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RESUMO 

 

Stents são endopróteses tubulares e expansíveis que podem ser revestidos com 
matrizes poliméricas biodegradáveis, com a finalidade de criar um revestimento que 
pode atuar de maneira passiva, servindo como uma barreira entre a superfície 
metálica e o tecido biológico; ou ativa, interferindo diretamente nos processos 
biológicos de recuperação após o implante.  Assim, a quitosana, como um biopolímero 
biocompátivel e biodegradável, se apresenta como um biomaterial promissor para 
esse tipo aplicação. Neste trabalho, realizou-se uma pesquisa com a finalidade de 
desenvolver uma técnica de revestimento de stents a partir da quitosana.  Para isso, 
amostras comerciais de stents foram submetidas a quatro técnicas de revestimentos 
dip coating, dip coating com rotação, spray coating e layer-by-layer, avaliando o 
comportamento de diferentes concentrações de quitosana (0,1; 0,5 e 1% m/v), além 
da associação de alginato de sódio na aplicação do layer-by-layer. Foi realizado um 
ensaio de reologia nas soluções poliméricas para avaliar e quantificar as diferenças 
de viscosidade entre as soluções utilizadas, com isso as soluções que apresentaram 
viscosidades muito acima da média encontrada foram descartadas. A partir das 
micrografias feitas por de Microscopia Ótica e Microscopia Eletrônica de Varredura foi 
possível verificar que as técnicas de dip coating e layer-by-layer permitiram a 
deposição de revestimento polimérico sobre a superfície dos stents. Ensaios de grau 
de intumescimento e resistência a compressão também foram realizados e 
corroboraram a viabilidade das técnicas de revestimento adotadas. Dessa forma, foi 
possível concluir que a melhor condição de revestimento foi obtida a partir da solução 
de quitosana 0,5% de quitosana e da técnica de dip coating. As micrografias de 
Microscopia Ótica e Microscopia Eletrônica Varredura para essa condição de teste 
evidenciaram a presença de revestimento homogêneo e uniforme sobre a superfície 
dos stents.  
 

Palavras-Chave: Stents Metálicos. Quitosana. Alginato de Sódio. Técnicas de 

Revestimento. 
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ABSTRACT 

 

Stents are tubular and expandable endoprostheses that can be coated with 
biodegradable polymeric matrices in order to create a coating that can act passively, 
serving as a barrier between the metal surface and the biological tissue; or actively, 
directly interfering in the biological processes of recovery after implantation. Thus, 
chitosan, as a biocompatible and biodegradable biopolymer, presents itself as a 
promising biomaterial for this type of application. In this work, a research was carried 
out to develop a technique for coating stents from chitosan. For this, commercial stent 
samples were submitted to four coating techniques: dip coating, spin coating, spray 
coating and layer-by-layer, evaluating the behavior of different chitosan concentrations 
(0.1, 0.5 and 1% m/v), besides the association of sodium alginate in the layer-by-layer 
application. A rheology test was carried out in the polymeric solutions to evaluate and 
quantify the differences in viscosity between the used solutions, so that solutions with 
viscosities much high above the found average, were discarded. From the 
micrographies of Optical Microscopy and Scanning Electron Microscopy, it was 
possible to verify that dip coating and layer-by-layer techniques enabled the deposition 
of polymeric coating on the stents surface. The degree of swelling and compressive 
strength tests were also performed and corroborated the feasibility of the adopted 
coating techniques. Thus, it was possible to conclude that the best coating condition 
was obtained from chitosan solution with 0.5% chitosan and the dip coating technique. 
The micrographs of Optical Microscopy and Scanning Electron Microscopy for this test 
condition evidenced the presence of homogeneous and uniform coating on the stents 
surface. 
 
Keywords: Metallic Stents. Chitosan. Sodium Alginate. Coating Techniques. 
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1 INTRODUÇÃO 

 

Stent é o termo pelo qual é comumente conhecido um tipo de endoprótese 

expansível, de geometria cilíndrica, formada por hastes retráteis que formam uma 

malha com estrutura multicelular e que funciona como um dispositivo de suporte e 

desobstrução de estruturas tubulares do corpo humano, como vasos sanguíneos e 

artérias, esôfago, traqueia, dutos biliares, dentre outros.  

O desenvolvimento dos stents como endopróteses com função de corrigir 

obstruções se deu em 1954, em cirurgias experimentais de reconstrução de dutos 

biliares, porém foi em 1986 que esse tipo de dispositivo foi utilizado com o propósito 

de melhorar os resultados clínicos de cirurgias de angioplastia, comumente 

relacionadas a aterosclerose (Gao et al., 2014) 

Por sua vez, a aterosclerose é uma doença imuno-inflamatória crônica na qual 

ocorre a formação de ateromas dentro dos vasos sanguíneos. Os ateromas são 

placas compostas especialmente por lipídios e tecido fibroso que vão se acumulando 

nas paredes dos vasos levando a uma diminuição progressiva do seu diâmetro, que 

pode chegar a total obstrução (Auer et al., 2015). 

Nesse cenário, as doenças vasculares (considerando todo o sistema 

circulatório) têm sido a principal causa de mortes no Brasil e no mundo durante os 

últimos anos. O avanço das pesquisas na área de biomateriais tem possibilitado o 

desenvolvimento de novos modelos de stents que visam otimizar o processo de 

implante, dar maior segurança aos médicos e aos pacientes, a fim de melhorar a 

biofuncionalidade das endopróteses e evitar possíveis danos colaterais em função do 

implante, como um novo estreitamento do vaso. Essa nova obstrução é denominada 

reestenose (reestenose, onde o termo estenose, se refere ao estreitamento patológico 

de um conduto, canal ou orifício do corpo). 

 A reestenose pode acontecer, fundamentalmente, nos primeiros meses após 

a intervenção, em virtude de uma série de fatores intrínsecos ao paciente, mas 

também é possível que características próprias do implante influenciem diretamente 

na sua ocorrência, como por exemplo, o grau da lesão que o implante causa na parede 

do vaso. Para reduzir estes efeitos, existe a possibilidade de combinar o implante do 

stent com terapia farmacológica apropriada (Cardona et al., 2012; Gao et al.,2014). 
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Os stents farmacológicos são uma alternativa para a prevenção de reestenose 

em virtude de prover simultaneamente a intervenção mecânica, ao comprimir a placa 

de ateroma, liberando o fluxo; e a intervenção farmacológica, com a ação de fármacos 

com propriedades antiproliferativas, anti-inflamatórias e antitrombóticas presentes na 

superfície desses stents, que passam a funcionar como uma plataforma de liberação 

de fármaco local.  

 Todavia, o recobrimento do stent com polímero sintético pode causar 

complicações, como uma severa resposta inflamatória à presença de partículas não 

degradadas do polímero. 

 A alternativa encontrada passou a ser a utilização de polímeros 

bioabsorvíveis para a construção desses revestimentos, porquanto após a liberação 

do fármaco e a degradação do polímero, permaneceria na parede arterial apenas a 

plataforma metálica, reduzindo as taxas de trombose e reestenose, ao evitar a reação 

inflamatória pela presença do polímero durável (Chen et al., 2011; Garg et al., 2013; 

Puranik et al., 2013; Gao et al., 2014). 

Takimura et al. (2014) relataram os resultados experimentais da utilização de 

stents recobertos com polímero bioabsorvível em artérias coronárias porcinas 

indicando a presença de menor hiperplasia neointimal quando comparados a stents 

não farmacológicos.   

Waha et al. (2015) analisaram três estudos randomizados comparando os 

stents farmacológicos com polímeros biodegradáveis aos stents com polímeros 

duráveis em pacientes submetidos a Intervenção Coronária Percutânea (ICP). Os 

stents com polímeros biodegradáveis demonstraram boa evolução clínica com 

redução da necessidade de nova revascularização, bem como tendências da menor 

incidência de morte cardíaca e trombose de stent ao longo do acompanhamento.  

Desta maneira, existe um grande interesse atual no desenvolvimento e estudo 

de materiais que possam ser utilizados no revestimento de stents e que proporcionem 

a liberação do fármaco com o mínimo efeito adverso ao corpo, bem como no 

desenvolvimento de novas matrizes poliméricas que possam ser usadas para a 

incorporação desses fármacos.  

A quitosana é um polissacarídeo catiônico e um dos polímeros naturais mais 

utilizados quando se busca desenvolver e/ou aprimorar aplicações nas áreas de 

engenharia de tecidos, de revestimentos biomiméticos e na liberação de fármaco. 

Atendendo diferentes necessidades seja para aplicações na pele, osso, enxertos 
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vasculares, em virtudes de propriedades como biodegradabilidade, 

biocompatibilidade, biofuncionalidade e não-toxicidade (Silva et al., 2016; Barbosa et 

al., 2017; Keller et al., 2017; Gomes et al., 2017;).  

Diante disto, este trabalho visa estudar o desenvolvimento de uma 

metodologia de revestimento de stents, a partir da análise exploratória de diferentes 

técnicas de recobrimento. Bem como, avaliar a qualidade dos revestimentos 

construídos e determinar a viabilidade das técnicas utilizadas e explorar as 

potencialidades da quitosana em diferentes concentrações, enquanto biopolímero 

biodegradável que irá revestir a endoprótese.  
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2 REVISÃO BIBLIOGRÁFICA 

 

2.1 Doenças vasculares 

 

As doenças vasculares são uma família de desordens clínicas que que 

incluem as doenças coronárias e vascular periféricas, doenças cerebrovasculares, 

doença cardíaca congênita e reumática e a trombose venosa profunda. Nos últimos 

anos, as Doenças Vasculares têm apresentado proporções epidemiológicas. 

Nesse sentido, as doenças vasculares têm sido a principal causa de mortes 

no Brasil e no mundo nos últimos anos. Dados preliminares do Ministério da Saúde 

mostram que no Brasil, em 2015, 346.865 mil mortes foram atribuídas a doenças 

vasculares por meio do Código Internacional de Doenças CID-10, categorias I00 – I99, 

de acordo com o Sistema de Informação de Mortalidade (SIM) (Brasil, 2017).  

Acompanhando a evolução do total de óbitos por doenças vasculares 

notificados (Figura 1) é nítida e preocupante a tendência de crescimento desses 

números durante os últimos anos.  

 

Figura 1 - Número de óbitos relacionados às doenças vasculares no Brasil. Fonte: Ministério 
da Saúde / Secretaria de Vigilância em Saúde/ Coordenação Geral de Informações e Análises 
Epidemiológicas / Sistema de Informações sobre Mortalidade – SIM (BRASIL, 2017).  
 

 Em 2015, o número de internações chegou a 1.052.317 milhões, o que 

representou um custo direto (serviços hospitalares e serviços profissionais) de 
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2.404.118.022,06 bilhões de reais, segundo dados do Sistema de Informações 

Hospitalares do SUS (Brasil, 2017).  

Esses são os dados vinculados apenas aos atendimentos realizados pelo 

Sistema Único de Saúde – SUS, esses números aumentam se levarmos em 

consideração que eles não contemplam os atendimentos particulares, como também, 

se forem considerados os custos indiretos relacionados com as internações, como 

tempo de afastamento e benefícios pagos pela Previdência.   

Dentro do grupo das Doenças Vasculares, 32% dos óbitos são decorrências 

de Doenças Coronarianas (CID-10 I20-25), logo em seguida aparecem as doenças 

cerebrovasculares (CID-10 I60-I69) com 29% (Brasil, 2017). 

A aterosclerose é a principal causa de óbitos associada às doenças 

vasculares associada. A Figura 2 ilustra o desenvolvimento da aterosclerose, e o 

consequente estreitamento do vaso, restringindo o fluxo sanguíneo. A obstrução se 

dá pelo crescimento da placa aterosclerótica na parede do vaso e em casos mais 

graves, a ruptura da placa fibrosa irá expor material lipídico trombogênico, levando a 

formação de trombos.  

 

 

Figura 2 - Desenvolvimento da aterosclerose (Adaptado de Tang et al., 2015). 
 

As paredes arteriais são compostas por três camadas: a íntima (camada mais 

interna), a média (camada intermediária) e a adventícia (camada mais externa). A 

espessura relativa de cada uma das camadas e o tipo específico de tecido do qual 

elas são constituídas, dependem se o vaso é uma artéria elástica, uma artéria 

muscular, ou uma arteríola (Tegos et al., 2001). 

As artérias elásticas recebem sangue diretamente do coração e são formadas 

principalmente de elastina. As artérias musculares distribuem o sangue para os 
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diferentes tecidos do corpo e são compostas principalmente por células musculares 

lisas. Já as arteríolas, são as menores artérias próximas aos leitos capilares, também 

são constituídas principalmente por células musculares lisas (Humphrey e Baroutaji, 

2016). 

Aterosclerose é uma doença das artérias, inflamatória-proliferativa, 

multifatorial, lenta e progressiva, resultado de uma série de respostas celulares e 

moleculares específicas, caracterizada por processos degenerativos e regenerativos 

que inicialmente afetam a camada íntima e posteriormente a camada média em 

grandes artérias (Taleb, 2016; Huxley et al., 2017;).  

O termo aterosclerose faz referência aos dois principais componentes da 

lesão; que são, athero, termo grego que significa caldo ou pasta, correspondente a 

área central necrótica na base da placa aterosclerótica; e sclerosis que significa 

endurecimento, que diz respeito à capa fibrosa na borda luminal da placa. As lesões 

ateroscleróticas contêm três componentes principais: (1) colesterol; (2) células 

musculares lisas, macrófagos e outros tipos de células e (3) tecido composto por 

colágeno, elastina e glicosaminoglicanos (Huxley et al., 2017; Ladeira-Lopes et al., 

2015; Tegos et al., 2001). 

As lesões ateroscleróticas podem estar presentes durante toda a vida de uma 

pessoa. O tipo mais precoce de lesão, conhecida como estria gordurosa, é comum 

em bebês e crianças, é uma lesão puramente inflamatória. O acúmulo de lipídios, de 

células inflamatórias e de elementos fibrosos que se depositam na parede das 

artérias, são responsáveis pela formação de placas gordurosas, que eventualmente 

ocasionam a obstrução das mesmas (Ladeira-Lopes et al., 2015; Cohen, 2013; Tang 

et al., 2015).  

Pressupõe-se que a aterosclerose é uma doença progressiva caracterizada 

pelo acúmulo de lipídios, elementos fibrosos e inflamatórios, como resposta à injúria 

endotelial vascular, tal situação pode ser consequência da interação de vários fatores, 

incluindo anormalidades metabólicas e nutricionais, tais como dietas hiperlipidêmicas, 

forças mecânicas associadas como a hipertensão arterial, toxinas exógenas como 

aquelas encontradas no tabaco, proteínas anormalmente glicosiladas associadas com 

os diabetes, lipídios ou lipoproteínas oxidadas e, possivelmente, infecções virais e 

bacterianas (Gottlieb et al., 2005; Nussinovitch e Shoenfeld 2013; Dratva et al., 2013; 

Park et al., 2015; Crea et al., 2015).  
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Estudos epidemiológicos vêm constatando diversos fatores de risco genéticos 

e ambientais importantes associados à aterosclerose. Entretanto, a complexidade de 

patologias com etiologia ainda pouco entendida ou que envolvam interações de 

mecanismos celulares e moleculares tem dificultado a compreensão a respeito das 

causas do desenvolvimento da placa (Taleb, 2016). 

 Atualmente, é entendido que a aterosclerose não é consequência direta e 

irremediável do envelhecimento, mas uma condição inflamatória que pode ser 

convertida em um evento clínico agudo ocasionado pela ruptura da placa e formação 

de trombos (Ladeira-Lopes et al., 2015; O’flaherty et al., 2015). 

No Brasil e no mundo, as doenças vasculares com origem aterosclerótica em 

suas diversas manifestações crônicas ou agudas têm se tornado a causa mais comum 

de mortes. É neste cenário, que a angioplastia combinada à terapêutica farmacológica 

é a modalidade terapêutica mais utilizada para o tratamento dessas doenças, bem 

como está associada à melhora da qualidade de vida, especialmente em pacientes de 

maior risco. 

