modificam o padrão das microfibrilas e suas 

propriedades dielétricas.  O ponto isoelétrico é reduzido para 4,6–5,0 comparado 

com o colágeno nativo, onde o ponto isoelétrico varia de 6,7-7,1. Essas membranas 

são negativamente carregadas em pH fisiológico  (CIRELL, 1997; GOISSIS et al., 

1999;  BET; GOISSIS; LACERDA, 2001;   ROCHA; GOISSIS; ROSSI, 2002; ROSA 

et al., 2003). A hidrolise da cadeia lateral de resíduos de glutamina e asparagina 

ocorreram inicialmente próximo às zonas de OVERLAP e GAP, evidenciado pela 

redução das distâncias inter-bandas observadas nesta região (GOISSIS; 

MAGINADOR; MARTINS, 2003). Estudos têm mostrado que o colágeno polianiônico 

desenvolvido como suporte para a reconstrução óssea é capaz de induzir a 

deposição de sais fosfato de cálcio in vitro. Essas mudanças dielétricas na matriz de 

colágeno podem induzir um processo de mineralização de colágeno in vitro similar 

ao estágio de mineralização óssea (MOREIRA et al.,  2004). Quando osteoblastos 
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bovinos foram cultivados em membranas de colágeno aniônico, essas mostraram 

suficiente biocompatibilidade para o reparo ósseo e a evidência de conexão entre a 

produção de fosfatase alcalina  e o processo de mineralização  (MOREIRA et al., 

2004). Quando osteoblastos bovinos foram cultivados na matriz de colágeno 

polianiônico, as membranas promoveram a produção de fosfatase alcalina, seguida 

pela mineralização dos substratos e diferenciação de osteoblastos in vitro (SAADEH, 

KROSLA, MEHRARA, 2001).  O tratamento alcalino aumenta a piezoeletricidade 

para o colágeno em relação ao colágeno nativo (GÓES et al., 2002). Análise 

microscópica mostrou uma menor quantidade de crescimento ósseo em áreas que 

receberam a membrana nativa comparada com defeitos ósseos preenchidos com 

membranas aniônicas tratadas com solução alcalina por 48 e 96 horas (CUNHA et 

al., 2008). Independentemente da extensão da hidrólise da cadeia lateral, a estrutura 

em tripla hélice dos materiais foi preservada com grupos carboxílicos até 87+-17. O 

umedecimento e a embebição aumentaram linearmente com o aumento do conteúdo 

dos grupos carboxílicos variando de 46+-12 a 87+-17 e nenhum sinal de 

citotoxicidade foi detectado.  Entretanto, em comparação com o colágeno nativo, a 

adesão das células K562 às membranas carregadas negativamente foi 

significantemente aumentado (BET et  al., 2003). 

          Membranas produzidas de colágeno não mineralizado têm sido usadas em 

RTG para o reparo de defeitos periodontais, entretanto essas membranas são 

normalmente pouco resistentes e difíceis de manipular (LIAO et al., 2005). Seria 

desejável desenvolver uma membrana de colágeno que apresentassem força 

mecânica para suportar  o colapso dentro do defeito cirúrgico. Um possível caminho 

para alcançar esse objetivo seria o desenvolvimento de arcabouços de colágeno 

com hidroxiapatita para mimetizar as características do osso, aumentar a rigidez da 

membrana e aumentar o efeito de manutenção do espaço (SCHLIEPHAKE et al., 

2004). Os compósitos de colágeno/hidroxiapatita têm atraído significante interesse, 

pois possuem excelente bioatividade, osteocondutividade e melhora de suas 

propriedades mecânicas (DU et al.,  1999; DU et al.,  2000; CHANG et al., 2001; 

KIKUCHI et al., 2001; CHEN et al., 2006).   O compósito de hidroxiapatita nano-

carbonada/colágeno (nCHAC)  facilita a regeneração óssea induzindo células 

indiferenciadas do sítio do enxerto a se transformarem em osteoblastos e formar 

novo osso (estimulando a transformação celular). O compósito também fornece uma 
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fonte de cálcio para rápida mineralização. Tem sido relatado que polímeros 

orgânicos contendo grupos carboxila formam apatita na sua superfície, no fluido 

corporal simulado, se os grupos carboxila tiverem sido previamente combinados com 

íons cálcio, porque o grupo carboxila induz a nucleação de apatita e libera íons 

cálcio para acelerar esta nucleação (KAWASHITA et al., 2003; GÓES et al., 2007).   

Tanahashi  et al. (1994) desenvolveram um processo biomimético  e encontraram 

que  uma camada de hidroxiapatita com a espessura desejada poderia ser formada 

não apenas em cerâmicas e metais, mas também em membranas de polímeros.  

Neste processo, apatita é depositada sobre substratos orgânicos, em condições 

ambientais, em uma solução que simula o fluido corporal tendo concentrações 

iônicas iguais aquelas do fluido extra-celular humano ou soluções correlatas. 

          Hidroxiapatita sintética (Ca10(PO4)6(OH)2) um tipo de fosfato de cálcio, mostra 

grande afinidade pelo osso constitucional e é amplamente usada como um material 

substituto para o preenchimento de defeitos ósseos. Um dos requisitos para que a 

hidroxiapatita tenha união com os polímeros orgânicos é uma boa adesão aos 

substratos. Na tentativa de aumentar a interação entre a hidroxiapatita inorgânica e 

os polímeros orgânicos, foram introduzidos grupos polares hidrofílicos como o 

fosfato, grupos hidroxila e carboxila nos substratos hidrofóbicos (TANAHASHI; 

MATSUDA, 1997). O grupo carboxila não apenas promove o sítio para a nucleação 

heterogênea de apatita, mas também contribui para uma alta adesão da camada de 

apatita com o filme (MIYAZAKI et al., 2003). A quantidade de apatita aderida na 

membrana de colágeno aniônico (AC) foi muito maior que no colágeno natural (NC) 

após o mesmo número de ciclos. Membranas de colágeno aniônico contendo grupos 

carboxílicos formam apatita na sua superfície em um processo de imersão alternado 

quando seus grupos carboxílicos são totalmente combinados com íons cálcio. Esse 

resultado fornece uma condição fundamental para a obtenção de um composto 

colágeno apatita com estrutura análoga ao osso natural (GÓES et al., 2007). 

Membranas de colágeno polianiônico preparadas por hidrólise de cadeias laterais de 

asparagina e glutamina foram mineralizadas in vivo, sem resposta inflamatória, 

biodegradação ou reabsorção, com fosfato de cálcio depositado em estreita 

semelhança com a periodicidade D da montagem das fibrilas de colágeno. In vitro os 

resultados com o mesmo material produziram fibras de colágeno similares em 

morfologia e características químicas, sugerindo que a amida-hidrólise pode ter 
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introduzido dentro da matriz, sinais de mineralização controlada para a fibra de 

colágeno. Microscopia Eletrônica de Transmissão indicou qua a amida-hidrólise 

ocorreu próxima as zonas de OVERLAP e GAP,  como sugerido pela redução da 

distância interbandas dessa região (GOISSIS; MAGINADOR; MARTINS, 2003). A 

falta de resposta inflamatória associada ao padrão de mineralização similar ao 

observado in vitro e in vivo sugere não só o comportamento biomimético da matriz 

de colágeno polianiônico, preparado pela hidrólise das cadeias de amida da 

glutamina e asparagina, mas também um potencial de uso como arcabouço para 

reconstrução do tecido ósseo (GOISSIS; MAGINADOR; MARTINS, 2003). 

 

1.6  Modelo de defeito ósseo crítico em calota cran iana 

 

         Quando utilizamos o modelo de defeito ósseo crítico em calvária, devemos 

observar algumas características pertinentes a esse tipo de estrutura óssea.  

          O modelo de defeito ósseo crítico em calvária de ratos tem sido usado em 

diversos estudos para avaliação de regeneração óssea guiada porque é 

relativamente fácil de controlar e tem baixo risco de complicações (SCHMITZ; 

HOLLINGER, 1986; BOSCH et al., 1998; VERNA et al., 2002). Como as pesquisas 

sobre enxertos ósseos continuam, há a necessidade de ter um modelo animal 

confiável que possa ser utilizado para avaliação de enxertos antes do uso em 

humanos. O defeito ósseo crítico em calvária de ratos (DOC) tem sido recomendado 

antes de testar os biomateriais em espécies filogenéticas mais elevadas 

(HOLLINGER; KLEINSCHIMIDT, 1990). O modelo de DOC em calvária é relevante 

em pesquisa de metabolismo ósseo, especialmente do osso alveolar, porque 

apresenta a mesma origem embriológica que a mandíbula. Sem intervenção, o 

defeito será preenchido com tecido conectivo fibroso ao invés de tecido ósseo, pela 

maior velocidade de crescimento dos tecidos moles em relação aos tecidos duros.  

         A capacidade de regeneração limitada da calvária pode ser atribuída ao pobre 

suprimento sanguíneo e a relativa deficiência de osso medular. Em contraste com 

muitos ossos longos que possuem uma artéria primária nutriente, não existe essa 

artéria primária na calvária. A artéria meningeal média fornece o principal suprimento 

sanguíneo. Os ossos do crânio recebem suprimento sanguíneo acessório de 

arteríolas provenientes da artéria dural da tábua interna e também de pequenas 
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arteríolas provenientes da tábua externa. Adicionalmente, sangue arterial entra para 

a calvária através da inserção dos músculos temporais. Entretanto, pelo fato de ser 

uma grande área do esqueleto humano que não possui inserção muscular, o 

suprimento sanguíneo da calvária de humanos é mais pobre do que em outros 

animais. A capacidade regenerativa da calvária de animais experimentais pode ser 

considerada melhor que a de humanos (SIROLA, 1960). Morfologicamente e 

embriologicamente, a calvária tem origem membranosa, se assemelhando aos 

ossos membranosos da face. Anatomicamente, a calvária consiste de duas placas 

corticais com regiões de osso medular similar a mandíbula. Fisiologicamente a 

calvária se assemelha a uma mandíbula atrófica (FRAME, 1980).           

          Defeito ósseo crítico representa uma condição na qual a osteogênese falhou, 

no qual o processo normal de reparo fisiológico alcançou o ponto terminal. A 

patogênese do defeito ósseo crítico envolve 2 mecanismos. Primeiro, o aumento no 

defeito ósseo para um tamanho no qual possa evitar o periósteo de agir como 

suporte para a cicatrização. Esse periósteo sem suporte pode invaginar para dentro 

do segmento formando uma barreira fibrosa, evitando a união dos fragmentos.  

Segundo, o hematoma ocasionado no tempo da injúria pode não ser capaz de 

organizar uma ponte no defeito largo. O fator necessário para a migração de vasos 

sanguíneos e outros elementos osteogênicos estão ausentes, fazendo o reparo 

completo impossível (SCHMITZ; HOLLINGER, 1985). Em calvária de ratos, defeitos 

de 5 mm são considerados defeitos ósseos críticos (SCHMITZ; HOLLINGER, 1986). 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 



39 
 

 

 

1.7 Justificativa  

          A doença periodontal leva a uma destruição progressiva dos tecidos de 

suporte dos dentes, ou seja, osso alveolar, ligamento periodontal  e cemento 

radicular, sendo uma das principais causas de perda dentária em adultos. Os dentes  

não são apenas  essenciais para a mastigação mas sua falta também é  

considerada uma desvantagem social devido a problemas de fala e estética, que 

ocasionam um grande impacto sobre bem-estar emocional. Além de afetar a 

sustentação dos  dentes,  evidência atual sugere também que periodontite crônica 

tem um risco associado de complicações sistêmicas. Esta condição é mais 

predominante entre adultos de meia idade e sua incidência aumenta à medida que 

uma população envelhece. Geralmente, a periodontite é mais prevalente nos países 

em desenvolvimento, embora essa doença possa não ser necessariamente mais 

extensa ou grave em populações suburbanas em comparação com populações em 

cidades centrais (PIHLSTROM; MICHALOWICZ; JOHNSON, 2005).  

          Um resultado ideal no tratamento da doença periodontal é retornar os tecidos 

ao seu estado original antes da perda tecidual. Especificamente na Odontologia, um 

problema comum é o crescimento do epitélio juncional da gengiva, que possui 

velocidade de proliferação maior que os tecidos constituintes do periodonto de 

sustentação (osso alveolar, ligamento periodontal e cemento radicular), prejudicando 

a regeneração desses tecidos. No sentido de contornar essa dificuldade foi proposta 

a utilização de membranas ou barreiras biológicas para impedir o epitélio de 

proliferar e ocupar o espaço onde se deseja a regeneração periodontal, 

caracterizando a técnica denominada de tegeneração Tecidual guiada (RTG). 

Seguindo este conceito, a regeneração periodontal é definida como a reprodução ou 

reconstituição dos tecidos perdidos ou afetados de modo que a forma e a função 

dessas estruturas sejam restauradas (RIPAMONTI; PETIT, 2009; BOSSHARDT; 

SCULEAN, 2009). O tratamento de defeitos ósseos tem sido um grande obstáculo 

para as áreas de ortopedia e odontologia (cirurgia maxilo-facial e implantodontia), 

motivando inúmeros estudos na busca por técnicas ou substitutos ósseos 

adequados. Quando se deseja apenas que osso seja formado, falamos de 

regeneração óssea guiada (ROG). 

A fabricação de materiais híbridos consistindo de apatita e colágeno ou 

polímeros orgânicos, que mimetizam a estrutura óssea, abre uma nova perspectiva 
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para materiais que estimulam o reparo ósseo, possuindo as características de 

adesão à estrutura óssea e propriedades mecânicas similares ao osso natural.  Os 

arcabouços biodegradáveis são biomateriais que podem servir como suportes 

temporários estimulando a regeneração do tecido ósseo, se degradando 

gradualmente enquanto é substituído por um novo tecido. Tanto as cerâmicas 

bioativas quanto polímeros podem ser desenvolvidos para serem usados como 

arcabouços. Com os biopolímeros, no entanto, é possível controlar a 

biodegradabilidade e suas propriedades mecânicas, através de reação de 

reticulação, de acordo com a aplicação desejada.  
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1.8 Objetivos 

 

          O objetivo geral do nosso estudo foi testar membranas reabsorvíveis de 

colágeno mineralizadas e reticuladas intermolecularmente com baixas 

concentrações de glutaraldeido, manufaturadas pelo Departamento de Física da 

Universidade Federal do Ceará. Com essa finalidade dividimos nosso estudo em 2 

etapas. Inicialmente avaliamos a biocompatibilidade e a biodegradação das diversas 

membranas. Na segunda etapa avaliamos o efeito das membranas na regeneração 

óssea guiada usando defeito ósseo crítico em calvária de ratos (DOC).   