 

2.2 Stents  

 

Para Pant et al. (2012), Stents são redes tubulares metálicas, em forma de 

malha, que quando implantados exercem uma pressão mecânica na parede do vaso 

sanguíneo que mantêm o lúmen arterial aberto auxiliando a liberação do fluxo em 

vasos sanguíneos obstruídos.  

A origem do termo não é bem definida, mas a linha do tempo mais aceita diz 

que a etimologia do termo stent remete ao dentista inglês Charles Thomas Stent 

(1807-1885) que criou um material maleável com a finalidade de posicionar 

corretamente enxertos de pele dentro da cavidade bucal, que recebeu o nome de 

Stent, em sua homenagem.  

A introdução desse composto odontológico na área médica é atribuída ao 

cirurgião plástico Johannes Fredericus Esser (1877-1946) que usou o composto Stent 

no tratamento cirúrgico de ferimentos e cavidades na pele do rosto, durante a primeira 

guerra mundial. Porém, a primeira vez que a palavra stent foi utilizada para descrever 

um dispositivo de sustentação, sem relação com a cirurgia plástica, foi em 1954, em 

um artigo do professor de cirurgia William H. Remmie, sobre a reconstrução do duto 

biliar em cirurgias experimentais (Trindade, 2003; Roguin, 2011). 
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A Figura 3 apresenta um esquema ilustrativo com uma linha do tempo que 

acompanha as aparições do termo Stent em diversas áreas da medicina, 

paralelamente ao desenvolvimento das cirurgias cardíacas intervencionistas.  

A eficácia comprovada do uso de endopróteses vasculares metálicas como 

instrumento redutor de complicações agudas e tardias, tem motivado o uso 

predominante destes dispositivos na grande maioria dos procedimentos coronários 

percutâneos.  

O termo endoprótese é usado para se referir às próteses que são implantadas 

dentro do corpo, enquanto que o termo prótese abrange todos os tipos de próteses, 

tanto aquelas que implantadas no interior do corpo, quanto aquelas que são 

implantadas externamente. Toda endoprótese é uma prótese, mas nem toda prótese 

é uma endoprótese. A escolha de qual termo usar vai variar e na maioria dos casos já 

existe um termo consolidado, como no caso de próteses mamárias, próteses de 

quadril e endopróteses vasculares (Fukumothi et al., 2016). 
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Figura 3 - Esquema ilustrativo que apresenta uma linha do tempo mostrando a origem, 
evolução e usos da palavra Stent.  

 

Os stents vasculares são endopróteses implantadas dentro de vasos 

sanguíneos e por sua vez podem ser segmentados em stents coronários e stents 

periféricos; os stents periféricos são aquelas utilizados em vasos de maior calibre, 

como as artérias ilíacas e femoral. Já os stents não-vasculares são implantados em 

outras estruturas tubulares do corpo humano que abrangem o sistema respiratório e 

urinário e o conjunto gastrointestinal (Kolandaivelu e Rikhtegar, 2016).  
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A Figura 4 apresenta alguns tipos de stents e seus locais de implante no 

corpo. 

 

 

Figura 4 - Tipos de Stents: 1 - Duodenal; 2 - Biliar; 3 - Esofágico; 4 - Neurovascular; 5 - Vias 
aéreas; 6 - Traqueobronqueal; 7 - Coronário e 8 - Ureteral. 
 

Duas categorias de stents podem ser distinguidas dependendo da 

necessidade de expansão do vaso danificado. A primeira delas é o stent expansível 

por balão, geralmente fabricado a partir de ligas de aço austenítico ou ligas de cromo-

cobalto. O outro grupo é chamado de stents autoexpansíveis, comumente usados em 

para implantes em vasos periféricos.  

Os expansíveis por balão (Figura 5) já são fabricados comprimidos sobre o 

cateter balão e se expandem até o diâmetro do vaso por insuflação do balão de 

angioplastia, através da deformação plástica do stent. Os stents autoexpansíveis 

(Figura 6) são produzidos no diâmetro do vaso sanguíneo e em seguida são 

comprimidos e permanecem nesse estado até que sejam liberados no momento da 

cirurgia, quando as forças que o mantinham comprimido são retiradas. Portanto, 

stents expansíveis por balão resistem ao processo de expansão, enquanto que os 

stents autoexpansíveis tendem a si expandir (Duerig e Wholey, 2002).  
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Figura 5 - Processo de entrega de um stent coronariano expansível por balão (Britanica 
Online, 2016). 

 

 
Figura 6 - Processo de entrega de uma stent autoexpansível (Duerig e Wholey, 2002). 

 

Para stents expandidos por cateter balão o material ideal deve ter baixa 

tensão de escoamento (de forma a permitir a deformação ao nível de pressão exercido 

pelo balão), módulo de elasticidade alto e exibir aumento na dureza durante o 

processo de deformação plástica. Esse tipo de stent é produzido em pequenos 

diâmetros, já que são mais utilizados em vasos de baixo calibre, como a artéria 

coronariana (McGrath et al., 2014; Roopmani et al., 2015).  

Em contrapartida, o princípio de funcionamento dos stents autoexpansíveis se 

baseia nas propriedades elástica do material utilizado. Preferencialmente, esse 

material deve ter módulo de elasticidade baixo e suportar altas tensões dentro da zona 

de deformação elástica. As ligas com memória de forma aparecem como principal 

material a ser utilizado, uma vez suportam grandes deformações sem deformação 

plástica, em virtude da propriedade de superelasticidade (Roopmani et al., 2015).  
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O material mais utilizado na fabricação de stents expandidos por cateter balão 

é o aço inoxidável 316L, uma vez que essa liga metálica apresenta resistência a 

corrosão. Quando recozido esse tipo de aço é facilmente deformável, atendendo às 

necessidades desse tipo específico de stent. Por outro lado, quando o aço se encontra 

bastante encruado (full hard) ele apresenta um baixo módulo de elasticidade, mas que 

ainda pode ser aproveitado em certos tipos de stents autoexpansíveis. Como 

materiais alternativos no projeto de stents expandidos por balão, destacam-se as ligas 

de Cromo-Cobalto tântalo, ligas de nióbio e ligas de platina (McGrath et al., 2014). 

Para a construção de stents autoexpansíveis é recorrente a utilização das as 

ligas com efeito memória de forma, por apresentarem altas taxas de deformação 

elástica. Ligas de Níquel-Titânio se destacam nesse cenário por serem capazes de 

recuperar deformações de até 10%, resultado de uma transformação martensítica 

termoelástica característica desses materiais.  

É notável a predominância dos materiais metálicos na fabricação de stents, 

contudo, eles vinham apresentando altas taxas de reestenose, que é um quadro 

clínico caracterizado pela obstrução de 50% ou mais do diâmetro do vaso causado 

pela excessiva proliferação celular no segmento onde foi colocado o stent. 

Proliferação associada ao processo de cicatrização do endotélio do vaso, que foi 

lesionado pela ação mecânica do stent (Khan et al., 2012). 

 Esse fato motivou os pesquisadores em acharem novas formas de fabricá-

los, assim surgiram os DES (Drug Eluting Stents), ou stents com liberação de fármaco 

para minimizar problemas colaterais. Eles consistem normalmente em três 

componentes: a plataforma do stent, o revestimento do stent e o agente terapêutico. 

 A introdução dos stents farmacológicos aconteceu em 2002 e revolucionou a 

prática da intervenção coronária percutânea reduzindo de forma considerável as taxas 

de reestenose se comparados com os BMS (Garg et al., 2013). 

 

2.3 Stents com revestimentos poliméricos 

 

A primeira geração de stents farmacológicos se baseou no uso de polímeros 

bioestáveis como veículos de liberação, tais como o poli(etileno-co-acetato de vinila), 

metacrilato de n-butil, poli(estireno-b-isobutileno-b-estireno)  e as principais drogas 

utilizadas nesse momento foram rapamicina e paclitaxel, ambos imunossupressores 

(Bege et al., 2012; Kolandaivelu et al., 2011)   
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Assim, começaram a surgir outras questões clínicas pós-implante e percebeu-

se que a natureza dos polímeros utilizados como meio de entrega do fármaco acabou 

retardando a cicatrização levando a formação de coágulos a longo prazo, além de 

respostas inflamatórias prolongadas e toxicidade no local. Além disso, constatou-se 

problemas com a homogeneidade do revestimento com o fármaco resultando em uma 

distribuição irregular do fármaco e rompimento da camada de polímero na hora da 

expansão com o balão (Khan et al., 2012; Puranik et al., 2013; Farah et al., 2013). 

Nesse contexto, percebeu-se que, além da malha do stent e do fármaco, a 

matriz polimérica usada como veículo de liberação também deveria ser estudada 

visando melhorar a biocompatibilidade destes dispositivos. Assim chegamos na 

segunda geração de stents farmacológicos, onde foram desenvolvidos stents com 

polímeros biodegradáveis, projetados para aliar o combate à reestenose, 

característica padrão dos stents farmacológicos tradicionais; a segurança de um stent 

metálico não revestido e a degradação do polímero de revestimento tão logo o 

fármaco já tenha sido totalmente liberado. Essa última propriedade pode reduzir 

eficientemente os eventos de trombose tardia e hipersensibilidade (Garg et al., 2013).  

Lam et al. (2014), Lee et al. (2015), Gu et al. (2016) El-Hayek et al. (2017), 

Vlachojannis et al. (2017), Im et al. (2017) e Katayama et al. (2017) compararam a 

resposta clínica de pacientes implantados com stents com polímero biodegradável e 

polímero durável. Os resultados mostraram que a segunda geração de stents 

farmacológicos reduziu significativamente a necessidade de uma cirurgia de 

revascularização e também ajudaram na prevenção de tromboses locais e de infartos 

do miocárdio se comparados com os stents da primeira geração.  

Vlachojannis et al. (2017), concluíram que o uso de stents farmacológicos com 

polímero bioabsorvível apresenta uma baixa ocorrência de eventos cardíacos 

adversos, se comparado com os stents metálicos. Gu et al. (2016) constatou que o 

uso de polímero biodegradável melhora a segurança e a eficiência dos stents e reduz 

os riscos de trombose tardia.  

 Paralelamente, tem-se estudado os principais tipos de irregularidades 

encontradas no revestimento de stents. Esses defeitos podem aparecer durante o 

processo de revestimento, durante a expansão, seja por cateter-balão, ou 

autoexpansível, como ainda podem surgir depois de implantados, in vivo (Bedair et 

al., 2014). 
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Após observação das principais ocorrências foi possível classificar os defeitos 

de revestimento em quatro categorias, com base em parâmetros, como, espessura e 

deslocamento do revestimento: espessura reduzida; aumento da espessura; 

espessura não uniforme e revestimento deslocado. Cada categoria pode ser dividida 

em irregularidades, como vazios, fissuras, heterogeneidade do revestimento, 

webbing, delaminação e descontinuidade (Yazdani et al., 2016; Hopkins et al., 2016). 

 Portanto, avaliar essas irregularidades objetivando criar estratégias que 

possam solucioná-las é uma etapa importante do desenvolvimento de técnicas de 

revestimento.   

 

2.4 Modificação de superfície de próteses vasculares  

 

Umas das principais características que um biomaterial deve apresentar é a 

capacidade de coexistir junto com o ambiente fisiológico no qual está implantado sem 

causar efeitos adversos, seja no biomaterial ou no meio fisiológico.  

Uma vez que a superfície é a interface entre o biomaterial e o ambiente 

biológico, as propriedades da superfície são extremamente importantes para 

determinar a aceitação ou rejeição do biomaterial no organismo, pois os eventos 

biológicos como adsorção de proteínas e adesão celular ocorrem nessa interface e 

são dependentes das propriedades físico-químicas do biomaterial. Além disso, a 

interface entre um biomaterial implantado e o meio fisiológico é o local de uma 

variedade de processos físico-químicos, biológicos e mecânicos, de forma que as 

propriedades da superfície precisam se adequar a esses tipos de solicitações (García, 

2011; Holmes e Trabizian, 2015; Oshida e Guven, 2015). 

 As técnicas de modificação de superfície em biomateriais permitem melhorar 

as respostas biológicas através de alterações químicas, topográficas, energéticas e 

de carga das superfícies, sem alterar suas propriedades físicas volumétricas. 

 Adotando uma classificação ampla, as técnicas de modificação de superfícies 

podem ser classificadas em três categorias: Adição de materiais com propriedades 

particulares; alteração da superfície existente em composições ou topografias mais 

adequadas; e remoção de material da superfície.  

 A escolha do método mais adequado vai depender de vários fatores, como o 

tipo de material do substrato, a geometria do componente, o custo do processo e o 

tipo de aplicação do produto final.  Por exemplo, a rugosidade é uma característica de 
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superfície que influencia diretamente na osseointegração de biomateriais utilizados 

em implantes ósseos, enquanto que os materiais utilizados no desenvolvimento de 

stents vasculares devem apresentar hemocompatibilidade e propriedades que evitem 

a proliferação celular que resulta na reestenose (García, 2011; Nouri e Wen, 2015). 

 Como discutido anteriormente, a grande maioria dos stents vasculares são 

fabricados a partir do metal. Os metais são materiais inorgânicos caracterizados por 

ligações metálicas não-direcionais com alta mobilidade de elétrons, boa condutividade 

elétrica e térmica e a maioria deles pode ser facilmente conformado mecanicamente. 

Além disso, características importantes, quando se fala de biomateriais, como 

propriedades mecânicas, resistências ao desgaste e à corrosão, podem ser 

adequadas a partir de tratamento térmicos e modificações na composição dos metais 

(Qi et al., 2013; Fu et al., 2015).   

 Em contrapartida, superfícies metálicas não tratadas não propiciam uma 

endotelização adequada, além de induzir a adesão de plaquetas e proteínas 

plasmáticas, caracterizando um risco elevado de trombogenicidade (Zhang et al., 

2014). 

 É no intuito de contornar essas limitações e de usufruir das significativas 

vantagens que os metais apresentam, como elevada resistência mecânica, resistência 

à fadiga e resistência à corrosão, que pesquisas vêm sendo constantemente 

desenvolvidas buscando novos projetos de ligas metálicas e, principalmente, novas 

técnicas de modificações de superfícies que venham a potencializar o uso dos mateais 

como material biomédico.  

O maior desafio encontrado no uso de stents vasculares é a prevenção da 

formação de trombose e ocorrência de reestenose e estudos recentes (Zhang et al., 

2014; Zhang et al., 2015; Xiao et al., 2015; Lutter et al., 2015) evidenciaram que a 

superfície do biomaterial implantado possui papel relevante na ocorrência desses 

eventos. As reações que acontecem entre o meio fisiológico e a superfície do implante 

são uma característica importante quando se pensa em biomateriais.  

Dessa forma, pesquisas como as de Wang et al. (2014), Liu et al. (2015), Liu et 

al. (2016), Liang et al. (2016), Salehi-Nik et al. (2017) têm sido feitas no intuito de 

otimizar o comportamento físico-químico de superfícies em biomateriais, visando a 

rápida endotelização da superfície de próteses o que teoricamente reduz a 

possibilidade de trombose e reestenose. 
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As propriedades da superfície de materiais metálicos são bastante 

influenciadas por processos de produção, que em si já são tratamentos de superfícies, 

como decapagem, lixamento, ataques ácidos e básicos, tratamentos eletroquímicos e 

bioquímicos, entre outros. A Figura 7 resume as principais características de 

superfícies que afetam a relação tecido-biomaterial.  

 

 

Figura 7 - Características de superfície que influenciam na resposta biológica do material 
implantado (Adaptado de Nouri e Wen, 2015). 
 

Em qualquer tentativa de minimizar reações adversas causadas por próteses, 

é importante lembrar sempre que o primeiro contato entre um biomaterial e o corpo 

humano é feito obrigatoriamente pela superfície do implante. A sua rugosidade, 

energia de superfície e estabilidade química são fatores essenciais a se considerar na 

análise da trombogenicidade e interações com o tecido. Estudos já demonstraram que 

a taxa de trombose é mais elevada em superfícies rugosas, o que torna essencial uma 

modificação de superfícies nesse tipo de biomaterial. (Li, L. et al., 2013; Fu et al., 2015; 

Lutter et al., 2015; Xiao et al., 2015).  

Paralelamente, as superfícies de biomateriais metálicos normalmente 

apresentam uma carga superficial eletropositiva, enquanto os constituintes do sangue 

tendem a ser eletronegativos, o que gera uma atração e adesão de proteínas, como 

o fibrinogênio, que é importante no processo de endotelização, mas também está 

presente dentro do processo fisiopatológico da reestenose (Holmes e Trabizian, 2015; 

Oshida e Guven, 2015).  
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A energia superficial, como também a composição química, ainda afetam a 

molhabilidade da superfície, tendo sido demonstrado que a trombogenicidade da 

superfície de um material aumenta com a energia da superfície e com a tensão 

superficial crítica de molhagem (Bedair et al., 2015).  

Neste cenário, a modificação de superfícies de endopróteses vasculares 

tende a reduzir a ocorrência de reestenose, uma vez que essas técnicas conseguem 

modificar parâmetros superficiais que comprovadamente atuam como gatilhos de 

reestenose. 

Gill et al. (2015) modificaram a superfície de ligas de Níquel-Titânio com a 

finalidade de aplica-las na confecção de stents através de eletropolimento e avaliaram 

a superfície modificada a partir da molhabilidade, da resistência à corrosão, 

citotoxicidade e crescimento celular. O eletropolimento reduziu as asperezas da 

superfície das ligas e produziu uma camada estável de óxido, o que melhorou 

significativamente a resistência à corrosão. A análise elementar da camada de óxido 

não mostrou a presença de Níquel puro na superfície da liga tratada, resultando em 

uma caráter não-tóxico. O ângulo de contato das ligas de Níquel-Titânio deixou de 

apresentar um comportamento hidrofílico (83,8°), passando a exibir um 

comportamento tipicamente hidrofóbico (94,7° até 105,9°) após o tratamento de 

superfície. Superfícies hidrofóbicas promovem melhor adesão celular, logo propiciam 

uma melhor endotelização. 

Algumas modificações podem ser feitas nos stents com o intuito de melhorar 

sua biofuncionalidade, como também alterar a interação com diferentes células e 

moléculas, garantindo a segurança e efetividade dos mesmos. Revestimento é a 

principal modificação imposta aos stents, seja para melhorar propriedades como 

adesão e resistência à corrosão, ou estimular e inibir reações entre as substâncias do 

corpo com a do novo material do revestimento, ou ainda utilizar o revestimento como 

um veículo de liberação de fármaco (Ponsonnet et al., 2003).  

Wen et al. (2016) estudaram a viabilidade de desenvolvimento de 

revestimento de nanopartículas de prata para stents biliares de poliuretano para o 

tratamento de colangite esclerosante primária, uma inflamação dos canais da bile que 

leva à formação de cicatrizes que acabam obstruindo os canais. Para isso eles 

implantaram os stents revestido em porcos e puderam constar que as nanopartículas 

de prata aliviaram a inflamação e que os stents se mostraram resistentes à adesão 

bacteriana, adesão esta que geralmente leva à oclusão da prótese.  
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Gao et al. (2014) observaram características antitrombóticas e 

antiproliferativas animadoras em um stent metálico que foi revestido com quitosana, 

heparina e rapamicina, provando ser uma alternativa de sucesso no tratamento da 

endotelização tardia que geralmente ocorre nos stents revestidos apenas com 

rapamicina.  

Os stents farmacológicos são uma categoria importante, fruto do 

desenvolvimento tecnológico e de um melhor conhecimento da fisiopatologia das 

doenças vasculares e dos processos químico-biológicos pós-implantes.  

 

2.5 Biomateriais 

 

Os biomateriais representam uma área de pesquisa interdisciplinar resultado 

da convergência de conhecimentos e da relação entre as características estruturais, 

as propriedades, o processamento e o desempenho desses materiais, aplicados à 

fisiologia e biologia celular, biologia molecular, anatomia e fisiologia humana e animal. 

Pode-se entender que um biomaterial é qualquer substância ou combinação 

delas, que não seja droga ou fármaco, sintética ou natural, que possa ser usada por 

um determinado período de tempo, de forma completa ou parcial, como parte de um 

sistema que trata, aumenta ou substitui quaisquer tecidos, órgãos ou funções do 

corpo, além disso, deve ainda ser seguro e fisiologicamente aceitável (Ratner et al., 

2013; Zavaglia e Prado-Silva, 2016). 

Pires et al. (2015) ampliam o conceito de biomateriais definindo-os como 

dispositivos que entram em contato com sistemas biológicos, com aplicações 

diagnósticas, vacinais, cirúrgicas ou terapêuticas, podendo ser constituídos de 

compostos de origem sintética ou natural, assim como de materiais naturais 

quimicamente modificados, tanto na forma de sólidos quanto de géis, pastas ou 

mesmo líquidos. É possível classificar os biomateriais dentro das quatro principais 

classes de materiais como cerâmica, polímeros, metais e compósitos.  

A utilização de biomateriais no tratamento de problemas relacionados à saúde 

não é uma exclusividade dos tempos modernos. Existem registros que indicam o uso 

de suturas no Egito Antigo (usando linho e ouro) e na Europa (usando intestino de 

gatos), durante a Idade Média; assim como de dentes artificiais feitos de conchas 

pelos maias (600 a.C.), de ferro pelos franceses (200 a.C.) e de ouro e madeira pelos 
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romanos, chineses e astecas; além de ser comum encontrar registros históricos que 

mostram o uso de esferas de vidro para substituir o globo ocular (Ratner et al., 2013).  

Porém, o rápido crescimento da população mundial e o aumento da 

expectativa de vida das pessoas geraram um aumento na demanda por novas 

soluções relacionadas aos problemas de saúde. De fato, nos últimos 80 anos 

observou-se um salto tecnológico importante na área de biomateriais, desde o início 

da utilização de polimetilmetacrilato (PMMA) na odontologia, em 1937, até chegarmos 

ao desenvolvimento de biomateriais que simulam a resposta a nível molecular de 

tecidos (Ratner et al., 2013).  

Nos primeiros estudos, o desenvolvimento e aplicação dos biomateriais 

seguiam o método de experimentação, observando as propriedades dos materiais já 

utilizados na indústria e comparando-os com os materiais que compunham as 

diversas partes do corpo humano. Contudo, mais recentemente, abordagens 

sistemáticas têm regido os estudos nesta área.  

Por volta da década de 50, tinha-se por objetivo a obtenção de materiais 

biocompatíveis que pudessem substituir um tecido danificado e prover suporte 

mecânico, com mínima resposta biológica do paciente, esses eram os materiais 

bioinertes (foco no material em si) (Zavaglia e Prado-Silva, 2016).  

A partir da observação das respostas clínicas do uso e desenvolvimento dos 

materiais bioinertes, buscou-se aumentar a vida útil dos implantes em virtude da 

interação com o tecido hospedeiro, e, paralelamente, focou-se no desenvolvimento de 

materiais biodegradáveis, com capacidade de serem incorporados ou absorvidos 

(após dissolução) pelo tecido hospedeiro, foi quando começaram os primeiros estudos 

a cerca de bioatividade e de materiais biodegradáveis e em seguida bioabsorvíveis; 

mais recentemente, o objetivo tem sido a regeneração de um tecido funcional, com 

foco, então, no aspecto biológico e trabalhando com o conceito de biomimética, 

buscando-se materiais que participem de forma ativa no processo de recuperação 

com estimulação em nível celular (Pires et al., 2015; Zavaglia e Prado-Silva, 2016).  

A decisão de se utilizar um determinado material como um biomaterial 

depende da análise de uma série de requisitos que devem ser atendidos. Dessa 

forma, a biocompatibilidade (efeito do ambiente orgânico no material e efeito do 

material no organismo), a biodegradabilidade (fenômeno em que o material é 

degradado ou solubilizado em fluidos tissulares, bem como a velocidade de 
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degradação do material são características desafiadoras para o desenvolvimento e 

fundamentais para a escolha de um biomaterial.  

Essas propriedades conferem ao biomaterial uma interação benéfica com o 

organismo onde é implantado, desde que: o material não desencadeie resposta 

inflamatória ou tóxica quando implantado; o material apresente propriedades 

mecânicas adequadas à aplicação para que foi indicado e que qualquer variação das 

propriedades mecânicas decorrente da sua degradação não comprometa a eficiência 

e eficácia do implante; sua degradação não gere produtos tóxicos e que sejam 

facilmente metabolizados e liberados do corpo (Cao e Wang, 2009; Oliveira et al., 

2010). 

A partir da biocompatibilidade, outras propriedades precisam ser adequadas 

para otimizar o desempenho clínico de biomateriais. Propriedades físicas, como 

morfologia da superfície, energia superficial, encaixe anatômico, rugosidade, 

porosidade, cor, transparência e permeabilidade; propriedades mecânicas, como 

tensão de ruptura, alongamento, flexibilidade e vida em fadiga e propriedades 

químicas, como densidade, estabilidade, resistência à esterilização e forma de 

degradação são frequentemente avaliadas para que o desenvolvimento dos materiais 

possa ser realizado de forma satisfatória e viável economicamente. (Pires et al., 2015) 

A seleção de um biomaterial deve se iniciar com a identificação de quais serão 

as propriedades requeridas para a aplicação em estudo. Como essas propriedades 

variam significativamente dependendo da estrutura do material em escala 

micrométrica ou nanométrica, é imprescindível que se tenha um entendimento de 

como se correlacionam a microestrutura com as propriedades desejadas. A partir 

desse conhecimento, que é a base da Ciência dos Materiais, pode-se pensar em 

produzir um material que tenha o comportamento esperado.  

Pode-se encontrar biomateriais dentro das quatro principais classes de 

materiais: metais, cerâmicas, polímeros e compósitos com diferentes níveis de 

bioatividades que serão discutidas a seguir separadamente.  

 

2.5.1 Biomateriais metálicos 

 

Quando se analisa o corpo humano a partir dos tipos de materiais que o 

constituem, é possível perceber a presença de biocerâmicas (hidroxiapatita, presente 

nos ossos e dentes), polímeros e compósitos (constituem músculos, tendões e 
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cartilagens). Já os metais, apesar de serem essenciais para o corpo humano, 

aparecem em pequenas quantidades, na forma de íons ou associados a biomoléculas. 

Entretanto, atualmente, 80% dos materiais utilizados na indústria ortopédica de 

implantes são materiais metálicos. Essa aparente contradição é resultado das 

propriedades mecânicas dos metais (Chen e Thouas, 2015). 

Os metais destacam-se por apresentar alta resistência à fadiga e à fratura, 

por isso têm sido vastamente utilizados como componentes estruturais visando à 

substituição, reforço ou estabilização de tecidos rígidos, os quais são constantemente 

submetidos a altas cargas de tração e compressão.  

Os biomateriais metálicos são extensamente utilizados nas cirurgias 

ortopédicas, sendo o principal material empregado na construção de próteses, sejam 

elas temporárias (por exemplo, pinos e parafusos), ou permanentes (platô tibial e 

próteses de quadril). Paralelamente, os metais também aparecem em aplicações 

odontológicas e ortodônticas, na concepção de fios ortodônticos e parafusos de 

implantes dentários (Triplett e Bundiskaya, 2017).  

Os metais mais utilizados como biomaterial são os aços inoxidáveis, titânio e 

ligas à base de titânio, e as ligas à base de cobalto-cromo. Na Tabela 1 estão 

detalhados os principais tipos de metais ou ligas e exemplos de suas aplicações mais 

frequentes. 

 

   Tabela 1 –  Principais metais e ligas e respectivas aplicações na área biomédica. 

Metal ou liga Aplicações 

Aço inox 316L 
Fixação de fraturas, stents e instrumentos 

cirúrgicos 

Ti CP, Ti-Al-V, Ti-Al-Nb, 

Ti-13Nb-13Zr, Ti-Mo-Zr-Fe, 

Substituição de ossos e articulações, implantes 

dentários e encapsulação de marca-passo 

Co-Cr-Mo, Cr-Ni, Cr-Mo 
Substituição de ossos e articulações, restaurações 

e implantes dentários e válvulas cardíacas 

Ni-Ti Placas ósseas, stents e fios ortodônticos 

Ligas de ouro, 

Amálgama de Hg-Ag-Sn 
Restaurações dentárias 

Platina e Pt-Ir Agente antimicrobiano 

Prata Eletrodos 

Fonte: Pires et al. (2015). 
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As pesquisas têm avançado visando aplicações em cirurgias reconstrutivas 

de tecido duros e órgãos, bem como a aplicação de ligas de Níquel-Titânio no 

desenvolvimento de stents vasculares e o desenvolvimento de uma nova liga de 

magnésio a ser utilizada na Engenharia de Tecido e Reconstrução Óssea (Yang et al., 

2013; Farraro et al., 2014; Wang et al., 2015).  

Existem quatro classes de Titânio Comercialmente Puro que podem ser 

utilizadas como biomaterial, de acordo com a ASTM F67-13. Essas classes possuem 

de 98,94% a 99,5 % de titânio na sua composição e podem conter outros elementos 

intersticiais como mostra a Tabela 2.  

 

Tabela 2 – Composição química do TiCP (ASTM F67-13) 

Elemento Classe 1 Classe 2 Classe 3 Classe 4 

N máx 0,03 0,03 0,05 0,05 

C máx 0,10 0,10 0,10 0,10 

H máx 0,015 0,015 0,015 0,015 

Fe máx 0,20 0,30 0,30 0,50 

O máx 0,18 0,25 0,35 0,40 

Ti Balanço Balanço Balanço Balanço 
Fonte: Adaptado de ASTM F67-13. 

 

Existem uma série de requisitos de segurança que os metais e suas ligas 

precisam atender para que possam ser aplicados adequadamente no corpo humano. 

Essencialmente, devem ser biocompatíveis, de forma a não produzir reações 

inflamatórias, tóxicas ou alérgicas. Ainda, devem ser quimicamente estáveis e 

apresentar apropriada resistência à corrosão, a fim de prevenir a degradação no 

ambiente biológico. Se forem utilizadas na confecção de implantes ósseos, devem 

apresentar alta força de adesão entre os osteoblastos e o implante. Módulo de 

elasticidade próximo ao do osso humano e resistência à fadiga e à corrosão, também 

devem ser considerados (Ratner, 2013). 

Uma vez implantados, os biomateriais metálicos permanecem em contato 

com o fluido corpóreo, rico em oxigênio, proteínas e íons, como cloreto e hidróxidos. 

Implantes dentários ou materiais ortodônticos, as ligas metálicas estão, ainda, 

suscetíveis a variações de temperatura e pH, presença de biofilme microbiano e às 

propriedades físicas e químicas dos alimentos (Zandparsa, 2014). Estes meios podem 

ser agressivos aos metais, provocando a sua corrosão. Concomitantemente, grande 
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parte dos implantes está sujeita a ação de cargas mecânicas que resultam em atrito, 

deslizamento e, consequentemente, podem causar a liberação de partículas 

metálicas. (Pires et al., 2015; Mahapatro, 2015). 

Como consequência destes processos de desgaste e corrosão, a integridade 

mecânica e estrutural do implante pode ser comprometida, ocasionando a falha. Os 

produtos dessa degradação têm sido associados a complicações como inflamações e 

reações alérgicas severas que podem evoluir para casos clínicos graves, além disso 

pode ocorrer o acúmulo de íons metálicos em órgãos e câncer (Diomidis et al., 2012; 

Ren e Yang, 2013). 

 

2.5.2 Biomateriais poliméricos 

 

Um polímero é uma macromolécula caracterizada por uma repetição de uma 

ou mais unidades, meros, unidas umas às outras por ligações covalentes, em 

quantidades suficientes para fornecer um conjunto de propriedades que não variam 

acentuadamente com a adição ou remoção de uma ou algumas unidades (Callister e 

Rethwish, 2016).  