 Os objetivos específicos, discriminados de acordo com a subdivisão apresentada 

acima, foram: 

1˚ Etapa: Avaliação da biocompatibilidade de membra nas de colágeno 

polianiônico mineralizadas e reticuladas implantada s em tecido subcutâneo de 

ratos 

• Avaliar e quantificar a intensidade de inflamação tecidual desencadeada pelos 

diferentes tipos de membranas analisadas, através da contagem de células 

inflamatórias ao redor das membranas. 

• Avaliar e quantificar a presença de cápsula fibrosa envolvendo as membranas 

analisadas, mensurando sua espessura.  

• Determinar o tempo de reabsorção de cada tipo de membrana. 

 

2˚ Etapa: Avaliação da regeneração óssea guiada pro duzida por membranas de 

colágeno mineralizadas e reticuladas em defeitos cr íticos em calvária de ratos.  

• Avaliar e quantificar a intensidade de inflamação tecidual desencadeada pelos 

diferentes tipos de membranas analisadas.  

• Determinar o tipo de membrana que induz o fechamento do defeito ósseo em 

menor tempo possível. 

• Determinar o tempo de reabsorção de cada tipo de membrana. 
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2 MATERIAIS E MÉTODOS COMUNS ÀS DUAS ETAPAS DO PRES ENTE 

TRABALHO 

2.1  Preparação das membranas de colágeno polianiôn ico (CPA) 

          As membranas absorvíveis testadas neste projeto, produzidas pelo Grupo de 

Biomateriais do Laboratório de Telecomunicações e Engenharia e Ciência dos 

Materiais (LOCEM) do Departamento de Física da Universidade Federal do Ceará 

(UFC), foram obtidas de fibras de colágeno solúvel, completamente processado, 

livre de células, lipídios e proteínas imunogênicas, extraído a partir de tecido 

conjuntivo de intestino de animais jovens (bovinos). 

           O colágeno aniônico foi preparado de serosa de intestino bovino por hidrólise 

alcalina seletiva de cadeias laterais de carboxiamidas de resíduos de aminoácidos 

asparagina e glutamina presentes nas moléculas de colágeno (GOISSIS et al., 

1999). Para hidrolisar os grupos amidas seletivamente, 50g de serosa de intestino 

bovino, em estado úmido, foram tratadas a 20 ºC por 48 h com solução alcalina (3 ml 

de solução/g de tecido), sais (cloridos e sulfatos),  bases alcalinas (K+ e Na+) e 

metais alcalinos (Ca2+).  Os materiais resultantes foram equilibrados com solução 

contendo Na2SO4, NaCl, KCl e CaSO4 (6 ml de solução/g de tecido) por um período 

de 12 h e o excesso de sal foi removido como descrito anteriormente (GOISSIS, 

MORIAK, 1990). Os materiais foram suspendidos em água desionizada, o pH 

ajustado para 3,5 com ácido acético puro e a mistura homogeneizada em um 

liquidificador. A concentração do colágeno polianiônico solúvel foi 10 mg/g, como 

determinado pela análise de hidroxiprolina (STEGEMANN; STALDER 1967). O 

colágeno aniônico solúvel foi dializado 0,13 M, pH 7,4 em tampão fosfato e o 

material resultante foi centrifugado a 5.000 rpm a 15oC  para formar um gel de 

colágeno com concentração de 30 mg/g. O gel de colágeno aniônico foi dispensado 

em moldes de acrílico em solução tampão fosfato (0,13 mol/L em pH 7,4)  e secos 

em capela de  fluxo  laminar. É desejável após secagem das membranas uma 

concentração de colágeno por unidade de área da membrana em torno de 1 mg/cm2. 

As membranas foram caracterizadas por técnicas como Calorimetria Exploratória 

Diferencial (DSC), Espectroscopia no infravermelho e Microscopia Eletrônica de 

Varredura (Figura 5). 
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2.2  Processo de mineralização das membranas de col ágeno polianiônico  

          A cobertura de apatita sobre as membranas foi realizada pelo processo de 

imersões alternadas descrito por Tagushi et al. (2001) e modificado pelo Grupo de 

Biomateriais do LOCEM. As membranas de colágeno aniônico (espessura de 0,15 

mm), lavadas em água deionizada, foram mineralizadas (pH 9) em um processo 

consecutivo de  0,  25 e 75 ciclos (amostras: CPA, CPA 25 e CPA 75, 

respectivamente). Cada ciclo, compreendeu quatro etapas de tratamento em 

intervalos de 3 min cada, com solução de CaCl2  0,2mol/L (em tampão Tris-HCl  0,02 

mol/L)  e solução tampão de NaH2PO4/Na2HPO4  0,12 mol/L,  intercalados por duas 

lavagens em água destilada (2 min cada)  para remover o excesso de solução não 

incorporada a matriz. O grau de mineralização foi dado pelo número de ciclos do 

processo. Ao final do tratamento as amostras foram secas em capela de fluxo 

laminar. 

2.3 Reticulação das membranas de colágeno mineraliz adas com glutaraldeído 

(GA)  

          As membranas de colágeno mineralizadas (0, 25 e 75 ciclos de imersão em 

solução contendo cálcio e fosfato), foram tratadas progressivamente, à temperatura 

ambiente, com 50 mL de solução de glutaraldeído (preparada em solução tampão 

fosfato 0,13 mol/L a pH 7,4) nas concentrações  0,01% ( 1h ) e  0,05%  (7h). Após a 

reação, as amostras foram imersas em solução de glicina: borato (0,025 mol/L: 0,05 

mol/L a  pH 9,2) (3 vezes por 15 min), lavadas em  solução tampão fosfato 0,13 

mol/L   (pH 7,4)  e a seguir em água deionizada (4 vezes por 20min)  e secas em 

capela de fluxo laminar para os ensaios biológicos (amostras: CPA GA, CPA 25GA e 

CPA 75GA) (Figura 5). 
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Figura 5: Microscopia Eletrônica de Varredura (MEV)  de membranas mineralizadas de 

colágeno (CPA 25GA e CPA 75).  

 

(A) Com CPA 25GA em aumento de 10000x (10k), verifica-se a formação de uma 
camada porosa e esponjosa dos cristais de HA, (B) com maior aproximação 20000x (20K) 
observa-se a presença de fibras mineralizadas de colágeno. (C) Com CPA 75: a morfologia 
esponja-porosa dos cristais de HA recobre completamente a superfície da membrana, 
aumento de 10000x (10k) e (D) aumento de 20000x(20K). 
Fonte: Ilustração cedida pelo Prof Dr. Júlio Góes, do Departamento de Física da UFC.  
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2.4  Esterilização das membranas de colágeno polian iônico 

           

As membranas confeccionadas foram recortadas sobre um papel milimetrado 

(quadrados de 5x5 mm, 1˚ etapa; círculos de 8 mm de  diâmetro, 2˚etapa)  

embaladas em grau cirúrgico e enviadas para esterilização por radiação gama 

(25K�G) (Embrarad, Cotia, São Paulo, Brasil) (Figura 6). 

 

 

Figura 6: Membrana de colágeno impregnada com 75 ci clos de hidroxiapatita e 

reticulada com glutaraldeído (CPA 75GA).  

 

Membranas fabricadas pelo Departamento de Física da Universidade Federal do Ceará. 
Essas membranas foram cortadas, sobre um  papel milimetrado, em quadrados de 5x5 mm  
ou círculos com 8 mm de diâmetro e enviadas para esterilização por radiação gama. Fonte: 
arquivo pessoal. 
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3 MATERIAIS E MÉTODOS INERENTES A 1˚ ETAPA DO PRESE NTE TRABALHO 

 

3.1 Membranas de colágeno polianiônico 

 

          Membranas de colágeno polianiônico (CPA), obtidas de serosa de intestino 

bovino, mineralizadas com hidroxiapatita ( 25˚C, em 0, 25 ou 75 ciclos consecutivos 

de imersão em solução contendo cálcio e fosfato)  (pH 9,0) (amostras: CPA, CPA 25, 

CPA 75, respectivamente) e reticuladas com glutaraldeído (amostras: CPA GA, CPA 

25GA e CPA 75GA, respectivamente) foram usadas. Nesse estudo uma membrana 

desmineralizada de cortical óssea bovina (Genderm, Genius, Baumer S.A., Brasil) foi 

usada como controle.  

 

3.2 Animais 

 

          Os procedimentos cirúrgicos e o protocolo de tratamento foram conduzidos de 

acordo com a Comissão de Ética em Pesquisa Animal (CEPA, UFC), de acordo com 

o protocolo de número 20/09 (Anexo A). Os animais, provenientes do Biotério 

Setorial do Departamento de Fisiologia e Farmacologia (UFC), foram mantidos sob 

condições de temperatura entre 22 e 24˚C e ciclos de 12h–12h claro e escuro 

controlados durante os experimentos. Estes foram alojados em gaiolas apropriadas, 

em número de seis animais em cada uma delas, com alimentação balanceada à 

base de ração. A água foi disponibilizada à vontade. Todos os esforços foram 

realizados no sentido de reduzir o número de animais utilizados, a dor, o sofrimento 

e o estresse dos mesmos. 

        

           Foram utilizados para o teste em tecido subcutâneo, 48 ratos machos (Rattus 

Norvegicus, albinos, Wistar) com massa corpórea entre 180 e 200 gramas. Os 

animais foram divididos em 7 grupos experimentais de 6 animais cada, onde cada 

animal recebeu as  diferentes membranas.  
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I- Grupo Controle : recebeu a membrana de colágeno comercial (Genderm, 

Baumer, Brasil). 

II- Grupo  CPA: recebeu a membrana de colágeno sem impregnação com 

hidroxiapatita. 

III- Grupo CPA 25 : recebeu a membrana de colágeno com 25 ciclos de 

impregnação com hidroxiapatita.  

IV- Grupo CPA 75 : recebeu a membrana de colágeno com 75 ciclos de 

impregnação com hidroxiapatita.  

V- Grupo CPA GA : recebeu a membrana de colágeno reticulada com 

glutaraldeído e sem impregnação com hidroxiapatita. 

VI- Grupo CPA 25GA : recebeu a membrana de colágeno reticulada com 

glutaraldeído e com 25 ciclos de impregnação com hidroxiapatita.  

VII- Grupo CPA 75GA : recebeu a membrana de colágeno reticulada com 

glutaraldeído e com 75 ciclos de impregnação com hidroxiapatita.  

 

         Os ratos foram anestesiados pela injeção intra-peritoneal (IP) de tribromo 0,5% 

na dose de 500mg/Kg. A tricotomia foi realizada na área dorsal escapular e pélvica 

seguida a anti-sepsia com solução de  álcool iodado.  Incisões horizontais de 

aproximadamente 1cm  foram  realizadas em 7 locais da superfície dorsal na direção 

látero-lateral (Figura 7). Com uma tesoura cirúrgica de ponta romba, penetrando 

através da incisão em direção caudal, o tecido subcutâneo foi divulsionado até o 

ponto onde as membranas (5 x 5 mm) imersas em solução de fisiológica de cloreto 

de sódio a 0,9% foram posicionadas. As incisões foram suturadas com fio de seda 

4.0 (Ethicon - Johnson & Johnson, Brasil), seguida pela assepsia com álcool iodado. 

Os animais foram mantidos sob observação em gaiolas unitárias, por 24 horas, para 

evitar que se machucassem. 

          Após 24 horas, 7, 15, 30, 60 e 120 dias, os animais foram sacrificados pela 

administração intra-peritoneal (IP) de 1,5ml de hidrato de cloral. A pele dorsal foi 

raspada e os implantes cirurgicamente removidos junto com uma porção do tecido 

circunjacente (Figura 8). 
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Figura 7: Sete incisões para colocação das membrana s realizadas na região dorsal 

dos ratos.   

  

 

 

 

 

 

 

 

Incisões horizontais de aproximadamente 1 cm  foram  realizadas em 7 locais da superfície 
dorsal na direção látero-lateral. Fonte: arquivo pessoal. 

 

Figura 8: Remoção das membranas e tecido circunjace nte, nos períodos de 1, 7, 15, 

30, 60 e 120 dias. 

 
           

 

 

 

 

 

 

 

A pele dorsal foi raspada e as membranas cirurgicamente removidas junto com uma porção 
do tecido circunjacente. Fonte: arquivo pessoal. 
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          Foram coletadas amostras para análises histológicas do infiltrado inflamatório, 

atividade de mieloperoxidase, dosagem de citocinas (TNF-α, IL-1β, IL-10), avaliação 

da presença e espessura de cápsula fibrosa, imunohistoquímica para 

metaloproteinase (MMP-1/8) e avaliação da biodegradação.  

3.3 Parâmetros avaliados  

3.3.1 Análise histológica 

         Em cada experimento, amostras de cada membrana e tecido circunvizinho 

foram removidas de cada animal (seis animais por grupo) para análise histológica 

(totalizando 36 animais). Os espécimes foram fixados em solução de formol 

tamponado por 24horas, desidratados em etanol, clarificados com xilol e embebidos 

em parafina. A microtomia foi realizada em cortes longitudinais medindo 4µm de 

espessura e os cortes corados pelo método de hematoxilina e eosina (H&E) para 

avaliação em microscópio óptico da intensidade do infiltrado inflamatório, 

mensuração da cápsula fibrosa e quantificação da biodegradação das membranas.  

3.3.1.1 Intensidade do infiltrado inflamatório 

 Com o objetivo de avaliar o infiltrado inflamatório, células polimorfonucleares 

e mononucleares foram contadas em 5 campos por lâmina ao redor da membrana, 

em grupos de 6 animais cada (X1000) e análise estatística foi realizada. 

3.3.1.2 Mensuração da cápsula fibrosa 

 Com o objetivo de avaliar a espessura de cápsula fibrosa, os cortes foram 

fotografados no microscópio Leica (40X) e a mensuração linear da cápsula fibrosa 

(µm) foi obtida em 3 diferentes localizações  nas extremidades e  parte central de 

cada membrana usando software NHImage. 

3.3.1.3 Biodegradação das membranas 

 O percentual de reabsorção foi examinado nos dias 1, 7, 15, 30, 60 e 120 

dias. Para calcular esse valor os cortes de cada grupo foram fotografados no 

microscópio Leica (40x) e a área total de cada membrana foi mensurada (µm2) 

usando o software NHImage.  A média calculada serviu como unidade para análise 

estatística. A área da membrana de cada grupo foi calculada como porcentagem do 
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respectivo grupo basal (dia 1) de acordo com a fórmula: média da área das 

membranas analisadas nos dia 7, 15, 30, 60 e 120 dias dividido pela média da área 

das membranas no grupo basal multiplicado por 100. Considerando que o grupo 

basal não sofreu reabsorção (0% reabsorvido), o valor foi subtraído de 100 para 

obter o valor de reabsorção.  

3.3.2 Atividade de mieloperoxidase (MPO) no tecido subcutâneo adjacente às 

membranas 

          Nos grupos sacrificados 24 horas e 7 dias após a cirurgia, foi realizada a 

análise da atividade de mieloperoxidase, importante na quantificação da inflamação 

aguda. As medidas de atividade da mieloperoxidase foram realizadas nos tecidos 

subcutâneos usando uma versão modificada do método descrito por Bradley, 

Christensen, Rothstein (1982) e Bradley et al., (1982).  

3.3.3 Dosagem de citocinas (TNF-α, IL-1β, IL-10) no tecido subcutâneo adjacente às 

membranas 

          As amostras de tecido subcutâneo adjacente às membranas foram removidas 

dos animais nos dias 1 (n=6) e 7 (n=6) para dosagem de citocinas (totalizando 12 

animais). Os espécimes foram armazenados em freezer a -70°C até que a análise 

fosse realizada. O tecido coletado foi homogeneizado e processado como descrito 

SaWeh-Garabedian et al. (1995). A detecção das concentrações de TNF-α, IL-1β e 

IL-10 foram determinadas pelo método de ELISA, como descrito previamente 

(CUNHA et al., 1993). As placas foram incubadas durante a noite a 4°C com 

anticorpo anti-rato TNF-α, IL-1β e IL-10 (2 ug/ml). Após o bloqueio das placas, as 

amostras foram adicionadas a várias diluições em duplicatas e incubadas a 4°C por 

24 h. As placas foram lavadas 3 vezes com solução tampão e o anticorpo policlonal 

biotinilado de ovelha anti-TNF-α, anti-IL-1β or anti-IL-10 (diluído 1:1000 com tampão 

1% BSA)  foi adicionado as placas.  Após o período de incubação a temperatura 

ambiente por 1 hora, as placas foram lavadas e 50ul de avidin-HRP (diluição 1:5000) 

foram adicionados as placas.  O reagente colorido o-fenilenodiamina (OPD; 50 µl) foi 

adicionado 15 min depois e as placas foram incubadas no escuro 37°C por 15 a 20 

min. A reação enzimática foi bloqueada com H2SO4 e a absorbância mensurada em 

490nm. Os valores mensurados foram expressos em picogramas/mililitro (pg/ml). 
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3.3.4 Imunohistoquímica para metaloproteinase (MMP1/8) 

          Imunohistoquímica para metaloproteinase foi realizada com o método de 

estreptavidina-biotina-peroxidase em cortes de tecido fixados em formalina, 

parafinizados e montados em lâminas (4um de espessura) cobertas com poli-L-

lisina. Os cortes foram desparafinados e rehidratados pelo tratamento com xilol e 

concentrações de álcool. Após a recuperação com antígeno, a peroxidase endógena 

foi bloqueada (15 min) com peróxido de hidrogênio 3% (v/v) e os cortes foram 

lavados com tampão fosfato (PBS). Os cortes foram incubados durante a noite (4°C) 

com o anticorpo policlonal primário para coelho MMP-1/8 (H-300) diluído em 1:200 

em PBS adicionado a albumina de soro bovino (PBS-BSA). Os cortes foram 

posteriormente incubados com anticorpo biotinilado de cabra anti-coelho diluído 

1:400 em PBS-BSA. Após lavagem, os cortes foram incubados com avidina-biotina-

horseradish peroxidase conjugada (Strep ABC complexo de Vectastain® ABC 

Reagent e solução substrato de peroxidase) por 30 min, de acordo com o protocolo 

de Vectastain. Metaloproteinase foi visualizada com o cromóforo 3,3-

diaminobenzidina (DAB). Os cortes de controle negativo foram processados 

simultaneamente como descrito acima, mas  o primeiro anticorpo foi substituído com 

5% PBS-BSA. Os cortes foram contra-corados com Harry’s hematoxilina, 

desidratado em concentrações de álcool, clarificados em xilol e cobertos com 

lamínulas. Quatro cortes de cada grupo foram processados. O tecido circunvizinho 

das 2 extremidades de cada membrana foram fotografados com o microscópio Leica 

(400x) e analisadas pelo sistema de análise morfométrica (SAMM), um programa de 

computador que captura o percentual de coloração marrom com objetivo de 

quantificar o grau de coloração por metaloproteinase (Figura 9). 
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Figura 9: Análise por imunohistoquímica para metalo proteinase pelo sistema de 

análise morfométrica (SAMM).    

 

Este programa de computador  captura o percentual de coloração  marrom com objetivo de 
quantificar o grau de coloração por metaloproteinase. Fonte: arquivo pessoal. 
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4  MATERIAIS E MÉTODOS INERENTES A 2˚ ETAPA DO PRES ENTE 

TRABALHO 

 

4.1  Membrana de colágeno polianiônico 

 

          Membranas de colágeno polianiônico de serosa de intestino bovino (CPA) 

mineralizadas a 25˚C em 0, 25 ou 75 ciclos consecutivos de imersão com 

hidroxiapatita (pH 9,0) e reticuladas com glutaraldeído (CPA GA, CPA 25GA e CPA 

75GA, respectivamente) foram testadas nesta segunda etapa, por terem 

apresentado os melhores resultados nas análises de biocompatibilidade e 

biodegradação. O preparo dessas membranas, assim como a mineralização e a 

reticulação com glutaraldeído foram descritos anteriormente. Utilizou-se uma 

membrana desmineralizada de cortical óssea bovina (Genderm, Genius, Baumer 

S.A., Brasil) como controle. 

 

4.2 Animais 

           

          Os procedimentos cirúrgicos e o protocolo de tratamento foram conduzidos de 

acordo com a Comissão de Ética em Pesquisa Animal (CEPA, UFC), de acordo com 

o protocolo de número 25/10 (Anexo B). Os animais, provenientes do Biotério 

Setorial do Departamento de Fisiologia e Farmacologia (UFC), foram mantidos sob 

condições de temperatura entre 22 e 24˚C e ciclos de 12h–12h claro e escuro 

controlados durante os experimentos. Estes foram alojados em gaiolas apropriadas, 

em número de seis animais em cada uma delas, com alimentação balanceada à 

base de ração. A água foi disponibilizada à vontade. Todos os esforços foram 

realizados no sentido de reduzir o número de animais utilizados, a dor, o sofrimento 

e o estresse dos mesmos. 

          Cento e noventa ratos machos (Rattus norvegicus, albinos, Wistar), pesando 

entre 200-300 g, foram utilizados. Os animais foram divididos nos seguintes grupos 

experimentais:  

 

 

 



54 
 

 

 

I- Grupo Sham : defeito cirúrgico não coberto por membrana de colágeno. 

II- Grupo  Controle : defeito cirúrgico coberto por membrana de colágeno 

comercial (Genderm, Baumer, Brasil). 

III- Grupo CPA GA : defeito cirúrgico coberto com membrana de colágeno 

polianiônico (CPA), reticulada com glutaraldeído e sem impregnação com 

hidroxiapatita.  

IV- Grupo CPA 25GA : defeito cirúrgico coberto com membrana de colágeno 

polianiônico (CPA), reticulada com glutaraldeído e impregnada com 25 

ciclos de hidroxiapatita.  

V- Grupo CPA 75GA : defeito cirúrgico coberto com membrana de colágeno 

polianiônico (CPA), reticulada com glutaraldeído e impregnada com 75 

ciclos de hidroxiapatita. 

 

         Os ratos foram anestesiados pela injeção intra-peritoneal (IP) de tribromo a 

0,5% (0,1 mL/100g de peso). Após a assepsia com álcool iodado, uma incisão semi-

lunar foi realizada no escalpo na região posterior da calvária, permitindo o 

levantamento de um retalho de espessura total em direção anterior. Um defeito 

ósseo crítico de 5,25 mm de diâmetro, foi realizado com broca trefina (Conexão, 

Brasil) em baixa rotação sob copiosa irrigação com soro fisiológico, com 

profundidade equivalente a espessura da calvária. O defeito incluiu a sutura sagital. 

Cada defeito ósseo criado foi recoberto com uma das várias membranas analisadas, 

recortadas em forma de disco, com 8mm de diâmetro, de acordo com cada grupo 

(Figura 10). As membranas não foram fixadas ao osso subjacente, apenas 

posicionadas e mantidas em posição pelo reposicionamento e sutura do tecido mole 

(Catgut simples 5.0, Plast Suture, Brasil). Cada grupo foi sacrificado com altas doses 

de hidrato de cloral, 24 horas (6 animais por grupo), 4 (6 animais por grupo),  8 (8 

animais  por grupo) ou 12 (12 animais  por grupo)  semanas após o procedimento 

cirúrgico (totalizando 160 animais). A área do defeito cirúrgico e o tecido 

circunjacente foram removidos em bloco e fixados em formol tamponado a 10% por 

24 horas. Após a realização da radiografia digital e tomografia computadorizada, os 

blocos foram descalcificados com ácido etilenodiaminotetracético (EDTA) a 10%, por 

aproximadamente 30 dias. Após a descalcificação da calvária, seccionou-se com 

lâmina de bisturi a área envolvendo o defeito cirúrgico e em seguida os blocos foram 
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processados e embebidos em parafina. Cortes com espessura de 4µm foram 

realizados em direção longitudinal iniciando próxima ao centro do defeito cirúrgico. 

Os cortes foram corados em hematoxilina e eosina para análise em microscopia 

óptica. Os grupos nos quais os animais foram sacrificados 24 horas após o 

procedimento cirúrgico foram chamados de grupos basais (Figura 10).   

 

Figura 10: Seqüência do procedimento cirúrgico real izado para criação do defeito 

ósseo-crítico em calvária de ratos.  

 

 
Após a assepsia com álcool iodado, uma incisão semi-lunar foi realizada no escalpo na 
região posterior da calvária (A), permitindo o levantamento de um retalho de espessura total 
em direção anterior (B). Um defeito ósseo crítico de 5,25 mm em diâmetro, foi realizado com 
broca trefina (C), O fragmento da calota seccionado foi removido cuidadosamente com 
cureta cirúrgica (D e E). O defeito ósseo criado foi coberto com um disco de cada grupo de 
membranas utilizadas (8mm de diâmetro), nenhum tipo de fixação das membranas ao osso 
foi utilizada (F). Fonte: arquivo pessoal. 
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4.3 Parâmetros avaliados 

 

4.3.1. Avaliação da formação óssea 

 

4.3.1.1 Radiografia digital  

           

          Radiografias digitais de todos os espécimes foram realizadas usando o 

aparelho de raios X (Spectro 70X Seletronic, Dabi Atlante, São Paulo, SP, Brasil) e 

sensor digital, usando os seguintes parâmetros: 8 mA, 70 kVp, distância foco/filme 

de 8 cm e tempo de exposição de 0,1 s. As imagens digitais dos espécimes foram 

analisadas  com o programa NIHImageJ. O valor médio da área radiolúcida em 

pixel/mm foi mensurado para comparar a quantidade de tecido mineralizado 

produzido em resposta a cada tipo de membrana utilizada. A área radiolúcida é 

inversamente proporcional à quantidade de osso formado. As mensurações da área 

radiolúcida foram realizadas em todos os grupos experimentais 4, 8 e 12 semanas 

após o procedimento cirúrgico. O grupo de animais, sacrificados 24 horas após a 

cirurgia (grupo basal), foi utilizado como referência para as medidas do defeito ósseo 

original, uma vez que não foi observada formação óssea nas primeiras 24 horas.  

           Dessa forma, a neo-formação óssea em cada grupo foi calculada como 

porcentagem em relação ao grupo basal de acordo com a seguinte fórmula: média 

da área radiolúcida de cada grupo após 4, 8 e 12 semanas multiplicado por 100 e 

dividido pela média da área radiolúcida do grupo basal. Como a área radiolúcida do 

grupo basal corresponde a 100%, o valor resultante foi subtraído de 100, para 

corresponder ao valor de neo-formação óssea.  

 

4.3.1.2 Tomografia computadorizada 

 

          Tomografias computadorizadas foram realizadas utilizando o aparelho de 

tomografia CT Scanner PreXion 3D (PreXion Co., Ltd. Tokyo, Japan) (90 kV / 4 mA, 

Resolução 608 x 616, 200 µm). O melhor corte tomográfico envolvendo o defeito 

ósseo de cada animal foi selecionado para o cálculo da área radiolúcida 4 e 12 

semanas após a cirurgia, com o programa NIHImageJ (Figura 11). Em seguida, o 

valor médio da área radiolúcida em mm2 de cada grupo foi mensurado para avaliar a 
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quantidade de tecido mineralizado produzido em resposta a cada tipo de membrana 

utilizada, uma vez que a área radiolúcida é inversamente relacionada à formação 

óssea. O grupo de animais, sacrificados 24 horas após a cirurgia (grupo basal), foi 

utilizado como referência para as medidas do defeito ósseo original, uma vez que 

não foi observada formação óssea nas primeiras 24 horas.  