Os biomateriais poliméricos, juntamente com os metais, estão dentre os mais 

utilizados em projetos de produtos para saúde, em virtude da versatilidade dos 

biomateriais que podem ser obtidos a partir desses materiais e da adequação das 

propriedades mecânicas e físicas às demandas clínicas específicas. Os polímeros 

podem ser obtidos a partir de reações de polimerização ou por meio de organismos 

vivos, classificando-se, assim, respectivamente, como sintéticos e naturais, os quais 

podem ser também quimicamente modificados (Patel e Gohil, 2012; Pires et al., 2015; 

Banorya et al., 2017). 

Os polímeros de origem biológica são abundantes e seus produtos de 

degradação são biocompatíveis e não-tóxicos, o que permite sua utilização na 

constituição de biomateriais. Vários tipos de polímeros naturais são utilizados na 

produção de materiais com aplicações biomédicas, tendo destaque as proteínas 

(como colágeno, e elastina) e os polissacarídeos (como quitosana, alginato e pectina) 

(Sionkowska, 2011; Banorya et al., 2017). 

Quando se estuda este tipo de material é importante conhecer seus 

mecanismos de degradação. As análises precisam considerar a alteração progressiva 

de sua funcionalidade, uma vez que ocorrem modificações na estrutura e composição 
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do biomaterial tão logo ele entra em contato com meio fisiológico, bem como a 

alteração das características dos produtos gerados que podem, eventualmente, ser 

citotóxicos (Phua et al., 2017).  

Os polímeros sintéticos e naturais possuem mecanismo diferentes de 

degradação, por meio da clivagem hidrolítica e enzimática de suas ligações, 

respectivamente. Logo, a degradação de um biomaterial polimérico deve ser bem 

entendida para garantir que o contato entre os produtos da degradação com os fluidos 

fisiológicos do paciente aconteça de forma segura (Sionkowska, 2011). 

 

2.5.3 Biomateriais compósitos 

 

Os compósitos são uma classe de materiais constituídos por uma fase 

contínua (matriz) e uma fase dispersa (reforço) separadas por interfaces e que 

apresentam uma combinação das características desejadas de cada material que o 

compõem, visando a adequação das propriedades do material compósito, a partir das 

propriedades dos materiais constituintes e de acordo com as exigências técnicas da 

aplicação (Rodrigues, 2013). 

Os principais fatores que afetam as propriedades dos compósitos são as 

propriedades dos materiais que o constituem, a quantidade, distribuição e orientação 

das fibras na matriz e as interações interfaciais. A formação dos biomateriais 

compósitos pode se dar de diversas formas, sendo que as principais associações são 

do tipo polímero-cerâmica e metal-cerâmica (Pires et al., 2015). 

Em biomateriais poliméricos para implante ósseo, a adição de partículas de 

fosfatos de cálcio, como hidroxiapatita, e de biovidro tem o intuito de aumentar a 

bioatividade e adequar o módulo elástico da matriz. Com isto, as propriedades 

mecânicas do compósito tornam-se mais próximas às do osso, contribuindo para a 

redução de potencias efeitos colaterais danosos (Laura et al., 2011; Rahaman et al., 

2011; Vallittu et al., 2015). 

Em implantes metálicos ortopédicos e odontológicos, fosfatos de cálcio, 

principalmente a hidroxiapatita, têm sido utilizados como recobrimentos visando à 

obtenção de um microambiente condutivo para a formação e crescimento ósseo na 

superfície do implante e, também, a fim de promover sua estabilização. Diversas 

técnicas de tratamento superficial têm sido propostas e empregadas comercialmente, 
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como a aspersão térmica, sol-gel e deposição eletrolítica (Bosco et al., 2012; Braem, 

2012; Barbosa, 2015). 

De forma geral, os compósitos apresentam grande potencial para aplicação 

como biomateriais e estão em crescente estudo e desenvolvimento, uma vez que 

possibilitam ajustar o desempenho mecânico e biológico para diversas situações 

clínicas. 

 

2.6 Polímeros naturais aplicados em biomateriais   

 

O grande número de polissacarídeos com diferentes estruturas e 

propriedades se apresenta como uma fonte de materiais para as mais diversas 

aplicações, especialmente no domínio dos biomateriais. Quitosana e alginato de sódio 

são exemplos de polissacarídeos que, além de apresentarem individualmente 

propriedades importantes no cenário dos biomateriais, como biocompatibilidade, 

biodegradabilidade e bioabsorção, também são capazes de formar juntos complexos 

polieletrolíticos para construção de filmes nanoestruturados, favorecendo a reação 

entre estes materiais (Santos, 2017). 

 

2.6.1 Quitosana 

 

Do processo de desacetilação da quitina, presente na carcaça de crustáceos 

e exoesqueletos de artrópodes, se obtêm a quitosana, designação para o polímero 

poli[β–(1–4)–2–amino–2–desoxi–D–glicose].  

Nas carapaças de caranguejos e camarões, a quitina está associada a 

proteínas, materiais inorgânicos, pigmentos e lipídeos. O exoesqueleto dos 

crustáceos pode apresentar entre 15 e 20% de quitina, 25 e 40% de proteínas e 40 e 

55% de carbonato de cálcio (Mathur e Narang, 1990). 

A quitina apresenta estrutura similar à da celulose que é amplamente 

conhecida e apresenta várias aplicações, tais como: na fabricação de tecidos, de 

papel, na indústria cosmética e para a geração de etanol. A partir da ampla 

aplicabilidade da celulose, muito também pode ser investigado sobre a quitina visto 

que ambas possuem semelhanças em suas respectivas estruturas química. O que as 

diferencia é a presença de um grupo acetamida na quitina no lugar do grupo hidroxila 
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do carbono que existe na celulose (Peniche et al., 2008; Lizardi-Mendoza et al., 2016; 

Nwe et al., 2014;). 

 A Figura 8 apresenta a estrutura química da quitina e da quitosana. 

 

 

Figura 8 - Estrutura da (a) quitina, (b) quitosana e (c) quitosana protonada (Peniche et al., 
2008). 

 

Quimicamente, a quitosana é entendida como um copolímero formado por 

estruturas de 2-amino-2-desoxi-D-glicopiranose (GlcN) e 2-acetamido-2-desoxi-D-

glicopiranose (GlcNAc) unidas por ligações glicosídicas do tipo β (1 4), com maior 

presença de unidades de glicosamina (GlcN).  Na molécula da quitosana, as aminas 

reativas e os grupos hidroxila podem ser usados para aumentar as interações 

permitindo a formação de complexos com outras moléculas através de atrações 

eletrostáticas ou ligações de hidrogênio, melhorando algumas propriedades como: a 

adesão, diminuindo a degradação, aumentando a atividade hemostática, 

antimicrobiana, antifúngica na formação de géis e filmes (Gonsalves et al., 2011 

Lizardi-Mendoza et al., 2016).  

A desacetilação da quitina (Figura 9), muito empregada industrialmente, é 

aquela realizada em suspensão básica. Alguns dos fatores que afetam as 

características e o grau de desacetilação da quitosana são: temperatura e tempo de 
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reação, concentração de hidróxido de sódio, razão quitina e hidróxido de sódio, 

tamanho das partículas de quitina, presença de agentes que evitam a 

despolimerização e a atmosfera da reação. Em geral, o produto desacetilado só passa 

a ser considerado quitosana quando o grau médio de substituição se torna igual ou 

superior a 60%, porcentagem a partir da qual o biopolímero se torna solúvel em 

soluções ácidas diluídas (Peniche et al., 2008; Lizardi-Mendoza et al., 2016).  

 

Figura 9 - Reação de desacetilação da quitina (Denari, 2014). 
 

O grau de desacetilação é uma propriedade química muito importante da 

quitosana, sendo um parâmetro capaz de influenciar as características químicas, 

físicas e biológicas do biopolímero. Quimicamente, o grau de desacetilação da 

quitosana exerce influência sobre algumas de suas propriedades, tais como, 

hidrofobia, capacidade de reticulação, solubilidade e viscosidade de suas soluções 

(Nwe et al.,2014; Khor e Wan, 2014). 

Uma característica interessante é que, dentre todos os biopolímeros naturais, 

a quitosana apresenta o maior caráter catiônico, ao passo que a maioria dos 

polissacarídeos animais ou vegetais apresenta caráter neutro (celulose, dextrana, 

amido) ou aniônico (alginato, carragenina, xantana). Algumas características da 

quitosana estão diretamente relacionadas a seu caráter eletrolítico, inclusive certos 

procedimentos de reticulação de suas cadeias (Khor e Wan, 2014).  

A quitina e a quitosana ainda diferem entre si em termos de solubilidade. A 

quitina apresenta uma afinidade limitada por solventes devido às fortes ligações de 

hidrogênio, sendo solúvel especialmente em N,N-dimetilacetamida contendo 5 a 10 % 

de cloreto de lítio e em alguns solventes com flúor. Diferentemente da quitina, a 
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quitosana apresenta comportamento básico em meio aquoso, pode ser solúvel em 

ácidos orgânicos diluídos como soluções de ácido acético, fórmico, láctico, oxálico e 

em ácidos inorgânicos diluídos, porém em ácidos fortes (ácido clorídrico e sulfúrico) a 

quitosana é hidrolisada (Penishe et al., 2008; Pillai et al., 2009). 

Os ácidos mais comuns usados para dissolver a quitosana são o ácido acético 

e o ácido clorídrico. Em soluções ácidas diluídas, a quitosana tem o comportamento 

típico de polieletrólito catiônico devido à protonação dos grupos amino (NH2) 

(Szymanska e Winnicka, 2015). 

A solubilidade da quitosana em meio ácido tem relação com a quantidade de 

grupos amino protonados (NH3+) na cadeia polimérica. Quanto maior a quantidade 

destes grupos protonados, maior a repulsão eletrostática entre as cadeias e, 

consequentemente, maior a solvatação do polímero em água, facilitando sua 

dissolução. A solubilização da quitosana em solução de ácido acético ou ácido 

clorídrico ocorre para um grau de protonação de aproximadamente 0,5. Em meio 

ácido, os grupos amino da quitosana são protonados e o polímero torna-se solúvel em 

solução aquosa. Entretanto, após a dissolução em condições ácidas, quando o pH da 

solução é aumentado, os grupos amino têm suas cargas positivas reduzidas e ao 

atingir um pH em torno de 6,5 a quitosana precipita na solução aquosa (Pillai et al., 

2009; Sogias et al., 2010).  

A versatilidade química da quitosana resulta principalmente da presença dos 

grupos amino em sua estrutura, os quais oferecem muitas possibilidades de 

modificações, tais como, N-acetilação, N-alquilação, N-carboxilação, N-sulfonação e 

formação de bases de Schiff com aldeídos e cetonas (Gonsalves et al., 2011). 

A quitosana, nos últimos anos, tem recebido uma atenção especial por ser 

biodegradável, biocompatível, não tóxica, apresentar propriedades antimicrobianas, 

antifúngicas, cicatrizantes, analgésicas e baixa imunogenicidade. Por essas razões, 

Quitosana e seu derivados vêm sendo utilizados em aplicações biomédicas e 

farmacêuticas, principalmente no que diz respeito à engenharia de tecidos, 

cicatrização de feridas e liberação de fármacos. (Mathur e Narang, 1990; Chang et al., 

2013; Nwe et al., 2014). 

Na área de Engenharia de Tecidos, a quitosana é bastante utilizada no 

desenvolvimento de microesferas (Kim et al., 2012; Bagheri-Khoulenjani et al. 2013), 

nanofibras (Jing et al., 2015), hidrogel (Liu et al., 2014) e arcabouços porosos (Dorj et 

al., 2012; Jafarkhani et al., 2012). Além de atuar como um suporte físico para células 
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e tecidos, a quitosana auxilia no processo de restruturação do tecido. Sendo capaz de 

aumentar a atividade de osteoblastos, a mineralização, a produção de colágeno, a 

regeneração de tecidos e a ação hemostática (Venkatesan e Kim, 2010; Nwe et al., 

2014). 

 

2.6.2 Alginato de sódio 

 

 O alginato é um polímero natural, polianiônico, solúvel em água, que vem sendo 

bastante utilizado em aplicações biomédicas, devido à sua biocompatibilidade, baixa 

toxicidade e o caráter eletrolítico. Pode ser obtido a partir de algas marinhas marrons, 

como: Laminaria hyperborea, Laminaria digitata, Laminaria japonica, Ascophyllum 

nodosum e Macrocystis pyrifera. Os polímeros de alginato são uma família de 

polissacarídeos lineares ramificados, que contêm variáveis de resíduos do ácido β-D-

manurônico e do ácido α-L-gulurônico. A estrutura do alginato de sódio é apresentada 

na Figura 10. 

 

 

Figura 10 - Estrutura Química do alginato de sódio (Taketa e Beppu, 2014). 
  

Na área biomédica o alginato de sódio tem sido bastante explorado em estudo 

de Engenharia de Tecidos, na concepção de sccafolds a partir de diferentes formas, 

como malha (Zhou et al. 2015), fibras (Szymansk e Feinberg, 2014; Park et al., 2011), 

esferas (Celli et al., 2016) e membranas (Gurin et al., 2013); e também na liberação 

controlada de fármaco (Sosnik, 2014; Tiwari et al., 2013). Por ser um polieletrólito 

negativo, sua associação com a quitosana tem sido bastante explorada na construção 

de filmes pela técnica layer-by-layer.  

 Taketa e Beppu (2014) escolheram o biopolímero quitosana e os polieletrólitos 

negativos Ácido Hialurônico e Alginato de Sódio para a construção de filmes finos 

constituídos Quitosana/Ácido Hialurônico e Quitosana/Alginato de Sódio em 



45 
 

diferentes condições de pH e força iônica das soluções polieletrolíticas. Os autores 

concluíram que o pH e a força iônica foram determinantes para a rugosidade dos 

recobrimentos e que a técnica layer-by-layer viabilizou de maneira simples a 

construção de filmes nanoestruturados com potencial para aplicações antimicóticas.  

 Kulig et al. (2016) estudaram diferentes complexos formados a partir da 

associação de quitosana-alginato de sódio e outros tipos de polímeros. Os resultados 

das análises proveram informações sobre as características e mudanças causadas 

pelas soluções polieletrolíticas. As propriedades de cada polissacarídeo se 

complementam e como resultado acabam potencializando a ação das soluções.   

  

2.7 Melhorias da hemocompatibilidade da quitosana 

 

 Vários polímeros naturais e sintéticos (celulose, quitosana, polietileno, 

polisulfona) têm sido utilizados em aplicações biomédicas com contato direto com o 

fluxo sanguíneo, como por exemplo: órgãos artificiais, dispositivos médicos 

biodegradáveis, próteses endovasculares, bombas de sangue e válvulas cardíacas 

Entretanto, um dos principais obstáculos relacionados ao desenvolvimento de 

soluções e dispositivos biomédicos que entram em contato com o sangue é a falta de 

hemocompatibilidade da superfície (Jaganathan et al., 2014; Bing et al., 2015). 

 Labarre (2001) definiu uma superfície hemocompatível como sendo “uma 

superfície capaz de manter os processos de coagulação e inflamação sob controle em 

sua interface quando em contato com sangue, em dadas condições hemodinâmicas. 

Gorbet e Sefton (2004) levam em consideração apenas a resposta trombica causada 

pelo material quando em contato com o sangue.  

Jackson e Ahmed (2007) definem hemocompatibilidade como sendo a 

compatibilidade do material com o sangue, em termos da ativação do sistema de 

coagulação, da resposta do sistema imunológico e da resposta de outros tecidos como 

consequência do contato sangue-material. O termo hemocompatibilidade não está 

bem definido, mas em todos os casos um evento é levado em consideração: o 

processo de coagulação. 

 A hemocompatibilidade está diretamente relacionada à processos bioquímicos 

intrínsecos à coagulação e à natureza da interação entre o sangue e material, como 

também, às características de projeto do dispositivo (Campelo et al., 2015). 



46 
 

 O uso da quitosana dentro da área biomédica vem ganhando destaque e à 

medida que vão aparecendo resultados promissores, as possibilidades de aplicação 

vão se expandindo, com base em diferentes de suas potencialidades, o que 

ocasionalmente, podem criar um conflito entre a ação conjunta de diferentes 

propriedades e as aplicações.  