 

4.3.1.3 Densidade radiográfica 

       

Adicionalmente, 12 semanas após o procedimento cirúrgico, foi realizada a 

análise da densidade radiográfica, ou seja, dos níveis de cinza, de uma área de 

interesse de 35 mm2, selecionada no defeito ósseo de cada animal e expressa em 

graus de cinza (Figura 11). Densidade radiográfica é uma unidade logarítmica que 

descreve a relação entre a luz que atinge o filme e luz sendo transmitida através do 

filme. A maior densidade radiográfica representa áreas mais opacas do filme, e 

áreas de menor densidade, mais transparentes do filme. Dessa forma, essas leituras 

possibilitam o acompanhamento da evolução das neoformações ósseas de forma 

padronizada. Nesse sistema, o diagnóstico fundamenta-se na detecção de 

diferentes densidades entre imagens que representam as alterações da 

neoformação óssea. As áreas de formação óssea estão correlacionadas com maior 

densidade radiográfica (MARTINS et al., 2009). O valor médio da densidade 

radiográfica obtida de cada grupo foi utilizado para análise estatística.  
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Figura 11: Visualização das calotas cranianas capta das pelo aparelho de tomografia 

computadorizada Scanner PreXion 3D  

 

 

 

(A) Visualização das calotas cranianas. (B) O melhor corte tomográfico envolvendo o 
defeito ósseo foi selecionado e as imagens digitais dos espécimes foram analisadas com o 
programa NIHImageJ . Realizavam-se medições da área radiolúcida, bem como análise da 
densidade radiográfica na área referente à região de interesse do defeito cirúrgico (35mm2). 
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4.3.2 Análise histológica 
        

          Dois cortes histológicos de cada animal, representando aproximadamente o 

centro do defeito cirúrgico, foram selecionados com o objetivo de aumentar a 

confiabilidade dos dados obtidos através da radiografia digital e tomografia 

computadorizada no que diz respeito à neo-formação óssea. A análise histológica 

permitiu, ainda, avaliar a presença de cápsula fibrosa envolvendo essas 

membranas, a fim de calcular a porcentagem de animais, dentro de cada grupo, que 

apresentavam cápsula nos diversos períodos de observação. Avaliou-se também a 

reabsorção sofrida por cada tipo de membrana através de imagens capturadas por 

uma câmera acoplada ao microscópio óptico (aumento de 40x) da região de 

interesse, correspondente às bordas de cada defeito ósseo. A partir dessas 

avaliações os seguintes escores foram atribuídos: 

 

Escore 0: Membrana não reabsorvida. 

Escore 1:  0 a 25% da membrana reabsorvida. 

Escore 2:  26 a 50% da membrana reabsorvida. 

Escore 3:  51 a 75% da membrana reabsorvida. 

Escore 4:  76 a 100% da membrana reabsorvida. 

 

4.3.3 Atividade de mieloperoxidase (MPO) no tecido subcutâneo adjacente ao 

defeito da calvária 

          A atividade de MPO foi mensurada no tecido subcutâneo adjacente ao defeito 

da calvária, usando uma versão modificada de Bradley, Christensen, Rothstein 

(1982) e Bradley et al., (1982). Os animais tiveram a amostra do tecido subcutâneo 

adjacente ao defeito da calvária removido 24 horas após o procedimento cirúrgico 

para análise da atividade de MPO (totalizando 30 animais). Os espécimes foram 

armazenados a -70°C até que o ensaio fosse realizad o. O tecido foi pesado e 

triturado usando uma Polytron Ultraturrax em solução tamponada gelada 

(hexadecyltrimethylammonium bromide-HTAB), e o homogenato centrifugado a 4°C 

por 15 min (4.200 rpm). O supranadante foi coletado para análise no teste de enzima 
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ligada a imunossorbância (ELISA) e os valores foram expressos como unidade MPO 

por miligrama de tecido. 

4.3.4 Dosagem de citocinas (TNF-α, IL-1β) no tecido subcutâneo adjacente ao 

defeito da calvária 

          Os animais tiveram a amostra do tecido subcutâneo adjacente ao defeito da 

calvária removido 24 horas após o procedimento cirúrgico para dosagem de 

citocinas (totalizando 30 animais, os mesmos utilizados para dosagem de MPO).  Os 

espécimes foram armazenados em freezer a -70°C até que a análise fosse 

realizada. O tecido coletado foi homogeneizado e processado como descrito 

SaWeh-Garabedian et al. (1995). A detecção das concentrações de TNF-α, IL-1β 

foram determinadas pelo método de ELISA, como descrito previamente (CUNHA et 

al., 1993). As placas foram incubadas durante a noite a 4°C com anticorpo anti-rato 

TNF-α e IL-1β (2 µg/ml). Após o bloqueio das placas, as amostras foram adicionadas 

a várias diluições em duplicatas e incubadas a 4°C por 24h. As placas foram lavadas 

3 vezes com solução tampão e o anticorpo policlonal biotinilado de ovelha anti-TNF-

α ou anti-IL-1β (diluido 1:1000 com tampão 1% de albumina bovina sérica, BSA)  foi 

adicionado as placas.  Após o período de incubação a temperatura ambiente por 1 

hora, as placas foram lavadas e 50µl de avidin-HRP (diluição 1:5000) foram 

adicionados as placas.  O reagente colorido o-fenilenodiamina (OPD; 50 µl) foi 

adicionado 15 min depois e as placas foram incubadas no escuro 37°C por 15 a 20 

min. A reação enzimática foi bloqueada com H2SO4, e a absorbância mensurada a 

490nm. Os valores mensurados foram expressos em picogramas/mililitro (pg/ml). 

 
5  ANÁLISE ESTATÍSTICA 

Análise de Variância (ANOVA) seguida pelo teste de Bonferroni foi usada 

para comparar a média dos valores observados.  A probabilidade do valor p <0,05 foi 

considerada ter diferença estatística. Ambas as análises foram executadas usando o 

programa  Prism 3 software (Graph-Pad Software Inc., USA). 
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6  RESULTADOS INERENTES A 1˚ ETAPA DO PRESENTE TRABALH O 
 

6.1  Análise histológica 

6.1.1  Intensidade do infiltrado inflamatório 

Células polimorfonucleares-  No dia 1, todos os grupos apresentaram reação 

inflamatória aguda, mas apenas o grupo CPA apresentou aumento estatisticamente 

significativo de células polimorfonucleares/campo comparado com o grupo controle 

(*p<0,05). Os grupos cujas membranas foram reticuladas com glutaraldeído (CPA 

GA, CPA 25GA e CPA 75GA) apresentaram um reduzido infiltrado de 

polimorfonucleares comparado com o grupo CPA, sem reticulação (#p<0,05). No dia 

7, a reação diminuiu em todos os grupos, mas o número de 

polimorfonucleares/campo foi estatisticamente maior no grupo CPA 25 e CPA 75, 

quando comparado com o grupo controle (*p<0,05). Neste período, o grupo CPA 75 

mostrou um grande número destas células comparado ao grupo CPA (#p<0,05). No 

dia 15, o infiltrado de polimorfonucleares no grupo CPA 25 ainda se apresentou alto 

em relação ao grupo controle (*p<0,05) e CPA (#p<0,05). No dia 30, o infiltrado 

inflamatório agudo desapareceu em todos os grupos (Figura 12A). 

Células mononucleares- Nos dias 1 e 7, o número de células 

mononucleares/campo foi baixo em todos os grupos.  Após o dia 15, o número de 

mononucleares por campo começou aumentar e no dia 30, o número de células 

mononucleares/campo nos grupos CPA, CPA 25 e CPA 75 aumentou em relação ao 

controle (*p<0,05). Os grupos CPA GA, CPA 25GA e CPA 75GA não apresentaram 

infiltrado mononuclear significante em comparação ao controle (Figura 12B). 
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Figura 12: Efeito das membranas de colágeno implant adas em tecido subcutâneo na 

contagem de leucócitos.  

 

Cada ponto representa a média ±EPM. A) células polimorfonucleares por campo de 6 
animais, B) células mononucleares por campo de 6 animais.  *P<0,05 representa diferença 
estatística em relação ao grupo controle. #P<0,05 representa diferença estatística em 
relação ao grupo CPA. Os dados foram analisados pelos testes de Análise de Variância 
(ANOVA) e Bonferroni.  
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6.1.2  Mensuração da cápsula fibrosa 
 
          No dia 7, a cápsula fibrosa na região da extremidade da membrana 

apresentava-se mais espessa nos grupos sem reticulação (CPA, CPA 25 e CPA 75), 

comparando-se ao grupo controle (*p<0,05). No dia 15, as membranas controle e a 

CPA foram reabsorvidas e a cápsula desapareceu. A cápsula envolvendo as 

membranas CPA 25 e CPA 75 diminuiu sua espessura e esta redução foi 

estatisticamente diferente do grupo controle (*p<0,05). No dia 30, as cápsulas 

envolvendo as membranas dos grupos com reticulação (CPA GA, CPA 25GA e CPA 

75GA) tornaram-se mais espessas, com diferença estatística em relação ao grupo 

controle (*p<0,05). As cápsulas dos grupos CPA 25 e CPA 75 embora houvessem 

reduzido a espessura se comparado ao dia 7, ainda se apresentavam 

estatisticamente diferentes do grupo controle (p*<0,05) (Figura 13A). 

           Os dados referentes a cápsula fibrosa na região lateral a membrana, 

apresentaram-se similares aos dados obtidos na extremidade, com exceção que no 

dia 7 à 15, a cápsula do grupo CPA 25 ainda continuava aumentando em espessura. 

No dia 30, a espessura da cápsula fibrosa dos grupos CPA, CPA 25, CPA 75, CPA 

GA, CPA 25 GA e CPA 75GA foi superior a 150µm (Figura 13B).  

6.1.3 Biodegradação das membranas 

           Após 15 dias, as membranas do grupo controle foram completamente 

reabsorvidas. Em alguns animais, no grupo CPA, apenas resíduos das membranas 

puderam ser observados após 30 dias.  As membranas impregnadas com 

hidroxiapatita (CPA 25, CPA 75) sofreram intensa reabsorção. Contrariamente, as 

membranas impregnadas com hidroxiapatita e reticuladas com glutaraldeído (CPA 

GA, CPA 25GA, CPA 75GA) estavam intactas no período de observação de 120 

dias. As membranas com glutaraldeído mostraram-se mais biocompatíveis e se 

mantiveram livre de biodegradação nos diversos períodos de observação (Figura 

14).  
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Figura 13: Espessura de cápsula fibrosa formada na extremidade e parede lateral das 

membranas.  

 

 

Mensuração linear realizada pelo programa  NHImage. Cada ponto representa a média ± 
EPM de 6 animais. *P<0.05 representa diferença estatística em relação ao grupo controle. 
Os dados foram analisados pelos testes de Análise de Variância (ANOVA) e Bonferroni.  
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Figura 14: Percentual de reabsorção da área da memb rana em relação ao 1° dia de 

cada grupo.  

 

 

As membranas dos grupos controle e CPA foram totalmente reabsorvidas, as dos grupos 

CPA 25 e CPA 75 sofreram reabsorção parcial, já as dos grupos CPA GA e CPA 75 GA não 

sofreram reabsorção período de 120 dias.  

 
 
          As figuras 15, 16 e 17 mostram o aspecto microscópico das membranas e do 

tecido subcutâneo adjacente dos ratos, no período de 30, 60 e 120 dias. CPA 

mostrou completa reabsorção (A); CPA 25 e CPA 75 mostraram reabsorção parcial 

(B e C, respectivamente); CPA GA, CPA 25GA e CPA 75GA (D, E e F, 

respectivamente) mostram membranas preservadas e presença de cápsula fibrosa 

(seta preta) após o período de 120 dias.   
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Figura 15: Aspecto microscópico das membranas (CPA)  implantadas no tecido 

subcutâneo dos ratos, após trinta dias.  

 

As membranas e os tecidos circunjacentes foram removidos e processados com 
hematoxilina/eosina. As fotomicrografias representam: A) CPA, B) CPA 25, C) CPA 75, D) 
CPA GA, E) CPA 25GA, F) CPA 75GA. As setas  mostram a cápsula fibrosa ao redor das 
membranas. Barra= 250µm (X40).  
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Figura 16: Aspecto microscópico das membranas (CPA)  implantadas no tecido 

subcutâneo dos ratos, após sessenta dias.  

 

As membranas e os tecidos circunjacentes foram removidos e processados com 
hematoxilina/eosina. As fotomicrografias representam: A) CPA, B) CPA 25, C) CPA 75, D) 
CPA GA, E) CPA 25GA, F) CPA 75GA. As setas mostram a cápsula fibrosa ao redor das 
membranas. 
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Figura 17: Aspecto microscópico das membranas (CPA)  implantadas no tecido 

subcutâneo dos ratos, após 120 dias.   

 

As membranas e os tecidos circunjacentes foram removidos e processados com 
hematoxilina/eosina 120 dias após a implantação das membranas. As fotomicrografias 
representam: A) CPA, B) CPA  25, C) CPA 75, D) CPA GA, E) CPA 25GA, F) CPA 75GA. As 
setas mostram a cápsula fibrosa ao redor das membranas. 
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6.2 Atividade de mieloperoxidase (MPO) no tecido su bcutâneo adjacente às 

membranas 

Não houve diferença estatística dentro dos grupos com relação a atividade de 

MPO, embora as membranas CPA, CPA 25 e CPA 75 apresentem valores mais 

elevados dessa enzima no dia 7 (Figure 18 A e B). 

 

Figura 18: Atividade de mieloperoxidase (MPO) no te cido subcutâneo adjacente às 

membranas.  

 

 

Os animais foram sacrificados no 1° e 7° dias (A, B , respecticamente), e as membranas e 
tecidos circunjacentes  removidos  para o  ensaio. As barras representam  a média ± EPM 
de 6 animais. Os dados foram analisados pelos testes de Análise de Variância (ANOVA) e 
Bonferroni.  
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6.3 Dosagem de citocinas (TNF- α, IL-1β, IL-10) no tecido subcutâneo adjacente 

às membranas  

          Foi observado aumento significativo (*p<0,05) da citocina pró-inflamatória 

TNF-α nos grupos CPA, CPA 25, CPA 75 e CPA 25GA quando comparado ao grupo 

controle. Os grupos com ligação cruzada (CPA GA, CPA 25GA, CPA 75GA) 

apresentaram reduzidos níveis de TNF-α em relação ao grupo CPA (#p<0,05). No 

dia 7, os níveis desta citocina estavam altos nos grupos CPA e CPA 75, comparado 

ao grupo controle (*p<0,05), enquanto todos os outros grupos apresentaram níveis 

reduzidos de TNF-α.  

Os níveis da citocina pró-inflamatória IL-1β apresentavam-se elevados nos 

grupos sem reticulação (CPA, CPA 25 e CPA 75) nos dias 1 e 7 comparado ao 

controle (*p<0,05), enquanto os grupos que receberam membranas reticuladas com 

glutaraldeído  apresentaram reduzidos níveis de  IL-1β quando comparado ao grupo 

CPA no dia 1 (#p<0,05); entretanto apenas CPA 75GA apresentou níveis reduzidos 

significativamente  de IL-1β no dia 7, se comparado ao grupo CPA (#p<0,05).  

Observou-se níveis elevados da citocina anti-inflamatória IL-10  no dia 1 em 

todos os grupos quando comparados  ao controle (*p<0,05), e no dia 7,  nos grupos 

com ligação cruzada  em relação ao grupo controle (*p<0,05) e   ao grupo CPA 

(#p<0,05) (Figura 19). 
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Figura 19: Efeito da dosagem de citocinas no tecido  subcutâneo adjacente às 

membranas.  

 

Após o sacrifício dos animais uma amostra do tecido subcutâneo foi removido para 
dosagem das citocinas TNF-α (A, B) IL-1β (C, D), IL-10 (E, F)  no  1° e 7 ° dias, 
respectivamente. As barras representam  a média  ± EPM de 6 animais.  *P<0,05 representa 
diferenças estatísticas em relação ao grupo controle. #P<0,05 representa diferenças 
estatísticas em relação ao grupo CPA. Os dados foram analisados pelos testes de Análise 
de Variância (ANOVA) e Bonferroni.  
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6.4 Imunohistoquímica para metaloproteinase (MMP1/8 )  

          A análise do percentual de coloração marrom na imunohistoquímica para 

metaloproteinase (MMP1/8) apresentou marcação intensa em todos os grupos 

avaliados sem apresentar, no entanto, diferenças estatísticas entre os grupos 

(Tabela 1). Observou-se a presença de grande quantidade de fibroblastos e 

macrófagos, células responsáveis pela produção de metaloproteinase 1 (MMP-1). 

Não foram encontradas células inflamatórias, como neutrófilos, que podem ser 

responsáveis pela produção de metaloproteinase 8 (MMP-8) (Figura 20). 

Tabela 1 - Imunohistoquímica para metaloproteinase (MMP1/8) nos tecidos 

subcutâneos adjacentes às membranas em ratos. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Legenda: Avaliação da marcação imunohistoquímica para metaloproteinase pelo sistema de 
análise morfométrica  (SAMM), um programa que captura o percentual da coloração marrom 
com objetivo de quantificar a expressão dessa enzima. Os animais dos diversos grupos 
foram sacrificados 7 dias após a implantação das membranas e uma amostra de tecido 
subcutâneo ao redor de cada membrana foi removido e processado para o ensaio de 
imunohistoquímica para metaloproteinase. Os dados representam o percentual de 
densidade de coloração e representam a média ± EPM de 6 animais. 
 

GRUPOS  % DENSIDADE  

Controle  8,14 ± 6,11  

CPA  6,93 ± 4,48  

CPA 25  6,42 ± 5,27  

CPA 75  5,40 ± 0,68  

CPA GA  10,69 ± 2,42  

CPA 25GA  14,57 ± 4,62  

CPA 75GA  11,88 ± 4,66  
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Figura 20 -  Imunohistoquímica para metaloproteinase (MMP1/8) no s tecidos 
subcutâneos adjacentes às membranas em ratos.  
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Figura 20 - Imunohistoquímica para metaloproteinase  (MMP1/8) nos tecidos 
subcutâneos adjacentes às membranas em ratos (Cont. ) 

 

 

Avaliação da marcação imunohistoquímica para MMP1/8 pelo sistema de análise 
morfométrica (SAMM), um programa que captura o percentual da coloração marrom com 
objetivo de quantificar a expressão dessa enzima. Os animais dos diversos grupos foram 
sacrificados 7 dias após a implantação das membranas e uma amostra de tecido 
subcutâneo ao redor de cada membrana foi removido e processado para o ensaio de 
imunohistoquímica para metaloproteinase. A) controle, B) CPA e C) CPA 25GA. A seta preta 
representa fibroblasto e a seta vermelha representa macrófago. Aumento de 1000X. 
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7 RESULTADOS INERENTES A 2˚ ETAPA DO PRESENTE TRABA LHO 

 

7.1 Avaliação da formação óssea 

 

7.1.1 Radiografia digital  

 

       Após 4 semanas,  os grupos experimentais  (CPA GA, CPA 25GA e CPA 75GA) 

exibiram um redução da área radiolúcida (pixel/mm), apresentando diferença 

estatística em relação ao grupo basal (grupo sacrificado 24 horas após o 

procedimento cirúrgico) (*p<0,05) (Figura 21A). Após 8 semanas, a área radiolúcida 

de todos os grupos experimentais (CPA GA, CPA 25GA e CPA 75GA) e do grupo 

controle apresentava-se significativamente menor (*p<0,05) em relação ao grupo 

basal (Figura 21B). Após 12 semanas observamos que somente os grupos 

experimentais CPA GA, CPA 25GA apresentaram diferença estatística se 

comparados as grupo basal (Figura 21C). 
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Figura 21: Radiografia digital 4 (A), 8 (B) e 12 (C ) semanas após o procedimento 

cirúrgico. 

 

 

A barra representa o valor médio ± o erro padrão da média (SEM). *P<0,05 representa a 
diferença estatística comparada com o grupo basal (24 horas após o procedimento 
cirúrgico). Os dados foram analisados pelos testes de Análise de Variância (ANOVA) e 
Bonferroni. 
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Percentual de neo-formação óssea:  
         

           A figura 22 mostra o percentual de formação óssea 4, 8 e 12 semanas após o 

procedimento cirúrgico. Foi observado, em todos os grupos experimentais (CPA GA, 

CPA 25GA e CPA 75GA), 4 semanas após a implantação das membranas, um 

aumento de aproximadamente 40% na formação óssea em relação aos grupos 

Controle e Sham, ambos apresentando um percentual próximo de 20%. As análises 

da formação óssea realizadas 8 e 12 semanas após a cirurgia apresentaram 

resultados semelhantes,  observado-se um aumento na formação óssea nos grupos 

controle, CPA, CPA 25GA e CPA 75GA em torno de 40 a 50%, enquanto no grupo 

Sham a neo-formação óssea continuou próxima de 20%. O grupo de CPA GA 

apresentou o melhor resultado ao longo das 12 semanas de avaliação em torno de 

50% de formação óssea. 

 

Figura 22: Percentual de neo-formação óssea 4, 8 e 12 semanas após o procedimento 

cirúrgico.  

 
A área radiolúcida de cada grupo foi calculada como porcentagem em relação a área do 
grupo basal de acordo com a seguinte fórmula: média da área radiolúcida de cada grupo  
após 4, 8 e 12 semanas, multiplicado por 100 e dividido pela média da área radiolúscida do 
grupo basal. Como área radiolúscida do grupo basal corresponde a 100%, o valor resultante 
foi subtraído de 100, para corresponder ao valor de neo-formação óssea.  
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7.1.2 Tomografia computadorizada 

         Após 4 semanas,  os grupos experimentais (CPA GA, CPA 25GA e CPA 

75GA) exibiram uma menor área radiolúcida, estatisticamente significante, se 

comparados com o grupo basal (*p<0,05) (Figura 23A). Após 12 semanas, apenas 

os grupos experimentais CPA GA, CPA 25GA apresentaram diferença estatística em 

relaçãoao grupo basal (*p<0,05) (Figura 23 B).  

 

          Na figura 24, podem-se visualizar as imagens obtidas pelas radiografias 

digitais e tomografias computadorizadas 12 semanas após os procedimentos 

cirúrgicos, realizadas no mesmo animal. Observamos claramente uma redução na 

área radiolúcida nas imagens radiográficas e tomográficas dos grupos CPA GA (C e 

C1) e CPA 25GA (D e D1) em relação aos grupos sham (A e A1) e controle (B e B1). 

Observamos, ainda, que tomografia computadorizada fornece imagens com maior 

definição das bordas do defeito ósseo em relação às imagens obtidas pela 

radiografia digital, oferecendo maior facilidade e confiabilidade na  avaliação da neo-

formação óssea. 
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Figura 23: Tomografia computadorizada 4 (A) e 12 (B ) semanas após o procedimento 

cirúrgico. 

 
 

O valor médio da área radiolúscida (mm2) de cada grupo foi mensurado para comparar a 
quantidade de tecido mineralizado produzido em resposta a cada tipo de membrana 
utilizada. A barra representa o valor médio ± o erro padrão da média (SEM). *P<0,05 
representa a diferença estatística comparada ao grupo basal (24 horas após o procedimento 
cirúrgico). Os dados foram analisados pelos testes de análise de variância (ANOVA) e 
Bonferroni. 
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Figura 24: Comparação entre as imagens visualizadas  pela radiografia digital e 

tomografia computadorizada 12 semanas após o proced imento cirúrgico.  

 

 

As imagens correspondem: A) grupo Sham, B) grupo Controle, C) grupo CPA GA, D) grupo 
CPA 25GA e E) grupo CPA 75GA. As imagens A, B, C, D e E, correspondem às 
radiografias digitais; as imagens A1, B1, C1, D1 e E1, correspondem às tomografias 
computadorizadas do mesmo animal. 
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7.1.3 Densidade radiográfica 

           

Após 12 semanas observou-se que os grupos controle e de CPA GA, CPA 

25GA e CPA 75GA apresentaram densidades similares e com diferença estatística 

em relação ao grupo Sham (**p<0,05) (Figura 25). 

 

Figura 25: Densidade, obtida pela tomografia comput adorizada, 12 semanas após o 

procedimento cirúrgico.  

 

 

 

 

O valor médio densidade radiográfica de cada grupo foi mensurado para comparar a 
quantidade de tecido mineralizado produzido em resposta a cada tipo de membrana 
utilizada. A barra representa o valor médio ± o erro padrão da média (SEM). **P<0,05 
representa a diferença em relação ao grupo Sham. Os dados foram analisados pelos testes 
de Análise de Variância (ANOVA) e Bonferroni. 
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7.2  Análise histológica  

A análise histológica da área correspondente ao defeito cirúrgico realizada 4 

semanas após a implantação das membranas revelou uma reabsorção acentuada 

das membranas do grupo controle (Tabela 2; Fig. 26B). Nos grupos experimentais 

CPA GA e CPA 25GA as membranas apresentam-se íntegras (Tabela 2; Fig. 26C e 

26D, respectivamente), enquanto o grupo CPA 75GA mostrou sinais de reabsorção 

das membranas (Tabela 2; Fig. 26E).  

Após 8 semanas do procedimento cirúrgico, apenas os grupos controle e CPA 

75GA mostraram sinais de reabsorção acentuada (Tabela 3; Fig. 27B e 27E, 

respectivamente), enquanto nos grupos CPA GA e CPA 25GA as membranas 

continuavam íntegras (Tabela 3; Fig. 27C e 27D, respectivamente).  

As membranas do grupo controle apresentaram-se totalmente reabsorvidas 

12 semanas após a cirurgia (Tabela 4; Fig. 28B), enquanto as membranas do grupo 

CPA 75GA apresentavam-se em acentuado estado de reabsorção (Tabela 4; Fig. 

28E). As membranas do grupo CPA GA e CPA 25GA permaneceram íntegras, 

mesmo no maior período de observação, correspondente à 12 semanas  (Tabela 4; 

Fig. 28C e 28D, respectivamente).  

A avaliação histológica realizada 4 semanas após o procedimento cirúrgico 

revelou, ainda, a presença de cápsula fibrosa ao redor das membranas em todos os 

animais dos grupos CPA GA e  CPA 25GA e em 80% dos animais dos grupo CPA 

75GA, enquanto não foi observada a formação de cápsula fibrosa no grupo controle 

(Tabela 2). 

Após 8 semanas, foi encontrada cápsula fibrosa contornando apenas algumas 

membranas do grupo controle (37,5%), enquanto as membranas dos grupos CPA 

GA e CPA 25GA encontraram-se envoltas por espessa cápsula fibrosa em todos os 

animais (100%) e no grupo CPA 75GA a presença de cápsula fibrosa foi observada 

em aproximadamente 60% dos animais (Tabela 3).  

Após 12 semanas da implantação das membranas, não foi observada a 

presença de cápsula fibrosa em nenhum animal do grupo controle. Nos grupos CPA 

GA e CPA 25GA, a cápsula estava presente, envolvendo a membrana, em 100% 
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dos animais, enquanto no grupo CPA 75GA apenas 81,81% dos animais 

apresentavam cápsula fibrosa contornando as membranas (Tabela 4). Observamos 

uma relação direta entre a integridade das membranas e a presença de cápsula 

fibrosa, cuja espessura tende a diminuir, e mesmo desaparecer, à medida que as 

membranas são reabsorvidas (Tabela 2, 3 e 4). 

Nas figuras 26, 27 e 28 podem-se observar os cortes histológicos dos grupos 

realizados 4, 8 e 12 semanas após os procedimentos cirúrgicos. 

 

Tabela 2: Tabela apresentando os aspectos histológi cos, conforme os escores 

avaliados, 4 semanas após o procedimento cirúrgico.  #P<0,05 em relação ao grupo 

controle. 

4 semanas  n=6 Sham  Controle  CPA GA CPA 25GA  CPA 75GA 

Reabsorção da membrana -------- 4(0-4) 0(0)# 0(0)# 4(1-4) 

Presença de cápsula fibrosa 0% 0% 100% 100% 80% 
 

Tabela 3: Tabela apresentando os aspectos histológi cos, conforme os escores 

avaliados,  8 semanas após o procedimento cirúrgico . 

8 semanas n=8 Sham  Controle CPA GA CPA 25GA CPA 75GA 

Reabsorção da membrana -------- 1(0-4) 0(0) 0(0-1) 4(0-4) 

Presença de cápsula fibrosa 0% 37,5% 100% 100% 60% 
 

Tabela 4: Tabela apresentando os aspectos histológi cos, conforme os escores 

avaliados, 12 semanas após o procedimento cirúrgico . #P<0,05 em relação ao grupo 

controle. 

12 semanas n=12 Sham  Controle CPA GA CPA 25GA CPA 75GA 

Reabsorção da membrana ------- 4(4) 0(0)# 0(0-1)# 3(0-4) 

Presença de cápsula fibrosa 0% 0% 100% 100% 81,81% 
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Figura 26: Aspecto microscópico das membranas impla ntadas sob o tecido 

subcutâneo da calvária de ratos 4 semanas após a co nfecção de defeito crítico de 

5.25mm. 