Neste sentido, características hemostáticas e cicatrizantes corroboram o uso 

da quitosana como um biomaterial adequado para a fabricação de curativos. Por outro 

lado, a quitosana também é utilizada na área de cirurgia cardiovascular, em sistemas 

de liberação de fármaco e em terapias gênicas, situações que a colocam em contato 

direto com o fluxo sanguíneo, onde as suas propriedades hemostáticas podem ser um 

inconveniente grave (Balan e Vereustic, 2014).  

 Alguns estudos na literatura sugerem que a quitosana é altamente 

trombogênica, em virtude de interações dos seus grupos amino livres com proteínas 

plasmáticas e células sanguíneas, induzindo uma resposta trombogênica. O 

entendimento da interação da quitosana com o sangue começa a tomar forma ao 

analisar inicialmente a adsorção de proteínas plasmáticas, seguido da adesão e 

ativação de plaquetas que levam à formação de trombos. Essa primeira interação é 

favorecida pelo caráter catiônico da quitosana, com cargas positivas, que ativa o 

sistema de coagulação, ao induzir a adsorção de fibrinogênio, um dos principais 

componentes do coágulo (Yamazaky e Hudson, 2012; Zhang et al., 2010). 

 Visando ampliar as possibilidades de uso da quitosana em aplicações que a 

coloquem diretamente em contato com a corrente sanguínea têm sido desenvolvidas 

estratégias de melhorias de sua hemocompatibilidade. Estratégias essas que se 

baseiam em modificações químicas e na associação com biopolímeros que 

apresentem propriedades complementares (Balan e Vereustic, 2014). 

 Um grande número de derivados de quitosana podem ser preparados a partir 

de modificações química que visam adequar suas propriedades naturais, provendo 

novas atividades biológicas e/ou modificando suas propriedades mecânicas. A 

presença de uma alta porcentagem de grupos amino reativos distribuídos na matriz 

polimérica permite inúmeras modificações químicas, tais como imobilização de 

agentes quelantes, quaternização, carboxilação, acilação, sulfonação, amidação e 

formação de complexo polieletrolítico (Balan e Vereustic, 2014). 

A modificação química comumente utilizada para melhorar a 

hemocompatibilidade da quitosana é a sulfatação, pois os sulfatos de quitosana são 
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compostos polianiônicos que irão sofrer repulsão eletrostática com as superfícies 

negativamente carregadas das células sanguíneas, gerando uma superfície 

hemocompatível e diminuindo a adsorção de proteínas (Campelo et al., 2015). 

 Por usa vez, a associação da quitosana com polímeros naturais ou sintéticos 

também aparece como uma estratégia de melhoria do seu comportamento físico-

químico e biológico. Heparina é um polissacarídeo sulfatado com propriedades 

anticoagulantes e sua associação com a quitosana tem mostrado melhorias 

significantes no que diz respeito à compatibilidade sanguínea (Azevedo e Kumar, 

2014). 

O alginato de sódio também pertence à classe de polissacarídeos 

hemocompatíveis, sendo uma macromolécula aniônica, não-tóxica, biocompatível e 

com efeitos anticoagulantes. Sua associação com a quitosana tem mostrado 

resultados relevantes no que diz respeito a redução na ativação e adesão de 

plaquetária (Balaji et al., 2015; Gao et al., 2014; Notara et al., 2009). 

 

2.8 Técnicas de revestimento  

 

O revestimento é uma das diversas técnicas de modificação de superfícies 

utilizadas com o objetivo de conferir diferentes características a estes materiais. O 

processo de revestimento pode ser realizado para proteger o material contra agentes 

ambientais como corrosão e degradação química e/ou biológica ou para adicionar 

propriedades químicas e físicas à superfície (Li e Chu, 2016; Oshida e Guven, 2015).  

O processo de revestimento pode ser separado em três etapas: preparação da 

superfície, aplicação do revestimento e cura. A etapa da preparação da superfície 

consiste basicamente na limpeza da superfície a ser revestida visando a remoção de 

impurezas adsorvidas que poderiam prejudicar a interação com os grupos funcionais 

do revestimento. Diferentes técnicas de limpeza da superfície podem ser utilizadas 

para a preparação do substrato dependendo do grau de pureza esperado e do tipo de 

material escolhido. Entre as técnicas mais conhecidas para a preparação de 

superfícies para o revestimento estão a limpeza com solventes e o banho ultrassônico 

(Bahadori, 2015; Jokar e Aliofkhazraei, 2017). 

O tratamento de superfície com soluções ácidas é ideal para o posterior 

revestimento do substrato com quitosana, uma vez torna a superfície acidificada o que 
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permite um melhor espalhamento da quitosana, além de neutralizar óxidos que 

possam estar presentes na superfície a ser recoberta (Gama et al., 2017). 

A aplicação do recobrimento pode ser realizada por diferentes técnicas como 

métodos de deposição a vácuo, eletrodeposição “spin coating”, “spray coating”, “dip 

coating”, “layer by layer”. A escolha da técnica adequada depende do tipo de material 

e da solução de recobrimento e é importante para que ocorra um recobrimento 

eficiente (Nouri e We, 2015; Oshida e Guven, 2015). 

O processo de cura do material é a etapa do processo de revestimento 

necessária para fixação do recobrimento à superfície desejada. Diferentes processos, 

físicos e químicos, são utilizados, como a cura térmica, cura por raios ultravioletas, 

por feixe de elétrons, entre outros.  A escolha do processo adequado está diretamente 

relacionada à natureza do revestimento (Avillez et al., 2017). 

No recobrimento por quitosana, em geral se utiliza a cura térmica para a 

secagem da solução de quitosana superficial e/ou a coagulação do recobrimento por 

mudança de pH através da imersão em uma solução de pH alto, como uma solução 

de NaOH (Jennings et al., 2015). 

Um ponto importante para a realização de um processo de recobrimento 

eficiente é o conhecimento da interação entre a solução de recobrimento e o substrato. 

A boa interação entre a solução de recobrimento e a superfície irá proporcionar uma 

boa aderência e durabilidade do recobrimento. A molhabilidade da solução de 

recobrimento na superfície, a energia superficial da partícula e a tensão superficial da 

solução de recobrimento são parâmetros que ajudam a entender esta interação 

(Avillez et al., 2017). 

Nesse sentido, diversos trabalhos têm verificado a boa interação entre 

recobrimentos de quitosana com superfícies de ligas de Níquel-Titânio, construindo 

revestimento com boa adesão, topografia de superfície uniforme e homogêneos, com 

rugosidade reduzida (Goryczka et al., 2015; Kowalsky et al., 2015; Ahmed et al., 2014; 

Li, P. et al., 2013). 

 
2.8.1 Dip coating 

 

Uma das técnicas mais simples de recobrimento é a de “dip coating” ou 

recobrimento por imersão, este procedimento apresenta vantagens como baixo custo 

de investimento, grande homogeneidade de estrutura e baixas temperaturas de 
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reação. Nesse sentido, o dip-coating vem sendo muito utilizado para a produção de 

revestimentos, filmes finos, fibras e materiais porosos (Livingston e Tan, 2015).  

Na indústria, o dip-coating tornou-se famoso na produção do PVC e em 

processos de galvanização, onde há a deposição de um metal fundido sobre um 

substrato, e em alguns processos de tratamentos superficiais de artefatos cerâmicos. 

Em escala de laboratório, esta técnica pode ser facilmente implementada e possui 

relação custo-benefício adequada para diversas aplicações (Brinker, 2013. Livingston 

e Tan, 2015).  

Dip coating é o processo no qual o substrato que receberá o revestimento é 

verticalmente imerso em um sistema de solução líquida e depois retirado a uma 

velocidade constante e posteriormente submetido a um procedimento de remoção do 

excesso de solvente por seja evaporação ou por escoamento do material excedente. 

Este procedimento pode ser realizado de maneira contínua ou dividido em etapas 

distintas dependendo da geometria das peças e qualquer seja a situação é importante 

utilizar um equipamento que opere com níveis mínimos de vibrações, de forma que o 

deslocamento do substrato seja lento para obtenção de um revestimento com 

espessura específica e uniforme (Brinker, 2013). 

A Figura 11 apresenta esquematicamente o processo de dip coating dividido 

em cinco etapas, conforme Brinker (2013):  

 

Figura 11 - Representação esquemática do processo de Dip Coating. (1) imersão do substrato 
na solução de revestimento; (2) início da remoção do substrato da solução; (3) deposição e 
escoamento do revestimento sobre o substrato (4) evaporação do solvente.  
 

Após a imersão completa do substrato na solução, a deposição do revestimento 

sobre a sua superfície é feita. Na retirada, o substrato traz consigo uma quantidade 

do líquido da solução devido ao movimento fluidodinâmico. A espessura da camada 
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da solução que ficará sobreposta ao substrato após a retirada da solução dependerá 

da viscosidade desta solução e da velocidade de imersão/retirada do substrato 

(Livingston e Tan, 2015). 

A construção do filme de recobrimento se torna possível em virtude do 

escoamento da solução devido à gravida e à evaporação do solvente (Figura 12). 

Durante o processo de secagem do filme, as soluções vão ficando gradualmente mais 

a medida que o solvente sofre pela evaporação, o que leva à agregação e, finalmente, 

à formação dos recobrimentos com a secagem. Além disso, a distribuição da solução 

polimérica sobre o substrato é função do arrasto viscoso que originado no processo 

de imersão e é e é proporcional à viscosidade do líquido e à velocidade de retirada 

(Brinker, 2015).   

 

 

 

Figura 12 - Esquematização do processo estacionário do Dip Coating (Brinker, 2015). 
 

 Após o escoamento da solução e da evaporação, sobrará uma linha bem 

definida e fina da substância de interesse, formando um filme. O dip-coating, permite 

a deposição de mais de uma camada de filme, que podem atingir espessuras da 

ordem de 10-9m. Além disso, permite a deposição de filme dos dois lados do substrato, 

possibilita a formação de camadas de filmes de diferentes soluções, e se apresenta 
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como um método eficiente, de baixo custo e com bastante controle sobre as camadas 

de filmes que se deseja formar (Brinker, 2015). 

 

2.8.2. Layer–by–layer  

 

A técnica Layer–by–layer (LbL) para construção de filmes, recobrimentos e 

modificação de superfície foi discutida inicialmente por Decher et al. (1992), quando 

propuseram que finas camadas de recobrimento fossem obtidas através da adsorção 

física e desde então têm obtido considerável aceitação na comunidade acadêmica e 

industrial, em virtude da facilidade de implantação, baixo custo operacional e a 

possibilidade de se obter filmes nanoestruturados em substratos de diferentes 

tamanhos ou formas. 

De maneira geral, o princípio da técnica se baseia na associação mútua entre 

os materiais de interesse através de múltiplas interações intermoleculares. Essas 

interações podem ser advindas de forças eletrostáticas (Ibragimova et al., 2017; 

Hernández-Montelongo et al., 2016), ligações hidrogênio (O’Neal et al., 2017; Ma et 

al., 2015), ligação covalente (Su e Shieh, 2014) reconhecimento molecular (Nishiguchi 

et al., 2015), forças de Van der Waals (Geim e Grigorieva, 2013), permitindo a 

incorporação de diversos tipos de moléculas, como proteínas (Yang et al., 2016), 

polissacarídeos (Taketa e Beppu, 2014), compostos sintéticos (Nunes et al. 2017), 

DNA/RNA (Hu e Tsou, 2014; Barba et al., 2017).  

 A interação predominante na maioria das aplicações da técnica é a atração 

eletrostática entre compostos de cargas opostas (contendo grupos aniônicos ou 

catiônicos) com a deposição alternada de camadas finas desses materiais. O 

processo envolve a utilização de um substrato que interage com as soluções 

polieletrolíticas em etapas consecutivas. A cada etapa ocorre a reversão da carga 

superficial, sendo essa a força motriz para a deposição da camada seguinte (Taketa 

e Beppu, 2014). 

 As etapas de construção de recobrimentos por essa técnica são ilustradas na 

Figura 13. Nesse caso, um substrato é imerso em uma solução catiônica durante um 

determinado período de tempo. Em seguida é retirado e colocado em uma solução de 

lavagem para retirada de segmentos de cadeias poliméricas que foram fracamente 

adsorvidas e então é mergulhado na solução aniônica para formação da camada 

seguinte. Logo após, é novamente imerso na solução de lavagem e retirado, obtendo 
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assim a segunda camada. Ao final de cada ciclo são formadas as bicamadas pela 

associação dos polieletrólitos de cargas opostas e a repetição desse processo leva a 

construção de revestimentos multicamadas (Taketa e Beppu, 2014). 

 

 

Figura 13 - Método layer-by-layer. (a) Imersão do substrato em solução de policátion, (b) 
enxágue, (c) mergulho em solução de poliânion e (d) enxágue. Formação das camadas após 
as imersões nas soluções polieletrolíticas.  

 

A concentração das soluções polieletrolíticas deve disponibilizar uma 

quantidade suficiente de polieletrólito capaz para promover o excesso de adsorção 

dessa substância pelo substrato, que por sua vez irá neutralizar e inverter as cargas 

de superfície, permitindo a associação das camadas subsequentes e o crescimento 

do revestimento, camada a camada (Richardson et al., 2017).  

O processo de crescimento do revestimento, a partir das multi-camadas, é 

resultado da alternância de carga entre soluções carregadas positiva e 

negativamente. Nesse sentido, os biomateriais, especificamente polissacarídeos e 

proteínas, por possuírem regiões carregadas em suas superfícies são comumente 

empregados como material de deposição no processo de adsorção eletrostática do 

método LbL (Taketa e Beppu, 2014; Szarpak-Jankowska et al., 2015). 
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O processo de deposição por atração eletrostática oferece como vantagens 

principais: a deposição consecutiva camada por camada graças à reversão de carga 

superficial durante cada etapa; deposição em praticamente todo tipo de superfície em 

contato como solvente; habilidade de se obter facilmente filmes utilizando diferentes 

componentes (Gentile et al., 2015). 

A natureza dos materiais utilizados na técnica do LbL pode resultar em 

características distintas quanto ao regime de crescimento e morfologia dos filmes 

formados. Assim, a compreensão do mecanismo de formação dos filmes 

multicamadas e a função dos vários parâmetros determinantes na espessura, 

estrutura e propriedades interfaciais são fundamentais para o projeto apropriado do 

recobrimento para sua futura aplicação (Ibragimova et al., 2017). 

O emprego de técnicas de modificação de superfícies torna possível melhorar 

as propriedades de materiais já existentes, adequando o material à necessidade 

pretendida, sem comprometer suas propriedades mecânicas e funcionais permitindo 

assim a associação de uma infinidade de novas propriedades a um 

material/dispositivo que originalmente não eram relacionadas ao mesmo. Essas 

adaptações incluem modificações das propriedades elétricas, óticas, magnéticas, 

tribológicas, físico–químicas e biológicas do material em questão (Ibragimova et al., 

2017; Richardson et al., 2017).  

Como consequência, diversas linhas de pesquisa e desenvolvimento dentro 

das Ciências Biomédicas e das Ciências e Engenharia de Materiais, iniciaram estudos 

de modificações de superfície, usando o método LbL, modificando e/ou adequando as 

propriedades fundamentais dos materiais no nível molecular, sendo possível produzir 

dispositivos para as mais variadas funções, como liberação de fármacos (Araújo et al. 

2017), adesão de células (Guo et al., 2017) superfícies antifúngicas (Fabra et al., 

2016), antibacterianas (Zhu e Loh, 2015), anticoagulantes (Pan et al., 2014), 

superfícies com hemocompatibilidade melhoradas (Xi et al., 2014; Bruinsma et al., 

2015). 

Hossfeld et al. (2013) utilizaram a técnica layer-by-layer para obter 

revestimentos bioativos de quitosana com nanopartículas de siRNA (small interfering 

RNA), que são fragmentados de RNA, incorporadas, em stents coronários 

conseguindo obter um revestimento homogêneo. Além disso, os autores verificaram 

que o processo de esterilização por óxido de etileno não comprometeu a integridade 

das multicamadas de polieletrotrólitos. 
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Elnaggar et al. (2016) também utilizaram o layer-by-layer para revestir stent 

metálicos coronários com lipossomas liberadores de óxido nítrico, visando prevenir a 

ocorrência de reestenose ou trombose após o implante do stent. Os autores 

conduziram ensaios de morfologia da superfície recobertas e concluíram que a técnica 

utilizada se mostrou eficiente na construção de um revestimento homogêneo.  

 

2.9 Qualidade do revestimento de stents 

 

Mesmo com o avanço da tecnologia e o desenvolvimento de novas técnicas de 

revestimento, a ocorrência de defeitos no recobrimento ainda é recorrentes e se 

apresenta como o desafio a ser superado na área da intervenção vascular (Bedair et 

al., 2014; Hopkins et al., 2016). 

Irregularidades na superfície de revestimento podem implicar possíveis 

comprometimentos na liberação do fármaco. Vários autores têm estudado os tipos e 

severidades dos defeitos no recobrimento de stents identificando e listando os mais 

representativos, como apresentados na Tabela 1 (Levy et al., 2009; Basalus et al., 

2010; Balss et al., 2012; Hopkins et al., 2016). 

 
Tabela 3 –  Categorias de defeitos de revestimento em stents. 

Categoria Defeito 

I. 
Irregularidades 
com espessura 

reduzida 

IA. Áreas de revestimento sem uniformidade (Figura 1 (a) e (b)); 
IB. Fendas (Figura 1 (c)); 

IC. Diferença de espessura na junção das hastes (Figura 1 (d)); 
ID. Excesso pontual de revestimento (Figura 1 (e), (f) e (g)). 

II. 
Irregularidade com 
revestimento não-

homogêneo 

IIA. Delaminação com exposição da superfície metálica  
(Figura 1 (h)); 

IIB. Delaminação sem exposição da superfície metálica  
(Figura 1 (i) e (j)); 

IIC. Pequena falha (Figura 1 (k)); 
IID. Rugosidade na forma de irregularidades lineares (Figura 1 (l)); 

IIE. Revestimento sem uniformidade. (Figura 1 (m)) 
III. 

Irregularidade com 
o deslocamento do 

revestimento 

IIIA. Webbing com exposição da superfície metálica (Figura 1 (n)); 
IIIB. Webbing sem exposição da superfície metálica (Figura 1 (o)) 

IIIC. Filamentos de revestimento expostos (Figura 1 (p)) 

Fonte: Adaptado de Bedair et al. (2014).  

Revestimento sem uniformidade com áreas revestidas e não revestidas, podem 

originar eventos de reestenose; revestimentos não-homogêneos estão diretamente 
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relacionados ao aumento da trombogenicidade; deslocamento de revestimento 

podem ocasionar casos de microembolismo, como resposta a presença de material 

revestido que se desprendeu da prótese. A Figura 14 apresenta micrografias feitas 

por microscopia eletrônica de varredura de defeitos encontrados em stents comerciais 

com revestimento (Bedair et al., 2014). 

 
Figura 14 - Micrografias em MEV de defeitos encontrados no revestimento de stents 
comerciais (Bedair et al., 2014). 

 

A ASTM F2743–11 Standard Guide for Coating Inspection and Acute 

Particulate Characterization of Coated Drug-Eluting Vascular Stents Systems, 

recomenda práticas de inspeção de revestimentos a partir de técnicas de 

caracterização, como: Microscopia Ótica e a Microscopia Eletrônica de Varredura, 

listando as principais vantagens e desvantagens na utilização de cada técnica 

caracterização, descritas nas Tabelas 4 e 5.  
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Tabela 4 – Vantagens e Desvantagens da Microscopia Ótica (MO) na Inspeção de 
Revestimentos 

Vantagens Desvantagens 

A. Ampliações menores (<100x) que 
aceleram o tempo de inspeção; 

B. Permite a inspeção de sistema de 
entrega como um todo; 

C. Não possui limitação quanto ao 
tamanho do stent; 

D. Técnica não destrutiva; 

E. Percepção de coloração (se 
necessário) 

F. Áreas de foco limitadas; 
G. Menor profundidade de foco se 

comparada com o MEV; 

H. Reflexo da luz pode dificultar as 
análises. 

Fonte: Adaptada de ASTM F2743-11 (2011). 

 

Tabela 5 – Vantagens e Desvantagens da Microscopia Eletrônica de Varredura (MEV) na 
Inspeção de Revestimentos 

Vantagens Desvantagens 

A. Maior profundidade de foco se 
comparada com o MO; 

B. Altas ampliações (chegando a 
10.000x); 

 

C. Pode ser uma técnica destrutiva; 
D. Pode ser necessária a metalização da 

amostra; 

E. Ensaio lento quando comparada a 
facilidade do MO; 

F. Não inspeção do comprimento total 
pode não ser possível; 

G. Imagens apenas em escalas de cinza.

Fonte: Adaptada de ASTM F2743-11 (2011). 

  

O desenvolvimento de novas técnicas de revestimento baseadas na aplicação 

de novos materiais, como os biopolímeros, e o aprimoramento das metodologias que 

já existem podem ser uma estratégia de sucesso que possibilite ultrapassar a barreira 

imposta pelos defeitos de revestimentos. 
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3 MATERIAIS E MÉTODOS  

 

3.1 Local da pesquisa 

 

A pesquisa foi desenvolvida a partir de abordagens experimentais, podendo 

ser classificada como pesquisa aplicada de caráter exploratório, uma vez que visa 

gerar conhecimentos dirigidos à solução de problemas específicos com resultados 

replicáveis, identificando fatores que determinam ou contribuem para a ocorrência dos 

fenômenos estudados (Marconi e Lakatos, 2011). 

As várias etapas metodológicas foram realizadas com o apoio da 

infraestrutura do Laboratório de Avaliação e Desenvolvimento de Biomateriais do 

Nordeste (CERTBIO), vinculado à Unidade Acadêmica de Engenharia de Materiais da 

Universidade Federal de Campina Grande. 

 

3.2 Materiais e reagentes 

 

 Stents vasculares autoexpansíveis de Níquel-Titânio (120 mm de comprimento e 

6 mm de diâmetro); 

 Quitosana em pó de médio peso molecular (CERTBIO). 

 Alginato de sódio – (VETEC Química Fina®)  

 Curcumina longa (Sigma Aldrich®); 

 Álcool etílico (CH3CH2OH) – (VETEC Química Fina®); 

 Ácido fluorídrico, 40% P.A. (HF) - (VETEC Química Fina®); 

 Ácido nítrico, 65% P.A.  (HNO3) - (VETEC Química Fina®); 

 Ácido acético glacial, 99,8% P.A. (CH3COOH) - (Fabricante VETEC Química 

Fina®); 

 Phosphate Buffered Saline (PBS) – (Sigma Aldrich®); 

 Água Deionizada; 

 

3.3 Métodos 

 

A Figura 15 apresenta o fluxograma das atividades e etapas metodológicas 

realizadas durante a pesquisa. 
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Figura 15 - Fluxograma ilustrativo das etapas de desenvolvimento da pesquisa. 
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Como apresentado na Figura 15, este estudo pode ser dividido em duas etapas: 

seleção de materiais e de parâmetros iniciais e o desenvolvimento das técnicas de 

revestimento e caracterizações.  Essa divisão buscou avaliar as técnicas de 

revestimento e as concentrações das soluções poliméricas, visando dar suporte a 

tomada de decisão, no que diz respeito a escolha dos parâmetros a serem adotados 

inicialmente e otimizando o processo de desenvolvimento da pesquisa. 

 

3.3.1 Seleção de materiais e de parâmetros iniciais 

 

  Na primeira etapa buscou-se avaliar quais parâmetros seriam adotados 

inicialmente, como: tipo de stent e concentração das soluções poliméricas. Visando 

diminuir o número de variáveis, pela eliminação de parâmetros julgados inadequados, 

a partir da análise dos resultados obtidos. 

  

3.3.1.1 Seleção do tipo de stent 

 

O stent estudado foi do tipo autoexpansível, fabricado a partir de liga níquel-

titânio, indicado para as artérias ilíaca e femoral. A Figura 16 apresenta o conjunto do 

dispositivo de entrega com o stent sendo liberado e totalmente expandido. 

 

 

Figura 16 - a) Dispositivo de entrega; b) Processo de liberação do Stent e c) Stent livre. 

(a) 

(b) 

(c) 
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Cada stent possui 120 mm de comprimento, 8 mm de diâmetro total e 0,2 mm 

de diâmetro de fio (Figura 17).  No intuito de melhorar o manuseio das amostras, os 

stents foram divididos em segmentos menores com, aproximadamente, 16 mm de 

comprimento cada.  

 

 

Figura 17 - Dimensões do stent. 
 

3.3.1.2 Tratamento de superfície dos stents 

 

Para limpeza e descontaminação dos stents, foi utilizado um banho de 

ultrassom (modelo UltraCleaner 1400A), com potência de 100 W e frequência de 

40kHz, em etanol durante 30 minutos, seguido de enxague em água deionizada e 

secagem em estufa bacteriológica (Modelo 5X10 DTSN) à 30°C por uma hora.  

Após a limpeza, os stents foram submetidos a um ataque ácido, em solução 

de água deionizada contendo 4% de ácido fluorídrico (HF) e 15% de ácido nítrico 

(HNO3), por um minuto, seguido de enxague em água deionizada para remoção 

completa da solução ácida e secagem em estufa à 30°C por uma hora e logo em 

seguida levados para caracterização por microscopia ótica, a fim de visualizar a 

superfície metálica dos mesmos. 

 

3.3.1.3 Preparação das soluções poliméricas 

 

A quitosana utilizada nesse estudo foi produzida pelo Laboratório de 

Avaliação e Desenvolvimento de Biomateriais do Nordeste – CERTBIO, a partir de 

exoesqueletos de camarão (Litopenaeus vannamei Boone), possui médio peso 



61 
 

molecular, coloração esbranquiçada, teor de cinzas abaixo de 0,063%, livre de cálcio 

e grau de desacetilação acima de 90%, se encontrando dentro da faixa necessária 

para solubilização adequada em soluções diluídas de ácidos fracos, com baixo teor 

de insolúveis nas soluções (Antonino, 2016).  

A melhor concentração para a solução de quitosana foi determinada de maneira 

exploratória. A literatura não é unânime quanto a concentração ideal de quitosana a 

ser utilizada no preparo da solução. Alguns autores trabalharam com concentrações 

de 1% (m/v) de quitosana (Li, P. et al, 2013; Kowalski et al., 2015), outros usaram 

soluções com 0,5% m/v de quitosana (Shu et al., 2011; Meng et al., 2009; Zhao et al., 

2016) e 0,1% m/v (Prakash, 2014; Taketa e Beppu, 2014). Como a quitosana utilizada 

nesses trabalhos possuem diferentes origens e diferentes propriedades (grau de 

desacetilação, peso molecular, entre outros), optou-se por preparar soluções com as 

três concentrações citadas anteriormente, no intuito de explorar o comportamento da 

quitosana produzida no CERTBIO. 

Sendo assim, inicialmente testou-se uma solução de 1% v/v de ácido acético e 

água deionizada com uma concentração de 1% m/v de quitosana. A partir dos 

resultados obtidos com essa solução, foram preparadas outras duas soluções com 

concentrações inferiores, 0,5 e 0,1% m/v de quitosana.  

Paralelamente, foram preparadas soluções de alginato de sódio em três 

concentrações: 0,1, 0,5 e 1% m/v solubilizadas em água deionizada. Essas soluções 

foram utilizadas no desenvolvimento da técnica de Layer-by-Layer.  

 

3.3.1.4 Revestimento e caracterização 

  

A primeira etapa teve como objetivo a escolha a melhor concentração da 

solução de quitosana que seria utilizada no decorrer da pesquisa. Essa avaliação 

aconteceu a partir de ensaios de reologia nas soluções preparadas e testes 

preliminares de revestimento dos stents. 

A caracterização reológica foi realizada para as soluções de 0,1, 0,5 e 1% (m/v) 

de quitosana e de alginato de sódio. No Reômetro Haake Mars III, equipado com 

geometria de placas paralelas e um sistema com banho térmico para controle de 

temperatura.  Foi utilizada a temperatura constante de 27°C e gap de 0,5 mm. 

Para avaliação da viabilidade de revestimento, amostras do stent foram 

revestidas pela técnica de dip coating, sendo imersos na solução de quitosana a uma 
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velocidade constante, permanecendo imerso por um minuto e foi retirado, também a 

uma velocidade constante. Esse processo (imersão/retirada) foi repetido dez vezes 

para cada amostra. Foram revestidas cinco amostras de stent, para cada 

concentração de solução 0,1, 0,5 e 1% m/v.  

Posteriormente, os stents revestidos foram caracterizados por Microscopia 

Ótica, com magnificações entre 50x e 1050x, para avaliação da qualidade da 

superfície revestida e determinação da concentração de quitosana que seria utilizada 

no decorrer da pesquisa.  

 

3.3.2 Técnicas de revestimento  

 

 Buscando desenvolver e analisar os resultados obtidos por uma metodologia 

de revestimento, foram testadas quatro técnicas diferentes para o recobrimento dos 

stents: dip coating, dip coating com rotação e spray coating e layer-by-layer, 

 Para execução das técnicas dip coating e layer-by-layer foi utilizada uma 

máquina universal de ensaios INSTRON 6622 visando garantir o deslocamento 

adequado da amostra durante o processo de imersão, como: velocidade controlada, 

deslocamento total programado e níveis reduzidos de vibração. 

As técnicas dip coating com rotação e spray coating são adaptações propostas 

buscando adequar a técnica ao tipo de substrato, no caso o stent.  

 

3.3.2.1 Dip coating 

 

O revestimento por dip coating (Figura 18) se deu a partir da imersão, com 

velocidade controlada (1mm/min) dos stents na solução de quitosana (0,1%, 0,5% e 

1,0%) A amostra permaneceu imersa por dez minutos e logo em seguida retirada e 

colocada para secar em estufa à 30°C, resultando na evaporação do solvente. Logo 

após a secagem, a mesma amostra foi submetida a nova imersão e os passos 

seguintes foram repetidos 10 vezes para cada amostra. 
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Figura 18 - Etapas do revestimento pela técnica dip coating. 
 

3.3.2.2 Dip coating com rotação 

 

Como os stents apresentam uma geometria em forma de malha como um tubo 

com descontinuidades ao longo do comprimento, foi feita uma adaptação na técnica 

de dip coating introduzindo uma etapa de rotação durante o tempo de imersão.  

O processo de dip coating com rotação é ilustrado na Figura 19.  

 

 

Figura 19 - Representação da montagem para imersão sob rotação. 
 

Para isso, os stents foram presos ao eixo de um agitador mecânico por meio 

de uma pinça e submetido a uma rotação de 50 rpm, quando imerso na solução de 
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quitosana (0.5%). Assim, o fluido da solução foi melhor distribuído ao longo das hastes 

dos stents, o que pode ajudar a prevenir o acúmulo de solução entre as hastes. Esse 

procedimento foi repetido 10 vezes. 

 

3.3.2.3 Spray coating 

  

 Para essa técnica a solução de quitosana (0,5%) foi submetida a pressurização 

transformando o líquido de baixa viscosidade em pequenas partículas em forma de 

spray. 

 Para construir o revestimento, os stents foram submetidos a baixa rotação (100 

rpm) com o jato de spray direcionado diretamente sobre ele. Foram feitas dez 

camadas de revestimento, sendo que cada sessão de jateamento teve duração de um 

minuto, com um fluxo de 10 mL/min (Figura 20).  

 

 

Figura 20 - Técnica de revestimento por spray coating. 
 

3.3.2.4 Layer-by-Layer 

 

A técnica de layer-by-layer foi utilizada usando como polieletrólitos a quitosana 

(polieletrólito catiônico) e o alginato de sódio (polieletrólito aniônico). A partir da 

análise do comportamento reológico das soluções de poliméricas e da qualidade do 

revestimento das primeiras amostras, optou-se por utilizar soluções com 
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concentrações de 0,5% (m/v) para a quitosana e 0,1 e 0,5% (m/v) para o alginato de 

sódio.  