 

Após o procedimento cirúrgico, as membranas, a calvária e o tecido circunjacente foram 
removidos, processados e corados com hematoxilina/eosina. As fotomicrografias 
representam (A) Sham, (B) Controle, (C) CPA GA, (D) CPA 25GA, (E) CPA 75GA e (F) 
animais não operados.  As setas pretas representam o osso neo-formado. As setas 
vermelhas representam a cápsula fibrosa. Barra de escala: 250µm (X40 aumento). 
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Figura 27: Aspecto microscópico das membranas impla ntadas sob o tecido 

subcutâneo da calvária de ratos 8 semanas após a co nfecção de defeito crítico de 

5,25mm.  

 

Após o procedimento cirúrgico, as membranas, a calvária e o tecido circunjacente foram 
removidos, processados e corados com hematoxilina/eosina. As fotomicrografias 
representam (A) Sham, (B) Controle, (C) CPA GA, (D) CPA 25GA, (E) CPA 75GA e (F) 
animais não operados.  As setas pretas representam o osso neo-formado. As setas 
vermelhas representam a cápsula fibrosa. Barra de escala: 250µm (X40 aumento). 
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Figura 28: Aspecto microscópico das membranas impla ntadas sob o tecido 

subcutâneo da calvária de ratos 12 semanas após a c onfecção de defeito crítico de 

5,25mm.    

 

Após o procedimento cirúrgico, as membranas, a calvária e o tecido circunjacente foram 
removidos, processados e corados com hematoxilina/eosina. As fotomicrografias 
representam (A) Sham, (B) Controle, (C) CPA GA, (D) CPA 25GA, (E) CPA 75GA e (F) 
animais não operados.  As setas pretas representam o osso neo-formado. As setas 
vermelhas representam a cápsula fibrosa. Barra de escala: 250µm (X40 aumento). 
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7.3  Atividade de mieloperoxidase (MPO) no tecido s ubcutâneo adjacente ao 

defeito da calvária 

          Não houve diferença estatística entre os grupos em relação à atividade de 

mieloperoxidase (p>0,05) (Figura 29). 

 

7.4  Dosagem de citocinas (IL-1 β, TNF-α) no tecido subcutâneo adjacente ao 

defeito da calvária 

          Após 24 horas do procedimento cirúrgico, não houve diferença estatística 

significante na dosagem da citocina pró-inflamatória IL-1β nos grupos experimentais 

CPA GA, CPA 25GA e CPA 75GA comparados com os grupos Sham e Controle 

(p>0,05) (Figura 30A). Já com relação a citocina TNF-α, houve diferença estatística 

entre os grupos experimentais CPA GA, CPA 25GA e CPA 75GA se comparados ao 

grupo Controle, onde a produção desta citocina foi menor (#p<0.05) (Figura 30B). 
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Figura 29: Atividade de mieloperoxidase (MPO) no te cido subcutâneo adjacente ao 

defeito da calvária.  

 

Os animais tiveram a amostra de cada membrana e do tecido subcutâneo adjacente ao 
defeito da calvária removidos 24 horas após o procedimento cirúrgico para análise da 
atividade de MPO. A barra representa o valor médio ± o erro padrão da média (SEM). Não 
houve diferença estatística entre os grupos. Os dados foram analisados pelos testes de 
Análise de Variância (ANOVA) e Bonferroni. 
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Figura 30: Dosagem de citocinas (IL-1 β, TNF-α,) no tecido subcutâneo adjacente ao 

defeito da calvária. 

 

 

Os animais tiveram a amostra de cada membrana e do tecido subcutâneo, adjacente ao 
defeito da calvária,  removidos 24 horas após o procedimento cirúrgico para dosagem de 
citocinas IL-1β (A), TNF-α (B). A barra representa o valor médio ± o erro padrão da média 
(SEM).  #P<0,05 representa diferença estatística em relação ao grupo controle. Os dados 
foram analisados pelos testes de  Análise de Variância (ANOVA) e Bonferroni. 
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8 DISCUSSÃO 

 

O presente estudo demonstrou a eficácia de três membranas de colágeno 

obtidas a partir de serosa de intestino bovino, mineralizadas por processos 

alternativos de imersão em 0, 25 e 75 ciclos de hidroxiapatita e reticuladas com 

glutaraldeído na cicatrização óssea, utilizando um modelo de defeito ósseo crítico 

em calvária de ratos. A relevância do trabalho baseia-se na importância do 

desenvolvimento de barreiras físicas, de lenta reabsorção, que preservem o espaço 

necessário para a neoformação óssea, prevenindo a invasão dessa área por tecido 

conjuntivo fibroso (DAHLIN et al., 1988; DAHLIN et al., 1989). Essa técnica, 

conhecida como regeneração óssea guiada (ROG), foi desenvolvida a partir do 

princípio da regeneração tecidual guiada (RTG), originalmente usada para o 

tratamento de defeitos periodontais, e hoje aplicada com sucesso no tratamento de 

diversos tipos de defeitos ósseos (KARRING et al., 1993; NYMAN et al., 1995). 

Essas membranas de colágeno reabsorvíveis, desenvolvidas pela Universidade 

Federal do Ceará são manufaturadas por um processo simples e de baixo custo 

operacional, o que permitiria sua comercialização em grande escala. 

A primeira parte deste trabalho teve como finalidade avaliar a 

biocompatibilidade e tempo de reabsorção destas membranas (CPA GA, CPA 25GA, 

CPA 75GA) bem como de membranas de colágeno mineralizadas, mas não 

reticuladas com glutaraldeído (CPA, CPA 25, CPA 75), após implantação em tecido 

subcutâneo de ratos. Uma membrana comercial de colágeno confeccionada a partir 

de osso cortical bovino desmineralizado foi selecionada como controle por ser 

amplamente utilizada e aprovada clinicamente. No presente estudo, as membranas 

experimentais sem reticulação com glutaraldeído sofreram biodegradação precoce e 

apenas fragmentos estavam ainda presentes 120 dias após a implantação. Todas as 

membranas experimentais com reticulação (CPA GA, CPA 25GA e CPA 75GA), 

entretanto, encontravam-se intactas no tecido subcutâneo após 120 dias, o que as 

caracteriza como uma boa opção para uso em terapia de RTG e ROG, uma vez que 

muitas pesquisas têm demonstrado que a membrana deve permanecer intacta por 

um período superior a 30 dias para evitar o crescimento de tecido mole, que 

impediria o crescimento ósseo desejado (IGLHAUT et al., 1998). Se a membrana for 

reabsorvida antes de 4 semanas, esse objetivo não será alcançado (AUKHILL et al., 
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1986). Vários autores defendem que membranas absorvíveis utilizadas nos 

procedimento de ROG devem suportar a formação óssea e maturação por um 

período de no mínimo de 6 meses (SCHENK 1994; HUTMACHER et al.,  2001). 

Observamos que a absorção da membrana comercial controle no tecido 

subcutâneo iniciou-se precocemente e no 15˚ dia já apresentava-se completamente 

reabsorvida. Estes dados estão de acordo com a literatura mostrando que a 

degradação das membranas de colágeno pode-se iniciar de 4 a 28 dias após o seu 

posicionamento (ZHAO et al., 2000;  OWENS; YUKNA 2001). No que diz respeito a 

defeitos periodontais, um dos tópicos fundamentais em relação à RTG e ROG é o 

quanto essa membrana deve permanecer no local com a função de proteger as 

células do ligamento periodontal contra o crescimento do tecido gengival (IGLHAUT 

et al.,  1998). Embora uma duração de 10 dias pareça ser longa bastante para evitar 

a migração apical do epitélio, se a membrana de colágeno for completamente 

reabsorvida antes de 30 dias, novo cemento pode ser encontrado na área de 

cicatrização, mas osso neo-formado não será produzido (PITARU et al.,  1989). O 

cemento é o tecido mineralizado que recobre as raízes dentárias, ancorando as 

fibras do ligamento periodontal; não contém vasos (sanguíneos e linfáticos), não 

possui inervação e nem sofre remodelação fisiológica, ao contrário do osso alveolar.  

As análises dos parâmetros inflamatórios realizadas no presente estudo 

demostraram que as respostas inflamatórias induzidas pela implantação subcutânea 

das membranas sem reticulação foram mais acentuadas do que aquelas 

desencadeadas pelas membranas reticuladas.  Este fato está de acordo com Lee et 

al. (2002), que observaram que numerosas células multinucleadas e neutrófilos são 

comumente encontrados no tecido conjuntivo ao longo da superfície dos resíduos 

das membranas de colágeno em  30 dias. Nesse contexto, a biodegradação precoce 

sofrida pelas membranas experimentais sem reticulação no tecido subcutâneo pode 

justificar nossos achados, uma vez que a presença dos fragmentos dessas 

membranas durante os estágios iniciais de cicatrização estariam contribuindo para a 

amplificação da resposta inflamatória. Estes resquícios podem responder ainda pela 

presença de células gigantes, evidenciadas pela análise histológica, margeando as 

membranas sem reticulação. Células gigantes são células multinucleadas, formadas 

a partir do fusionamento de macrófagos, que fagocitam corpos estranhos de grandes 

dimensões. De fato, não foram encontradas células gigantes de corpo estranho nos 
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grupos que receberam os implantes subcutâneos de membranas reticuladas com 

glutaraldeído, mais resistentes à biodegradação. Nesses grupos, observamos ainda 

uma clara diminuição da resposta inflamatória, evidenciada pela reduzida contagem 

de leucócitos e pelos menores níveis de citocinas encontrados no tecido ao redor 

dessas membranas. Baseado nessas observações, um período de cicatrização mais 

longo (6 meses) pode ser necessário para que as membranas de colágeno sem 

reticulação usadas na RTG alcancem melhores resultados, permitindo que o espaço 

ocupado pela membrana e células inflamatórias seja lentamente substituído por 

tecido conjuntivo, osso e cemento (LEE et al., 2002). 

Todos os biomateriais usualmente ativam uma leve resposta inflamatória no 

hospedeiro. Essa resposta normalmente se estende por um período de tempo maior 

do que o observado na cicatrização de defeitos sem membranas e é esperada e até 

mesmo desejável, visto que, atualmente, o conceito de biocompatibilidade evoluiu; 

não mais se supõe que materiais biocompatíveis devam ser absolutamente inertes 

ou inócuos, mas que as respostas induzidas ao organismo hospedeiro sejam 

controláveis. Uma reação inflamatória mais longa pode causar um atraso no 

processo de cicatrização. A biocompatibilidade dos biomateriais é avaliada 

principalmente pela reação do tecido onde estes são aplicados. Os biomateriais 

podem ser classificados como bioinertes ou bioativos. Bioinertes são materiais que 

não desempenham nenhuma atividade no hospedeiro quando implantados, 

enquanto que os bioativos estimulam à uma resposta desejada. O material 

biocompatível ideal, utilizado como indutor da cicatrização, deve ser bioativo, 

induzindo o estímulo a todas as fases da cicatrização, além de ser reabsorvível, não 

sendo necessária uma segunda etapa cirúrgica para sua remoção. Também é 

importante salientar que os produtos decorrentes da sua reabsorção não deveriam 

interferir no processo de cicatrização (CHESTER, 1987; WILLIAMS, 1987).  

Dois procedimentos de reticulação para estabilização do colágeno têm sido 

desenvolvidos, o tratamento com radiações gama e ultravioleta, e o tratamento 

químico. O procedimento químico de reticulação, freqüentemente envolve reagentes 

bifuncionais contendo grupos reativos tipo glutaraldeído e diisocianatos ou envolve 

ativação de grupos carboxílicos seguido de reação com grupos amino da molécula 

(carbodiimida e acil azida). A reticulação de colágeno com glutaraldeído envolve a 

reação de grupos amino livres de resíduos de aminoácidos lisina e hidroxilisina nas 
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cadeias de polipeptídeo com os grupos aldeídos (CHANG et al., 2001). No presente 

estudo, a reticulação da membrana com glutaraldeído (GA) foi realizada 

gradualmente com solução de 0,01% (1h) e 0,05% (7h) GA, menor do que a 

concentração de GA descrita na literatura (GOISSIS et al., 1999). Essa nova 

metodologia de reticulação provavelmente contribuiu para a reduzida reação 

inflamatória observada no nosso estudo.  O uso de 0,05% GA como reagente de 

ligação cruzada para controlar o grau de biodegradabilidade das membranas de 

colágeno foi baseado no fato que tem sido o reagente de escolha para melhorar as 

propriedades mecânicas e a biocompatibilidade de muitos dispositivos de colágeno 

implantados (BOON; RUIJGROK; VARDAXI, 1995). Membranas de colágeno 

aniônicos reticuladas com 0,05% GA apresentaram boa biocompatibilidade sem 

efeitos biológicos adversos e a biodegradação controlada foi alcançada em função 

do tempo de exposição ao GA. O comportamento biológico observado com 

membranas reticuladas com GA em 8-h sugere que as membranas de colágeno 

aniônico podem ter uso potencial, não só associado com a RTG para reconstrução 

dos tecidos periodontais, mas também em outras aplicações de biomateriais de 

colágeno, aonde controlada biodegradabilidade é requerida (GOISSIS et al., 1999).  

 Entretanto, quando a reticulação é muito intensa ocorre uma redução na 

flexibilidade da membrana, dificultando sua acomodação aos diversos tecidos, como 

osso e dente (MINABE  et al., 1989). Desta forma, o grau ideal de reticulação não foi 

ainda totalmente definido. Embora a reticulação seja um procedimento desejável na 

preparação da membrana, este procedimento pode prolongar a citotoxicidade do 

material. O uso de reticulação a 0,05% GA foi baseado no fato que o mesmo 

melhora as propriedades mecânicas e a biocompatibilidade do colágeno e que a 

reticulação a 0,1% GA é caracterizada por uma alta estabilidade e 

biocompatibilidade pós implantação, sem sinais de efeitos citotóxicos (VAN LUYN et 

al.,   1992; BOON; RUIJGROK; VARDAXI, 1995). Nossos dados mostraram que as 

membranas reticuladas não foram reabsorvidas no período de 120 dias e que talvez 

um período de observação mais longo seja necessário para que se inicie o processo 

de reabsorção. Caso a reabsorção não aconteça, essa membrana teria que ser 

removida cirurgicamente, fato não desejado. Sugere-se que uma menor 

concentração de reticulação (0,01% de GA durante todo o processo) poderia permitir 
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uma degradação mais rápida desta membrana, o que será avaliado nos próximos 

estudos.  