A deposição dos biopolímeros foi realizada por imersões alternadas dos stents, 

com velocidade controlada (1mm/min), em soluções de cargas opostas por 10 

minutos, intercaladas por lavagens em água deionizada durante 1 minuto, seguido de 

mais 1 minuto.  O revestimento foi constituído de 5 bicamadas, começando com 

alginato e terminando com quitosana, indicando assim que a camada mais externa é 

de quitosana. Ao término do processo de revestimento as amostras foram colocadas 

em estufa por 30 min à 30°C. A Figura 21 mostra a sequência de imersões e lavagem 

submetidas na construção de cada bicamada.  

 

 

Figura 21 - Tempos de deposição do substrato nas soluções de polímeros e de lavagem em 
água. QUI – quitosana e ALG – alginato de sódio. 
 

3.3.3 Técnicas de caracterizações  

 

 O final da segunda etapa abrangeu a caracterização das amostras que 

apresentaram revestimentos julgados satisfatórios, após inspeção em Microscópio 

Ótico e avaliação qualitativa guiada pela ASTM F2743-11.  
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3.3.3.1 Microscopia Ótica 

 

Para a caracterização da morfologia da superfície dos stents utilizou-se um 

microscópio ótico Hirox de reflexão e transmissão com variação de aumentos entre 

50x e 1200x, acoplado a uma estação de análise de imagens. 

A superfície dos stents foi analisada em três momentos diferentes: Primeiro, 

quando desmontado do sistema de entrega. Segundo, imediatamente após o ataque 

ácido e por último, após o processo de revestimento. Dessa forma, foi possível 

analisar a endoprótese antes e depois de todos os processos de modificação de 

superfície aos quais ela foi submetida.  

 

3.3.3.2 Microscopia Eletrônica de Varredura 

 

Após a análise por microscopia ótica, as amostras com a melhor qualidade de 

revestimento foram analisadas por Microscospia Eletrônica de Varredura (MEV) 

utilizando um microscópio eletrônico de varredura de bancada, PHENON, modelo 

MEV PROX, (PHENOM WORD), com aumento de até 45.000x, profundidade de foco 

de 1 mm, resolução de 30 nm, 5,10 e 15 kV, baixo vácuo e pressão variada (1 a 270 

Pa), sem recobrimento metálico. 

 

3.3.3.3 Ensaio de Compressão 

 

 O ensaio de compressão objetiva avaliar a capacidade do dispositivo de resistir 

a deformação permanente a partir da aplicação de um carregamento não radial 

realizado por placas paralelas, como ilustrado na Figura 22. 
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Figura 22 - Ilustração do ensaio de compressão em placas paralelas (Wu e Cao, 2013). 
 

Na figura 22, o stent não deformado (círculo vermelho) é submetido a um ciclo 

de compressão (carregamento e descarregamento) entre duas placas paralelas até 

um certo nível de deformação (círculo azul). Paralelamente, a máquina de teste 

monitora os níveis de força e deslocamento desenvolvidos durante o ensaio. 

Foram realizados ensaios das amostras de stents com e sem revestimento, 

com o objetivo de observar se a presença de revestimento iria alterar 

significativamente o comportamento mecânico dos stents.  

 Nesse sentido realizou-se o ensaio de compressão em placas planas paralelas 

de amostras dos stents com e sem o revestimento, utilizando uma máquina universal 

de ensaios INSTRON 6633, equipada com uma célula de carga de 500 N e com uma 

taxa de deslocamento de 1 mm/min (Wu e Cao, 2013). 

 

3.3.3.4 Grau de Intumescimento  

 

Os stents revestidos foram caracterizados quanto ao grau de intumescimento. 

Dessa forma o grau de intumescimento foi determinado pela razão entre a massa de 

água absorvida pelo revestimento, quando imerso em solução tampão salina 

(Phosphate Buffered Saline - PBS), com pH = 7,4, e a massa inicial do stent antes da 

imersão. 
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O grau de intumescimento em função do tempo, foi calculado pela equação 1: 

 

%GI = 
(𝑚௧ - 𝑚଴)

𝑚଴
 × 100 

(1) 

Onde:  
 
mt:  massa da amostra no tempo t. 

mo: massa inicial da amostra. 
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4 RESULTADOS E DISCUSSÕES  

 

4.1 Comportamento reológico das soluções poliméricas 

 

4.1.1 Quitosana 

 

A Figura 23 ilustra uma maior dependência da tensão de cisalhamento em 

função da taxa cisalhante a medida que se aumenta a concentração das soluções. 

Para as três concentrações, pode-se considerar que o comportamento reológico foi 

newtoniano, devido a inclinação constante das retas.  

O aumento da concentração de polímero na solução é diretamente proporcional 

ao aumento das cadeias emaranhadas, assim o movimento de cada cadeia se torna 

mais limitado, em virtude do aumento do emaranhamento.  

As conclusões publicadas por Hwang e Shin (2000) corroboram o 

comportamento pseudoplástico para as soluções de quitosana (grau de desacetilação 

de 91%) com concentrações superiores a 2%.  

 

 

Figura 23 - Tensão de Cisalhamento em função da taxa de cisalhamento para as soluções de 
quitosana. 
 

~
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O comportamento reológico para as soluções de quitosana baseado na 

evolução da viscosidade aparente apresentou alterações à diferentes concentrações, 

conforme apresenta a Figura 24. 

 

 

Figura 24 -- Viscosidade em função da taxa de cisalhamento para as soluções de quitosana. 
 

Para a solução com concentração de 0,1%, a viscosidade permaneceu 

constante com o aumento da taxa de cisalhamento. As soluções com concentração 

de 0,5% se comportaram de forma pseudoplástica, ou seja, a viscosidade da solução 

diminuiu em função do aumento da taxa de cisalhamento. À concentração de 1%, as 

soluções de quitosana apresentaram um comportamento tipicamente pseudoplástico, 

uma diminuição progressiva da viscosidade com aumento da taxa de cisalhamento, 

durante todo o intervalo de ensaio.  

A temperaturas constantes, o comportamento pseudoplástico mais forte a 

baixas taxas de cisalhamento é perceptível em soluções mais concentradas, pois as 

cadeias poliméricas estarão em uma conformação aleatória. À medida que um 

polímero é deformado, devido à aplicação de uma tensão, as cadeias ficam mais 

retilíneas, tornando-se mais alinhadas, e o sistema se torna mais ordenado, 

diminuindo a viscosidade da solução. Os resultados são concordantes com aqueles 
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encontrados por Arancibia et al. (2015) e Costa et al. (2015), que observaram o 

aumento da viscosidade com o aumento da concentração.  

 

4.1.2 Alginato de sódio 

 

A Figura 25 apresenta as curvas de fluxo para as soluções de Alginato de Sódio 

nas concentrações estudadas. A baixas concentrações (0,1%), a curva apresenta um 

comportamento tipicamente newtoniano, mas com o aumento da concentração, o 

comportamento reológico é alterado, passa a ser pseudoplástico, e aumenta a 

viscosidade para uma mesma taxa de cisalhamento. 

 

 

Figura 25 - Tensão de Cisalhamento em função da taxa de cisalhamento para as soluções de 
alginato de sódio. 
.   

Analisando as curvas de viscosidade (Figura 26) observa-se que houve uma 

redução inicial com a aplicação do cisalhamento, mas à medida que a taxa aumenta 

os valores de viscosidade tendem a se manter constantes. Isso pode ser entendido 

quando se analisa o fenômeno levando em consideração as interações 

intermoleculares e a concentração de polímero nas soluções.  

~
 



72 
 

Belalia e Djelali (2014) citam que a estrutura do Alginato de Sódio nas 

dispersões é formada pela disposição espacial do ácido glicurônico com o íon de sódio 

resultando numa estrutura rígida, que obriga a aplicação de forças maiores para 

romper a estrutura quando o sistema é submetido a um gradiente de cisalhamento.   

  

 

Figura 26 - Viscosidade aparente em função da taxa de cisalhamento para as soluções de 
Alginato de Sódio. 
 

 A solução com concentração de 1% de alginato de sódio não foi testada em 

nenhuma técnica de revestimento em virtude da viscosidade relativamente alta 

quando comparada com a viscosidade das soluções de quitosana. 

 

4.2 Microscopia Ótica  

 

4.2.1 Tratamento de superfície – Etapa 1 

 

A Figura 27 apresenta as micrografias dos stents após retirada do sistema de 

entrega e depois de lavado em etanol. É possível perceber que os stents possuem 

uma malha de células abertas, formada a partir da ligação de elementos fundamentais 

no formato de losango repetidos ao longo da malha (Figura 27b). A geometria desse 
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elemento padrão se mostrou determinante na qualidade da adesão do revestimento 

sem a ocorrência de defeitos. 

 

 
Figura 27 - Stent comercial limpo em etanol. (a) Aumento de 40x (b) aumento de 160x 
destaque geométrico da unidade padrão que se repete formando a malha do stent. 
 

Uma vez limpos, os stents foram submetidos a um ataque ácido, com o objetivo 

de remover qualquer resquício de partículas contaminantes e preparar a superfície 

para o revestimento, propiciando uma melhor adesão do revestimento ao substrato 

metálico.  

A Figura 28 apresenta as micrografias de microscopia ótica dos stents antes 

(Figura 28a e 28c) e após o ataque ácido (Figura 28b e 28d), onde após o ataque 

ácido a superfície se encontra livre de qualquer contaminante que pudesse ter 

permanecido mesmo com a lavagem em álcool etílico, como também a natureza do 

ácida do tratamento químico favorece a adesão da solução polimérica de 

revestimento. 

 

(a) (b) 
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Figura 28 - Microscopia ótica antes e depois do ataque ácido. a) antes (350x) b) depois (350x) 
c) antes (1050x) d) depois  (1050x). 
 

4.2.2 Dip coating – Etapa 1 

 

A Figura 29 apresenta as micrografias dos stents revestidos por dip coating, 

nas três concentrações inicialmente estudadas 0,1, 0,5 e 1% de quitosana. Analisando 

as imagens é possível perceber que para a concentração de 1% m/v (Figuras 29a e 

29d), a solução polimérica ficou acumulada entre as hastes do stent (Figura 29a), 

como também, em outros pontos, preencheu completamente os interstícios entre as 

células abertas (Figura 29d). Esse acúmulo pode ser resultado da maior concentração 

da solução (1% m/v) da solução, que cobriu todos os espaços e mesmo com a 

secagem do solvente ainda permitiu que uma quantidade de polímero ficasse 

localizada entre as hastes. Ou ainda, a ação da gravidade durante o processo de 

secagem ocasionou o acúmulo da solução na região entre as hastes.  

Segundo Bedair et al. (2014), o acúmulo de revestimento entre as hastes do 

stent é chamado de webbing, por lembrar o formato de teias. Defeitos do tipo webbing 

podem interferir no implante do stent, uma vez que a deformação elástica do filamento 

(c) 

(f) 

(d) 

(a) (b) 
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de polímero impede sua expansão completa, reduzindo a tensão entre a parede do 

vaso e o stent o que pode resultar na migração da endoprótese.  

 

  

  

  

 

 

Na Figura 29, as micrografias referentes à concentração de 0,1 % m/v, não 

indicam a presença de superfícies revestidas, todavia ainda é perceptível webbing 

(Figura 29c e 29f). 

Para a concentração de 0,5% m/v de quitosana (Figura 29b e 29e), é possível 

perceber a presença de revestimento ao longo das hastes (Figura 29e), entretanto 

(a) (b) 

(c) (d) 

(e) (f) 

Figura 29 - Micrografias de microscopia ótica do stent revestido: (a) 1% m/v (350x), (b) 0,5% 
m/v (350x), (c) 0,1% m/v (350x), (d) 1% m/v (50x), (e) 0,5% m/v (1050x) e (f) 0,1% m/v (700x). 
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não há uniformidade, nem regularidade nas partes revestidas. Além disso, também 

ocorreu webbing significativo no encontro das hastes em outros pontos (Figura 29b).  

 

4.2.3 Dip coating com rotação – Etapa 1 

 

A Figura 30 apresenta as imagens de microscopia ótica para os stents 

revestidos por dip coating com rotação. 

 

  

  

  

 
 

 

(a) 

(f) (e) 

(c) (d) 

(b) 

Figura 30 - Micrografias de microscopia ótica do stent revestido por imersão com rotação na 
solução de: a) 0,5% m/v e aumento de 350x, b) 0,5% m/v aumento de 700x e c) 0,5% m/v 
aumento de 1400x.: d) 0,1% m/v aumento de 350x, e) 0,1% m/v aumento de 700x e e) 0,1% 
m/v aumento de 1050x.  
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A técnica de dip coating com rotação foi testada utilizando as concentrações 

mais baixas, 0,5% e 0,1% de quitosana. A solução de 1% m/v não foi utilizada por 

apresentar a maior viscosidade dificultando a rotação do stent imerso, como também 

por ter apresentado os defeitos com maior severidade na técnica de dip coating. 

Analisando as imagens da Figura 30, conclui-se que os stents revestidos com 

rotação com solução de 0,5% de quitosana (Figuras 30a, 30b e 30c) e 0,1% (Figuras 

30d, 30e e 30f) de quitosana ainda apresentaram webbing no encontro das hastes, 

sendo este evento mais discreto com uso da solução de 0,1% (Figura 30d). Ademais, 

não é possível perceber a presença de revestimento ao longo das hastes para 

nenhuma das concentrações utilizadas.  

Dessa maneira, o dip coating com rotação apresentou resultados 

insatisfatórios, pois a adesão de polímero ao substrato foi irrelevante quando se 

compara esses resultados com o método de dip coating (Figura 29). Provavelmente, 

a turbulência gerada pela rotação não proporcionou uma condição favorável de 

atração eletroestática para o revestimento. Ainda comparando as duas técnicas, 

ambas apresentaram defeitos nas superfícies revestidas, que persistiram mesmo com 

diferentes condições de concentrações e com o uso de técnicas diferentes.   

Defeitos semelhantes foram encontrados em stents com revestimento 

polimérico comerciais e são discutidos na literatura (Levy et al., 2009; Basalus et al., 

2010; Balls et al., 2012; Hopkins et al., 2016). Esses defeitos podem aparecer durante 

o processo de revestimento, após a expansão (seja, stent expansível por balão, ou 

autoexpansível) ou ainda dentro do corpo por certo tempo após o implante. 

De acordo com Bedair et al., (2014), a ocorrência de webbing está relacionada 

às características da endoprótese (como, geometria do stent) e às propriedades do 

revestimento (viscosidade da solução e elasticidade).  

 O ângulo entre as hastes do stent é um parâmetro a ser considerado quando 

se tenta entender a ocorrência de webbing. Basalus e Von Birgelen (2010) levantaram 

a hipótese de que o ângulo entre as hastes dos stents em certas geometrias acaba 

influenciado na formação de webbing no processo de revestimento e na ocorrência de 

vazios e fissuras logo após a expansão do stent. 

 Os stents estudados possuem um ângulo de encontro de hastes bastante 

fechado, o que acaba propiciando o acúmulo de solução nesses pontos logo após a 

retirada da endoprótese da solução. Dessa forma, soluções mais viscosas resultam 
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em um maior acúmulo de massa, enquanto que em soluções menos viscosas foi 

perceptível um acúmulo menor de polímero nessa região entre as hastes.  

Essas primeiras análises de microscopia ótica permitiram concluir que 

revestimento realizados a partir de soluções com concentrações elevadas, como a 

solução de 1% de quitosana, tinham mais chances de apresentar defeitos de 

revestimentos. Paralelamente, a solução de 0,1% de quitosana, não resultou em 

superfícies revestidas. A quantidade de polímero nessa concentração não foi o 

suficiente para a finalidade aqui proposta. Por isso, decidiu-se continuar a pesquisa 

utilizando a concentração de 0,5% como referência. 

Sob o mesmo ponto de vista, é justificável também a preferência pelo método 

de dip coating para as próximas análises, uma vez que o dip coating com rotação não 

foi uma adaptação relevante, pois não apresentou resultados satisfatórios como a 

técnica original.  

 

4.2.4 Dip coating – Etapa 2  

 

Considerando os primeiros resultados de microscopia ótica, foi posta em 

consideração a dificuldade na constatação da presença ou não de revestimento sobre 

as hastes dos stents, em virtude da natureza incolor da solução de quitosana e do 

reflexo do feixe de luz do microscópio ótico. Por conseguinte, decidiu-se que seriam 

testados a incorporação de elementos corantes que facilitem a visualização da 

camada polimérica. Por isso, utilizou-se a curcumina para funcionar como marcador e 

destacar a camada de revestimento sobre as hastes dos Stents. A priori, não faz parte 

do escopo dessa pesquisa estudar as características terapêuticas desse material. 

Novas amostras foram revestidas por dip coating e por spray e analisadas no 

microscópio ótico. Para essas técnicas usou-se as soluções de quitosana com 

concentração 0,5% m/v, misturadas com solução de curcumina diluídas em metanol, 

na proporção de 10 mg/mL.  

A Figura 31 apresenta as micrografias das amostras revestidas por dip coating 

com quitosana com curcumina. 
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Figura 31 - Stents revestidos por dip coating com solução de quitosana (0,5% m/v) mais 
solução de curcumina (10 mg/mL). 
 

 Comparando as micrografias da Figura 31 com as imagens da Figura 29, fica 

evidente o destaque que a curcumina trouxe ao realçar a camada polimérica sobre as 

hastes dos stents. Na Figura 31c, pode-se observar a presença de revestimento 

uniforme por toda extensão da haste. As Figuras 31d, 31e e 31f evidenciam o 

revestimento ao contrastar o filme polimérico com a superfície do substrato metálico. 

Tendo em vista que os parâmetros da técnica de revestimento, como velocidade e 

tempo de imersão e concentração da solução de quitosana não foram alterados, em 

40X 
160x 

350x 700x 

1400x 2450x 

(a) 
(b) 

(c) (d) 

(e) (f) 
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relação ao revestimento sem curcumina, e que não se encontrou discussões na 

literatura que evidenciem a influência da curcumina em técnicas de dip coating, pode-

se concluir que a presença da mesma apenas destacou a camada de polímero que 

aderiu ao substrato pela técnica de dip coating. 

 

4.2.5 Spray coating – Etapa 2 

 

 Em contrapartida, os resultados obtidos a partir da técnica de spray coating 

com a mesma solução polimérica quitosana (0,5%) com curcumina (10mg/mL) não 

foram satisfatórios. Houve o acúmulo de polímero em área especificas sobre a região 

dos stents, enfatizadas pela presença de várias partículas de curcumina, como é 

possível observar nas micrografias da Figura 32.  

 

Figura 32 - Stents revestidos pela técnica de spray com solução de quitosana e curcumina.  

 

700X 350X 

160X 40X (a) (b)
 A

(c) (d) 
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A pressurização quebra e libera o conteúdo líquido da solução em partículas 

bem menores o que acaba gerando o jato de spray. Contudo, essas partículas de 

soluções ainda não foram suficientemente pequenas para recobrir de forma 

homogênea e regular a superfície. Além disso, os acúmulos de curcumina devem ser 

resultado da turbulência gerada pela pressurização que acabou possibilitando a 

agregação de partículas do material. É possível desconsiderar uma provável 

solubilização incompleta da curcumina, já que para as cincos amostras testadas os 

problemas se repetiram e o método de solubilização em metanol já é bastante 

estabelecido.   

 Segundo Kim et al. (2011), o spray por pressurização não possibilita a formação 

de revestimentos homogêneos justamente pelos tamanhos de partículas gerados. O 

revestimento por spray é feito a partir de técnicas de ultrassom, que são mais precisas 

e permitem maior controle do fluxo de fluído. 

 

4.2.6 Layer-by-Layer – Etapa 2 

  

Revestimentos construídos por layer-by-layer a partir dos polieletrólitos 

quitosana e alginato de sódio foram caracterizados e as micrografias feitas por 

Microscopia Ótica são apresentadas nas Figuras 33 e 34. 

 

Figura 33 - Stents revestidos por layer-by-layer a partir de soluções de Quitosana (0,5%) e 
Alginato de Sódio (0,5%); (a) Aumento de 20x e (b) Aumento de 160x. 

(a) (b) 
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Figura 34 - Stents revestidos por layer-by-layer a partir de soluções de quitosana (0,5%) e 
alginato de sódio (0,1%); (a) Aumento de 160x e (b) Aumento de 1400x. 

 

 Os revestimentos de quitosana/alginato de sódio não apresentaram 

regularidade nem homogeneidade ao longo da superfície do stent. As Figuras 33a e 

33b, mostram a ocorrência de webbing e delaminação nos interstícios do stent para a 

combinação de quitosana (0,5% m/v) e alginato de sódio (0,5% m/v), resultados 

semelhantes aos verificados quando foi utilizada uma solução de quitosana com 1% 

m/v de concentração, pois a solução de alginato de sódio (0,5% m/v) se mostrou mais 

viscosa do que a solução de quitosana a mesma concentração, resultando na 

ocorrência desses defeitos. 

 As Figuras 34a e 34b apresentam micrografias das superfícies revestidas a 

partir da combinação: quitosana (0,5%) com alginato de sódio (0,1%), com defeitos 

em menor grau de severidade e presença de revestimento nas superfícies das hastes. 

 

4.3 Microscopia Eletrônica de Varredura 

 

 As amostras revestidas dor dip coating e por layer-by-layer também foram 

analisadas por Microscopia de Eletrônica de Varredura (MEV) com o objetivo de 

confirmar a presença de revestimento e inspecionar a qualidade do mesmo, além do 

recobrimento irregular visualizado nas imagens de microscopia ótica.  

 A Figura 35 apresenta as micrografias dos stents revestidos por dip coating, 

onde se pode perceber a presença de revestimento pela superfície dos stents, 

conforme Figura 35c e 35d.  

 

(a) (b) 
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Figura 35 - Imagens de MEV do Stent revestido por dip coating (a) 140x (b) 550x (c) 360x (d) 
500x. 
 

Analisando as imagens pode-se concluir que existe revestimento sobre a 

superfície dos stents, ao se analisar o contraste causado pela falha destacada nas 

Figuras 35c e 35d. O rasgo acaba expondo que existe uma continuidade do filme 

polimérico por toda extensão da superfície. A diferença de tonalidade entre as regiões 

pode indicar uma condição técnica do ensaio, em virtude da geometria tridimensional 

volumétrica da amostra, como também pode ser resultado de um acúmulo maior de 

polímeros em regiões específicas. 

Analisando as micrografias, percebe-se distribuição uniforme do revestimento 

sobre a superfície, sem irregularidades severas, ou delaminações, mas com a 

presença de webbing de severidade leve no encontro das hastes (Figura 38c). 

A Figuras 36 apresenta as micrografias das amostras revestidas pela técnica 

layer-by-layer, usando as soluções poliméricas com concentrações 0,5% de quitosana 

(a) (b) 

(c) (d) 
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e 0,1% de alginato de sódio, uma vez que essa combinação foi a que apresentou 

resultados mais satisfatórios na inspeção por Microscopia Ótica. 

 

Figura 36 - Micrografias de MEV das amostras de stents revestidas por layer-by-layer. (a) e 
(b) Aumento de 500x (c) e (d) Aumento de 360x. 

 

Nas micrografias apresentadas na Figura 36a e 36b, observa-se a presença de 

defeitos do tipo webbing e delaminação, além de várias fissuras geram 

descontinuidade no revestimento, mas que também ajudam a corroborar a presença 

(c) (d) 

(a) (b) 



85 
 

do filme polimérico sobre a superfície metálica, denotando a viabilidade da técnica 

adotada, ao mesmo tempo que aponta a necessidade de adequações.  

O revestimento construído por layer-by-layer não apresentou homogeneidade 

adequada, como pode ser observado na Figura 36c e 36d. A diferença nas tonalidades 

observada nas micrografias, pode indicar diferenças de espessuras de revestimento 

ao longo da superfície da amostra, indicando uma não uniformidade. 

 

4.4 Grau de Intumescimento 

 

As propriedades de intumescimento do revestimento de quitosana/alginato de 

sódio revestidos por layer-by-layer e do revestimento de quitosana pela técnica de dip 

coating são apresentadas na Figura 37, que ilustra, em porcentagem, as mudanças 

na massa das amostras ao longo do tempo quando imersas em solução de PBS. 

 

 

Figura 37 - Grau de Intumescimento em função do tempo para os stents revestidos pelas 
técnicas dip coating e layer-by-layer. 

 

O intumescimento se inicia quando as moléculas do solvente entram na matriz 

polimérica do revestimento hidratando os grupos hidrofílicos mais polares, com isso 

os grupos hidrofóbicos da cadeia polimérica são expostos e que irão reorganizar as 
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moléculas de água nas proximidades. Posteriormente, moléculas adicionais de água 

entram nos interstícios da rede polimérica ocupando os espaços que existirem na 

rede, como poros, macroporos e vazios. Uma vez que o sistema passou por esses 

três mecanismos de intumescimento ele alcança o equilíbrio e para de absorver água, 

e dado um período de tempo o filme começa a degradar (Hoffman, 2012). 

Observa-se que o revestimento de quitosa/alginato de sódio apresentou maior 

grau de intumescimento quando comparado com o revestimento formado apenas por 

quitosana. Isso pode ser explicado devido a presença de maior quantidade de grupos 

hidrofílicos expostos pelo alginato, permitindo que a água se difunda através da rede 

polimérica. 

Tanto o alginato como a quitosana absorvem quantidades consideráveis de 

água nos primeiros minutos de exposição ao solvente. Sendo que a quitosana tende 

a intumescer mais em meios mais ácidos, uma vez que os grupos amino se mantêm 

protonados (NH3+), favorecendo a repulsão eletrostática intramolecular e 

intermolecular. Enquanto que o alginato, essa repulsão intramolecular tende a 

acontecer em ambiente neutros e vai aumentando a medida que o meio se torna mais 

básico, em virtude da protonação dos grupos carboxilatos (CH3COOH-), diminuindo a 

repulsão eletrostática do sistema (Wang, Z. et al., 2014). 

Exatamente essa diferenciação eletrostática entre o grupo amina da quitosana 

e o grupo carboxilato do alginato, que preserva a integridade do revestimento durante 

o processo de intumescimento. Além disso, a pequena espessura também acaba 

contribuindo para o rápido alcance do equilíbrio osmótico.  

 

4.5 Resistência à Compressão 

 

 A Figura 38 apresenta a curva força em função do deslocamento construída a 

partir do ensaio de compressão em placas paralelas em amostras dos stents sem 

revestimento e amostras revestidas por layer-by-layer e dip coating.  
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Figura 38 - Curva de Resistência à Compressão (Carga em função do deslocamento). 
 

 Observando as curvas percebe-se que a presença do revestimento polimérico 

não alterou a resposta mecânica dos stents, pois os níveis de carga no carregamento 

e descarregamento ficaram bastante próximos em todos os casos, bem como a carga 

máxima, a uma extensão compressiva de 5 mm, foi de aproximadamente 1,7 N nas 

três condições. 

  As curvas apresentam uma área de histerese característica de ligas de NiTi 

superelástica, representando a recuperação total da deformação a níveis distintos de 

cargas, quando comparamos o carregamento e o descarregamento. Além disso, o 

módulo de elasticidade do material não sofreu uma variação relevante, ao considerar 

a influência apenas da liga austenítica (sem revestimento) e depois com a presença 

do revestimento polimérico.  
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5 CONCLUSÕES  

 

 No ensaio de reologia foi possível verificar que as soluções com concentrações de 

0,1% e 0,5% para o alginato de sódio e 0,1, 0,5 e 1% para a quitosana, poderiam 

ser utilizadas nos processos de revestimento. Verificou-se que a solução de 

alginato de sódio (1%) foi, aproximadamente, duas vezes mais viscosa do que a 

solução de quitosana de mesma concentração e foi desconsiderada. As demais 

soluções apresentaram parâmetros reológicos semelhantes, sem alterações 

significativas no comportamento dentro das condições das técnicas utilizadas; 

 A pesquisa exploratória realizada permitiu determinar a influência de parâmetros 

como concentração da solução de biopolímero na qualidade do revestimento. As 

soluções com 1% m/v de quitosana apresentaram o maior grau de severidade dos 

defeitos de revestimentos obtidos, ao passo que as soluções de 0,1% m/v não se 

mostraram suficientes para criar os recobrimentos. Dessa forma, a concentração 

de 0,5% m/v é a que melhor se adequa aos objetivos do estudo. 

 A partir da técnica dip coating foi possível obter as melhores estruturas de 

revestimento. As micrografias de Microscopia Ótica e Microscopia Eletrônica 

Varredura evidenciaram a presença de revestimento homogêneo e uniforme sobre 

a superfície dos stents, ainda que apresentassem alguns níveis de defeitos, como 

webbing e descontinuidade. Defeitos que podem ser sanados, a partir de 

modificações de parâmetros de testes.  

 A técnica de revestimento dip coating com rotação não se mostrou uma adaptação 

adequada, uma vez que não permitiu aderência da solução polimérica aos stents, 

muito em virtude do caráter turbulento do meio de imersão dos stents na solução.  

 Os revestimentos construídos pela técnica de spray, onde a vaporização por 

pressurização não possibilita a quebra da solução em partículas suficientemente 

pequenas ao ponto de criar um revestimento homogêneo, além disso os 

parâmetros de teste como fluxo de liberação do fluído, pressão de pressurização 

são de difícil controle.  

 Considerando os revestimentos construídos a partir da técnica layer-by-layer foi 

verificado que os revestimentos se mostraram satisfatórios, no que diz respeito a 

presença e adesão de filme polimérico sobre a superfície metálica dos stents. A 

quantidade de defeitos foi um pouco maior quando comparada com a técnica dip 

coating. No entanto a qualidade de revestimentos obtidos por layer-by-layer pode 
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ser significativamente melhorada a partir da adequação de parâmetros como pH 

e força iônica, sendo essa uma oportunidade a ser considerada e estudada em 

trabalhos futuros.  

 Portanto, a partir da análise dos resultados pode-se concluir que a solução com 

0,5% de quitosana juntamente com a técnica de revestimento dip coating 

possibilitaram a construção de filmes poliméricos mais adequados a finalidade de 

revestimento de stents quando comparadas com as outras condições testadas.  

 O grau de intumescimento apresentou o comportamento preconizado pela 

literatura, onde as amostras revestidas por dip coating que possuíam apenas 

quitosana no filme polimérico, intumesceram menos em comparação com as 

amostras revestidas por layer-by-layer. A presença de camadas de alginato de 

sódio determinou uma absorção de água na condição de teste. Além disso, a 

associação entre os polieletrólitos manteve a integridade do revestimento.  

 A presença de revestimento polimérico não foi suficiente para interferir na 

resistência à deformação por compressão dos stents. Os resultados mostraram 

curvas com comportamentos significativamente similares e áreas de histereses 

com tamanhos aproximados. Histerese que pode ser utilizada como um parâmetro 

para avaliar a capacidade do dispositivo de recuperar seu diâmetro original no 

momento do implante.   
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6 SUGESTÕES PARA TRABALHOS FUTUROS 

 

A partir das discussões feitas e das conclusões obtidas nessa pesquisa sugere-

se como objetos de estudo para trabalhos futuros: 

 

 Realizar uma avaliação in vitro das hemocompatibildiade de biofilmes 

poliméricos construídos a partir de quitosana e alginato de sódio. 

 Obter revestimento a partir da associação da quitosana com outros tipos de 

polissacarídeos, como o ácido hialurônico, heparina e carboximetil-quitosana. 

Materiais que ainda são alvos de poucas pesquisas no que diz respeito a 

construção de revestimento. 

 Utilizar a curcumina como um potencial fármaco antiproliferativo a ser utilizado 

na prevenção de reestenose em implantes vasculares, partindo dos resultados 

promissores obtidos nesse estudo. 

 Usar a técnica de spray coating para montagem de recobrimentos utilizando a 

técnica layer-by-layer e a quebra da fluido por ultrassom. 

 Testar quitosana com diferentes massas molares e grau de desacetilação, 

visando aumentar a disponibilidade de agrupamentos amino funcionais nos 

materiais obtidos. 
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