Outra vantagem citada na literatura das membranas reticuladas é sua 

capacidade de cicatrização, até quando prematuramente expostas ao meio bucal 

contaminado. Esse fato foi parcialmente explicado pelo fato que, embora exposta 

prematuramente, essas membranas tem a capacidade de suportar a degradação 

colagenolítica bacteriana enquanto facilita a cicatrização de tecido mole sobre a 

membrana exposta (MOSES  et al., 2005). 

          Observamos, em todos os grupos experimentais, intensa marcação 

imunohistoquímica para metaloproteinase nos tecidos circunjacentes às membranas, 

7 dias após a implantação, o que revela uma pré-disposição do hospedeiro em 

degradar essas membranas, independentemente da sua composição. As 

metaloproteinases da matriz (MMP) fazem parte de uma família de enzimas 

peptidase responsáveis pela degradação dos componentes da matriz extracelular, 

incluindo colágeno. MMP-1 é designada como colagenase intersticial, fibroblasto 

colagenase, ou colagenase 1 e MMP-8 é designada como colagenase neutrofílica, 

colagenase PMNL, ou colagenase tipo 2 e degrada colágeno tipos I, II e III. MMP-8 é 

expressa exclusivamente em condições inflamatórias (REYNOLDS et al., 1994; 

ARMSTRONG; JUDE, 2002). A metaloproteinase MMP-8 é o tipo predominante na 

periodontite. A principal origem desta colagenase é a partir de neutrófilos 

degranulados e extravasados, os quais estão presentes na gengiva inflamada. 

Elevados níveis de MMP-8 estão altamente correlacionados com a profundidade de 

sondagem, perda clínica da fixação do dente e sangramento à sondagem (RAI et al., 

2008).  

A intensa marcação imunohistoquímica para MMP1/8 foi observada em todos 

os grupos experimentais, sete dias após a implantação subcutânea das membranas. 

A principal origem da MMP-8 é a partir de neutrófilos extravasados. Uma das formas 

de avaliar a migração de neutrófilos para os tecidos é através do ensaio da atividade 

de mieloperoxidase (MPO), enzima presente nos grânulos azurófilos dessas células. 

Como detectamos baixa atividade de MPO nos tecidos subcutâneos circunjacentes 

às membranas testadas no sétimo dia de experimento, esperávamos uma fraca 

marcação para MMP1/8 nesse período, a não ser que a marcação tenha 
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evidenciado a MMP-1.  A atividade da MMP-8, de fato, era limitada anteriormente 

aos neutrófilos (SORSA et al., 2004), no entanto têm sido descrito na literatura que 

muitos outros tipos celulares presentes no periodonto de humanos, em condições 

normais e patológicas, como células epiteliais do sulco gengival, fibroblastos, células 

endoteliais, monócitos, macrófagos e células plasmáticas podem ser induzidas a 

ativar MMPs distintas, inclusive MMP-8 (TERVAHARTIALA et al., 2000; UITTO et al., 

2000). No presente trabalho, portanto, macrófagos ou monócitos, juntamente com 

fibroblastos, podem ser as células responsáveis pela intensa expressão de MMP-1/8 

nos tecidos subcutâneos no sétimo dia após a implantação das membranas. 

Os dados obtidos na primeira parte do presente estudo sugerem, portanto, 

que as membranas experimentais reticuladas com glutaraldeído, além de 

permanecerem íntegras por mais tempo, são mais biocompatíveis em relação às 

membranas sem reticulação, motivo pelo qual as membranas reticuladas (CPA GA, 

CPA 25GA e CPA 75GA) foram selecionadas para a segunda parte do presente 

estudo, cuja finalidade foi avaliar a eficácia dessas membranas na regeneração 

óssea guiada. Utilizou-se para esse fim o modelo de defeito crítico em calvária de 

ratos, desenvolvido por Freeman e Turnbull (1973), pois se apresenta apropriado 

para o estudo de regeneração óssea, pela facilidade de manuseio, estabilidade e 

pelo baixo risco de complicações. Modelos animais para o estudo de regeneração 

óssea devem satisfazer os seguintes critérios: 1) O menor tamanho de defeito ósseo 

não deve ser menor do que o defeito ósseo crítico para cada espécie determinada; 

2) o modelo não deve ser caro; 3) os animais devem estar disponíveis e serem 

fáceis de manipular e anestesiar; 4) o sítio do implante deve incluir osso cortical e 

medular; 5) o defeito ósseo deve ser estável e não permitir morbidade; 6) o risco de 

fratura deve ser minimizado; 7) o modelo animal deve permitir acompanhamento 

tanto radiográfico quanto histológico da regeneração óssea (BOSCH; MELSEN; 

VARGERVIK, 1998).  

            Quando se utiliza o modelo de defeito ósseo crítico, essas membranas 

posicionadas sobre o defeito cirúrgico permitem tempo para que células 

mesenquimais ósseas, de crescimento lento, possam repovoar o defeito, enquanto 

evita o rápido crescimento do tecido epitelial e conjuntivo (CLOKIE; URIST 2000). O 

tamanho do defeito ósseo de calvária utilizado em nosso estudo (5,25mm) está de 

acordo com vários estudos prévios de defeito ósseo crítico em ratos (MARDAS; 
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KOSTOPOULOS; KARRING, 2002; FURLANETO et al., 2007; MARDAS, 

KOSTOPOULOS, KARRING, 2008; KOZLOVSKY et al., 2009; POTIJANYAKUL et 

al., 2010). A sutura sagital foi utilizada como referência para padronizar a posição do 

defeito ósseo em todos os animais, de forma que o maior diâmetro do defeito 

coincidiu com a sutura. Qualquer possibilidade de inclusão do tecido conjuntivo da 

sutura sagital estaria presente em todos os grupos. Modelos experimentais similares 

que incluem a sutura sagital têm sido relatados em outros estudos (BRUNEL et al. 

1996; MARDAS; KOSTOPOULOS; KARRING,  2002; KIM et al., 2004). Parece 

razoável afirmar que células precursoras da sutura da região dorsal e frontal do 

defeito migram para a ferida cirúrgica pelo espaço criado pela membrana antes que 

as células ósseas originárias das margens dos defeitos tenham ocupado a área 

(MARDAS; KOSTOPOULOS; KARRING, 2002). Tradicionalmente, muitos autores 

têm utilizado 8 milímetros como um defeito crítico no osso do crânio de ratos, como 

descrito por Ray et al. (1957). No entanto, outros autores descreveram o defeito de 5 

mm  ser suficiente no osso de calvárias de Sprague-Dawley e ratos Wistar, uma vez 

que apresenta uma regeneração incompleta ao longo do tempo (BOSH et al., 1995). 

O tamanho menor tem várias vantagens, tais como a prevenção de lesão do seio 

sagital venoso e a possibilidade de realizar duas craniectomias em cada animal. Em 

geral, o defeito ósseo criado em calvária de ratos representa um modelo 

experimental adequado para a regeneração de osso membranoso. Fisiologicamente, 

o osso cortical da calvária se assemelha a uma mandíbula atrófica, portanto, 

resultados também podem ser aplicados a área maxilo-facial (SCHMITZ; 

HOLLINGER, 1986). Foi decidido não fixar as membranas testadas, pois se essas 

membranas mostrassem resultados satisfatórios apenas com fixação, seria uma 

grande desvantagem para a prática clínica, pois essas membranas não seriam 

capazes de competir com as membranas de colágeno já disponíveis no mercado.            

Na nossa pesquisa, avaliamos o tecido ósseo calcificado através de 

radiografias digitais e tomografias computadorizadas e o tecido ósseo descalcificado 

por meio de cortes histológicos. Desta forma, os métodos utilizados para investigar a 

formação óssea se complementaram, resultando numa maior confiabilidade dos 

resultados. É importante esclarecer que, além de avaliar e quantificar neoformação 

óssea, analisamos outros aspectos referentes à resposta inflamatória induzida pela 



97 
 

 

 

implantação das membranas nos tecidos circunjacentes, assim como a 

biodegradação sofrida por essas membranas.  

As radiografias digitais e tomografias computadorizadas mostram-se técnicas 

úteis e confiáveis para mensurar a nova formação óssea, especialmente em modelo 

de defeito crítico, aonde o contorno original do defeito pode ser facilmente 

recuperado (SCHORTINGHUIS et al., 2005; MARECHAL et al., 2005).  A tomografia 

computadorizada produz uma imagem de alta resolução, é rápida, a dose de 

radiação é mínima e pode produzir uma imagem óssea adequada de pequenos 

animais, além de consumir menor tempo do que a análise histológica (PRYOR; 

SUSIN; WIKESJO, 2006). Alguns autores, usando modelo crítico em calvária, só 

consideram os dados qualitativos após avaliação radiográfica (DUPOIRIEUX et al., 

2009).  Outros autores também encontraram baixos valores de acurácia quando 

avaliações radiográficas foram empregadas e não recomendam a utilização de 

métodos radiográficos sem a confirmação histológica (PRYOR; SUSIN; WIKESJO, 

2006).   

No nosso estudo, os dados obtidos pela tomografia computadorizada 

mostraram-se mais confiáveis, pois o defeito cirúrgico pode ser analisado com maior 

nitidez, escolhendo-se o melhor corte para a realização da mensuração. Embora os 

resultados obtidos com a radiografia digital e tomografia computadorizada sejam 

bastante similares, nos períodos avaliados, a tomografia computadorizada mostrou-

se mais sensível que a radiografia digital na avaliação das diferenças entre os 

grupos. Como a formação óssea é um processo tri-dimensional (3D), técnicas que 

forneçam medições em 3D são mais apropriadas para analisar a formação óssea 

durante o processo de cicatrização do que as que fornecem imagens em 2 

dimensões (2D), como as radiografias digitais e os estudos histológicos. 

Recentemente, metodologias alternativas têm sido desenvolvidas para a pesquisa 

sobre a cicatrização óssea, especialmente após fraturas, incluindo  

análise microrradiográfica, testes mecânicos, densitometria e de marcadores 

biológicos (YEOM et al., 2008). Micro Tomografia Computadorizada pode fornecer 

informações quantitativas em relação ao padrão tridimensional  e distribuição de 

mineralização ao nível macromolecular da estrutura óssea, avaliação da espessura 

e número de trabéculas ósseas, densidade mineral, que são fortemente 
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correlacionados com propriedades mecânicas e do estado de modelagem e 

remodelamento dentro de uma região (MUCHLER et al., 2010).  

A avaliação histológica, nessa análise especifica, foi complementar, pois 

permitiu a exclusão dos dados coletados (dados das radiografias digitais e 

tomografias computadorizadas) de animais nos quais se observou deslocamento 

completo da membrana, ou seja, a membrana não foi evidenciada no corte 

histológico. Embora a histomorfometria seja utilizada em vários trabalhos como o 

método selecionado para mensurar a neoformação óssea (FURLANETO et al., 

1997), requer tempo substancial e esforço para o preparo das amostras, incluindo a 

incorporação  em parafina ou metilmetacrilato, seccionamento  em fatias finas (4 a 

100 µm de espessura) e múltiplos procedimentos de coloração, ao contrário da  

tomografia computadorizada, que consome bem menos tempo. Outro aspecto 

limitante da análise histológica para a quantificação óssea é a impossibilidade de 

utilizar as amostras para outras avaliações ou ensaios (YEOM et al., 2008). 

Ademais, observamos no presente estudo, no que diz respeito à quantificação da 

formação óssea, que a avaliação histológica mostrou-se menos sensível, pois se 

observa claramente nas análises por imagem que a neo-formação óssea é irregular. 

Dessa forma, o osso neo-formado que não se encontre no plano de corte não seria 

evidenciado na análise histológica, comprometendo os resultados.  

Histologia é importante para  caracterizar o padrão e distribuição de 

celularidade no osso desmineralizado, parâmetro fortemente relacionado à cinética 

da formação óssea e mineralização, uma vez que evidencia a presença de células 

relacionadas ao metabolismo ósseo (osteócitos, osteoblastos e osteoclastos). A 

análise histopatológica também permite a caracterização da natureza do tecido 

ósseo nas regiões não mineralizadas intertrabeculares com relação às células 

hematopoiéticas, tecido gorduroso e fibrose, vascularização  e o status de uma 

resposta inflamatória local residual induzida pelos materiais implantados. Ademais, a 

realização de análises imunohistoquímicas pode refinar ainda mais a caracterização 

de fenótipos de células, como também evidenciar a liberação de proteínas por essas 

células, uma vez que se utiliza marcadores moleculares específicos (MUCHLER et 

al., 2010).   
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           Em nossa pesquisa os dados das radiografias digitais e tomografias 

computadorizadas 4 e 12  semanas após a implantação das membranas mostram 

aumento significativo na formação óssea nos grupos CPA GA e CPA 25GA, em 

relação ao grupo que não recebeu nenhuma membrana recobrindo o defeito ósseo 

(sham), mostrando-se superior a membrana controle. Nossos resultados estão de 

acordo com estudos que demonstram a eficácia de membranas de colágeno 

testadas em animais e utilizadas clinicamente em humanos na regeneração óssea 

(ZITZMANN et al., 1997; HOCKERS et al., 1999). O uso clínico dessas membranas 

na região circunjacente a implantes dentários resultou em melhor preservação dos 

níveis de osso marginal em comparação à membranas não reabsorvíveis 

(ZITZMANN; SCHARER; MARINELLO, 2001), reforçando dados da literatura que 

relatam melhores resultados do colágeno em relação à outros materiais utilizados na 

ROG, como barreiras de polímero e politetrafluoroetileno (MAO et al., 1997).  

A carga elétrica negativa das membranas de colágeno utilizadas neste 

trabalho pode afetar o comportamento das células e a distribuição dos componentes 

extra-celulares do tecido. A principal característica da mudança da carga do 

colágeno é a melhora nas propriedades dielétricas comparado ao colágeno nativo.   

Foi mostrado que superfícies carregadas positivamente induzem a formação de 

tecido conjuntivo, enquanto superfícies carregadas negativamente estimulam a 

formação de tecido ósseo (GOES et al., 2002). A matriz de colágeno aniônico é um 

material promissor para recuperação de defeitos ósseos por causa de sua 

biocompatibilidade e osteocondutividade, bem como a habilidade de atuar no 

período de cicatrização sem os atrasos associados a outras membranas (ROCHA; 

GOISSIS; ROSSI, 2002).  

O aumento na regeneração óssea, observada nos grupos CPA GA e CPA 

25GA, resultou na redução, em torno de 40 a 50% do defeito ósseo em relação ao 

defeito original. Uma das razões para não ter ocorrido o completo fechamento do 

defeito ósseo nesses grupos pode estar relacionado com a qualidade do osso 

adjacente ao defeito, fator importante na regeneração óssea. Defeitos em osso 

compacto (qualidade tipo I) têm mostrado reduzido preenchimento ósseo se 

comparado ao osso do tipo mais medular (ZITZMARM; ZCHARER; MARINEUO, 

1999). Como o osso cortical da calvária de ratos é considerado como osso tipo I, 

isso pode ter influenciado a diminuição da regeneração óssea quando comparado a 



100 
 

 

 

defeitos em osso mandibular, que apresenta maior quantidade de osso medular 

(ZITZMARM; ZCHARER; MARINEUO, 1999). Outra razão importante está 

relacionada a geometria do defeito, em particular  a relação entre largura e 

profundidade. Essa relação afeta o potencial das células adjacentes das paredes 

ósseas de repopularem a área e completar o preenchimento do defeito. Nesse 

sentido, a geometria rasa do defeito da calvária fornece baixo potencial regenerativo 

e também exige propriedades mecânicas superiores das barreiras mecânicas, a fim 

evitar o colapso para o interior do defeito,  impedindo a neoformação óssea 

(DUPOIRIEUX et al., 2001). 

Algumas membranas testadas neste trabalho foram mineralizadas, uma vez 

que tem sido demonstrado que arcabouços de apatita ou compósitos de colágeno-

apatita são mais apropriados para adesão e proliferação de osteoblastos (CHEN et 

al.,  2006). Colágeno mineralizado produz melhor biocompatibilidade em tecidos 

humanos e animais em relação ao colágeno puro (SILVA et al., 2004). Assim como o 

enxerto de tecido duro, o colágeno mineralizado também apresenta o efeito de 

condutividade que aumenta o crescimento de tecido ósseo (KIKUCHI et al., 2001; 

LIAO et al., 2005). Ademais, a incorporação de hidroxiapatita contribui para 

aumentar a resistência da membrana de colágeno, impedindo o seu colapso para o 

interior do defeito ósseo (SCHLIEPHAKE et al., 2004). 

Embora a literatura relate que arcabouços de colágeno mineralizados com 

hidroxiapatita propiciem a regeneração óssea, nossos dados não mostraram, em 

nenhum período de observação, diferenças significativas na formação óssea entre 

os grupos que receberam membranas impregnadas com hidroxiapatita (CPA 25GA e 

CPA 75GA) e o grupo CPA GA, cujos animais receberam membranas sem 

impregnação. Esse resultado sugere que a impregnação não promoveu aumento da 

disponibilidade de cristais de hidroxiapatita para o meio, provavelmente em 

decorrência da reticulação com glutaraldeído, que por ter sido realizada após a 

impregnação de hidroxiapatita, pode ter promovido o fechamento das fibras das 

membranas, comprometendo a liberação desses cristais para a ferida cirúrgica. 

Talvez seja necessário diminuir ainda mais o grau de reticulação para se obter 

melhores resultados. Não podemos deixar de levar em consideração, entretanto, 

que uma menor reticulação pode resultar em maior biodegradação das membranas, 

o que também pode comprometer o crescimento ósseo.  
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A liberação dos cristais de hidroxiapatita pode ter sido comprometida também 

pela presença da cápsula fibrosa ao redor das membranas, especialmente das 

membranas reticuladas, que apresentaram cápsula mais espessa com o decorrer do 

tempo, tanto quando implantadas em tecido subcutâneo como em calotas cranianas.  

Dados na literatura demonstram que membranas de colágeno reticuladas não 

permitem a penetração dos elementos do tecido conjuntivo na sua superfície e não 

mostram sinais de integração com tecidos vizinhos. A falta de adesão entre essas 

membranas e o tecido adjacente, bem como a falta de vascularização e integração 

tecidual, pode resultar na tendência da membrana de se separar do tecido 

conjuntivo adjacente (TAL et al., 2008). Esse fato pode contribuir para justificar a 

intensa fibrose encontrada em torno das membranas reticuladas no presente estudo. 

Alguns animais tiveram de ser excluídos das análises efetuadas, pois não foram 

encontrados vestígios das membranas no tecido subcutâneo sobre a calvária, 

quando visualisados na histologia, o que leva a supor que essas membranas foram 

deslocadas do local inicial de implantação. A falta de fixação das membranas aos 

ossos da calvária pode ter propiciado esses deslocamentos, apesar das 

propriedades inerentes do colágeno de aderir aos tecidos subjacentes sob leve 

pressão. Temos que considerar, ainda, que as membranas mineralizadas e 

reticuladas são mais rígidas que as do grupo controle, confeccionadas a partir de 

colágeno apenas, o que facilita a movimentação dessas membranas, favorecendo a 

formação da cápsula fibrosa. As interações dos animais entre sí e dos animais com 

as paredes de suas caixas aumentam o atrito mecânico e exacerba os 

deslocamentos das membranas (SCHLIEPHAKE et al., 2004). A maior rigidez das 

membranas reticuladas, no entanto, funciona como uma barreira, impedindo que 

haja o colapso do tecido conjuntivo e da própria membrana para o interior do defeito, 

o que é uma vantagem no caso de defeitos ósseos maiores.  Sugere-se que a 

fixação dessas membranas à calvária poderia impedir a formação de uma cápsula 

fibrosa resultando em maior formação óssea nos grupos que receberam membranas 

reticuladas e mineralizadas com hidroxiapatita.  

Em todos os períodos avaliados, as membranas experimentais dos grupos 

CPA GA e CPA 25GA apresentaram-se íntegras e envolvidas por espessa cápsula 

fibrosa, confirmando os dados obtidos em tecido subcutâneo de ratos (VERÍSSIMO 

et al., 2010). Apenas as membranas do grupo experimental CPA 75GA, 
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apresentaram sinais de reabsorção. No modelo de calvária, as membranas 

comerciais de colágeno utilizadas como grupo controle ainda estavam presentes no 

período de 4 e 8 semanas, diferente dos nossos resultados em tecido subcutâneo de 

ratos, onde essa reabsorção se deu em torno de 15 dias. A diferença no grau de 

reabsorção da membrana, observada nos dois modelos experimentais, deve-se, 

provavelmente, à menor vascularização do tecido da calvária se comparado com o 

tecido subcutâneo da região dorsal dos ratos Wistar (VERÍSSIMO et al., 2010). Não 

está claro se o processo de degradação das membranas pode impedir a 

regeneração óssea, mas se fragmentos das membranas permanecerem acumulados 

no centro do defeito durante os estágios iniciais de cicatrização, pode sugerir uma 

interferência mecânica na diferenciação osteogênica de células mesenquimais 

indiferenciadas (SCHLIEPHAKE et al., 2004).  

A avaliação histológica realizada no presente estudo sugere fortemente que a 

presença de cápsula fibrosa está intimamente relacionada com a reabsorção destas 

membranas. De fato, não foi detectada presença de cápsula fibrosa no grupo 

controle, cujas membranas sofreram intensa biodegradação. Observamos ainda, no 

grupo CPA 75GA, o desaparecimento da cápsula fibrosa à medida que as 

membranas eram reabsorvidas. O tipo de membrana a ser utilizada deve ser 

selecionado de acordo com as demandas clínicas de cada caso. Membranas com 

alta reabsorção devem apresentar um efeito menor do que o indicado (MOSES et 

al., 2008). Em defeitos ósseos amplos, onde barreiras devem permanecer por maior 

tempo, as membranas reticuladas podem apresentar vantagens.  

 A indicação dessas membranas experimentais (CPA GA, CPA 25GA e CPA 

75GA) é reforçada pelo fato de não desencadearem reação inflamatória importante 

nos tecidos circunjacentes às membranas implantadas na calota craniana, 

reforçando os dados obtidos em tecido subcutâneo (VERÍSSIMO et al., 2010), o que 

pode ser confirmado pelas dosagens de mieloperoxidade, enzima presente nos 

grânulos azurófilos de neutrófilos, e das citocinas pro-inflamatórias IL-1β e TNF-α 

nos tecidos adjacentes às membranas posicionadas na calvária. Não houve 

diferença estatística nas dosagens de IL-1β e mieloperoxidase entre os animais que 

receberam essas membranas experimentais e os grupos sham e controle. A 

mieloperoxidase (MPO) pode ser considerada um indicador do acúmulo de 

neutrófilos no tecido, pois quando os tecidos periodontais encontram-se inflamados, 
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ocorre um aumento no número de polimorfonucleares (PMN) na gengiva e, 

conseqüentemente, há uma elevação na atividade da MPO. Além disso, foi 

observado que a atividade da MPO apresenta-se significativamente reduzida após 

terapia periodontal ou em pacientes sem comprometimento destes tecidos 

(MARCACCINI et al., 2010).  

          As citocinas desempenham importante papel na patogênese da periodontite. 

As principais citocinas envolvidas nesta patologia são a interleucina 1 beta (IL-1β) e 

o fator de necrose tumoral alfa (TNF-α), as quais são encontradas em concentrações 

elevadas no periodonto de pacientes acometidos pela doença periodontal. Estas 

citocinas atuam direta e sinergisticamente estimulando a degradação da matriz de 

tecido conjuntivo, o recrutamento e/ou ativação dos osteoclastos e a reabsorção 

óssea.  Além disso, já foi verificado que os níveis destas citocinas no sulco gengival 

relacionam-se diretamente à severidade da doença periodontal e podem estar 

reduzidos após o tratamento da periodontite (GORSKA et al., 2003). 

          A IL-1β estimula a produção de mediadores catabólicos do tecido conjuntivo e 

de reabsorção óssea, incluindo a própria IL-1β, interleucina 6 (IL-6), TNF-α, 

prostaglandina E2 (PGE2) e metaloproteinases de matriz (MMP). Esses fatores 

contribuem para a perpetuação da degradação do tecido conjuntivo, bem como para 

o recrutamento e ativação dos osteoclastos (PAQUETTE; WILLIAMS, 2000). A IL-1β 

também promove ativação de linfócitos T, proliferação de linfócitos B e estimulação 

da produção de anticorpos; influencia ainda na modulação da função da célula 

endotelial, que inclui a liberação de fator estimulador de colônias granulócito-

macrófago (GM-CSF), prostaciclina (PGI2) e síntese do fator ativador de plaquetas 

(PAF) (PREISS; MEYLE, 1994). O fator de necrose tumoral alfa (TNF-α) é uma 

proteína trimérica, secretada por monócitos-macrófagos e desempenha um papel 

fundamental na doença periodontal como mediador da destruição tecidual. Exerce 

importante papel na ativação dos osteoclastos, estimulando a reabsorção óssea. 

Além disso, estimula a produção local de prostaglandina, induz a secreção de 

metaloproteinases, as quais realizam a dissolução da matriz orgânica secretada pelo 

osteoblasto, resultando em perda óssea local (GRAVES, 2008). A interleucina 10 

(IL-10) é produzida principalmente por macrófagos ativados, e, como ela inibe as 

funções do macrófago, é um excelente exemplo de regulador de feedback negativo. 

Não está claro se diferentes estímulos podem agir nos macrófagos para induzir  a 
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produção de uma citocina reguladora como a IL-10 e citocinas efetoras como TNF, 

ou se os mesmos estímulos desencadeiam a produção de todas as citocinas, mas 

com cinéticas diferentes. Os linfócitos T também secretam IL-10, e ela é produzida 

ainda por alguns tipos celulares não linfóides (ex: queratinócitos) (PAQUETTE; 

WILLIAMS, 2000). 

          Os animais que receberam as membranas experimentais, no modelo de 

defeito ósseo crítico, apresentaram, de forma significativa, menores concentrações 

de TNF-α nos tecidos adjacentes às membranas em relação ao grupo controle. 

Ademais, a avaliação histológica não evidenciou células inflamatórias e tampouco 

osteoclastos nas bordas da ferida cirúrgica, em nenhum dos períodos avaliados, nos 

grupos que utilizaram membranas de colágeno reticuladas (CPA GA, CPA 25GA e 

CPA 75GA). Uma inflamação leve poderia estimular reabsorção osteoclástica uma 

vez que osteclastos respondem à fatores inflamatórios como IL (interleucinas) e 

TNF-α (KOBAYASHI  et al.,  2000).  Aplicando-se membranas em tecido 

subcutâneo, observou-se após 7 dias, que os animais que receberam essas 

membranas reticuladas apresentaram maiores dosagens de IL-10 em relação ao 

grupo controle, mostrando que a reação inflamatória tende a se  resolver mais 

rapidamente que os grupos que receberam membranas sem reticulação, pois a IL-

10 age inibindo a ativação das células T e finalizando as reações de imunidade 

mediada por células (PAQUETTE; WILLIAMS, 2000).   

Esses achados em modelo de calvária estão de acordo com nossos 

resultados prévios (VERÍSSIMO et al., 2010), demonstrando que as membranas 

reticuladas com glutaraldeído são biocompatíveis, além de serem resistentes à 

biodegradação, configurando uma boa opção quando a produção de novo osso 

depende de uma barreira mecânica de maior duração.  
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9 CONCLUSÃO 

O presente estudo sugere, portanto, que as membranas experimentais de 

colágeno polianiônico reticuladas com glutaraldeído (CPA GA, CPA 25GA e CPA 

75GA) mostraram-se mais eficazes do que a membrana comercial de colágeno, uma 

vez que evidenciamos maior biocompatibilidade e uma maior neo-formação óssea 

nos grupos reticulados. A mineralização das membranas com hidroxiapatita não 

influenciou o reparo ósseo no presente estudo. Esses resultados nos permitem 

concluir que essas membranas reticuladas são uma opção em casos de defeitos 

ósseos extensos, quando uma barreira mecânica de maior duração é requerida. 
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