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Resumo 

 

Vidros bioativos (VBs) e hidroxiapatita (HAp) são biomateriais amplamente utilizados na 

engenharia de tecidos devido à sua boa biocompatibilidade. No entanto, estes materiais 

podem sofrer perda de forma e migração sob carga, razão pela qual são normalmente 

imobilizados em matrizes poliméricas. Neste trabalho, o vidro bioativo e as partículas de 

hidroxiapatita foram inicialmente misturados após a sua dispersão em etanol. As misturas em 

3 diferentes relações de massa HA/VB (75/25, 85/15 e 95/05) preparadas foram então tratadas 

termicamente no ar a temperaturas que variaram entre 600 °C e 800 °C. As alterações 

estruturais induzidas por estes tratamentos foram investigadas uma vez que está bem 

estabelecido que a reação entre HAp e VB pode ocorrer a estas temperaturas, levando à 

formação de compostos com propriedades diferentes. Observamos que o VB utilizado possui 

tamanho médio de partícula e área de superfície de cerca de 122 m e 44 m2.g-1, enquanto 12 

m e 6 m2.g-1 foram mesurados para a HAp. Ensaios de calorimetria exploratória diferencial 

revelaram que o vidro bioativo possui temperatura de transição vítrea (Tg), temperatura de 

início de cristalização (Tx) e temperatura de cristalização (Tc) em torno de 720 °C, 790 °C, e 

860 °C, respectivamente. Foi mantida a relação em massa de HAp/BG em 75/25 e a 

temperatura de tratamento térmico em 800 °C devido à alta biocompatibilidade e área de 

superfície específica do vidro bioativo. As biocerâmicas produzidas foram posteriormente 

incorporadas em matriz de colágeno e esterilizadas com óxido de etileno. Não foram 

observados resíduos derivados do processo de esterilização nas amostras preparadas, o que 

merece ser destacado. Uma distribuição uniforme de hidroxiapatita, vidro bioativo e colágeno 

foi observada nas matrizes compósitas, revelando que estes materiais foram preparados com 

sucesso. Foi revelada na imersão em SBF, uma formação notável de HAp, o que aponta para a 

sua boa biocompatibilidade. Este trabalho traz novos conhecimentos sobre a preparação de 

scaffolds mistos cerâmico-poliméricos para utilização em engenharia de tecidos. 

 

Palavras-chave: Hidroxiapatita. Vidro bioativo. Colágeno. Tratamento térmico. Propriedades 

estruturais. Ensaios in-vitro. 
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Abstract 

 

Bioactive glasses (BGs) and hydroxyapatite (HAp) are biomaterials widely used in tissue 

engineering due to their good biocompatibility. However, these materials can undergo shape 

loss and migration under load, which is why they are commonly immobilized in polymeric 

matrices. In this work, bioactive glass and hydroxyapatite particles were initially mixed after 

dispersing them in ethanol. The mixtures in 3 different HA/VB mass ratios (75/25, 85/15 and 

95/05) prepared were then heat treated in air at temperatures ranging between 600 °C and 800 

°C. The structural changes induced by these treatments have been investigated because it is 

well established that the reaction between HAp and BG can occur at these temperatures, 

leading to compounds with different properties. We observed that BG has an average particle 

size and surface area of about 122 m and 44 m2.g-1, while 12 m and 6 m2.g-1 were evaluated 

for HAp. DSC tests revealed that BG has Tg, Tx, and Tc of about 720 °C, 790 °C, and 860 °C, 

respectively. A HAp/BG mass ratio of 75/25 and a heat treatment temperature of 800 °C were 

maintained due to the high biocompatibility and specific surface area of the bioactive glass. 

After preparing the composite scaffolds, they were sterilized with EO. No residues derived 

from the sterilization process were observed in the prepared samples, which deserves to be 

highlighted. MEV and micro-CT images revealed the uniform distribution of HAp, BG, and 

Col in the composite scaffolds, revealing that the mixing, freezing, and freeze-drying steps 

were successfully performed. It was revealed in immersion in SBF, a remarkable formation of 

HAp, which points to their good biocompatibility and potential application in tissue 

engineering. 

 

Keywords: Hydroxyapatite. Bioactive glass. Collagen. Heat treatment. Structural properties. 

In-vitro assays. 
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1. INTRODUÇÃO 

 

 Em muitos casos quando um paciente apresenta perda ou defeitos ósseos, principalmente 

quando requer a aplicação de implantes, é necessário o uso de enxertos que ajudam a restaurar 

a perda óssea. Estima-se que mais de 2 milhões de enxertos ósseos são realizados anualmente 

em todo o mundo [1]. Atualmente existem várias técnicas para a regeneração do tecido ósseo 

que requerem o uso de autoenxertos (colheita de osso do corpo de um paciente e usá-lo em 

outro lugar como um enxerto ósseo em seu corpo [2]), aloenxertos (refere-se ao osso colhido 

de um doador vivo ou de um cadáver que é então transplantado para o paciente que precisa de 

um enxerto ósseo [2]) ou xenoenxertos (enxertos ósseos derivados de outras espécies que não 

a humana, como a bovina, por exemplo [3]). Dificuldades como disponibilidade e 

compatibilidade de tecidos, infecções e longos períodos de recuperação, requerem o uso de 

materiais sintéticos que sejam bioativos, biocompatíveis, osteocondutores e osteoindutores, 

com propriedades adequadas para interagir com tecido biológico [4]. 

 

Embora os enxertos tenham sido usados por décadas para melhorar os reparos ósseos, nenhum 

dos enxertos ósseos atualmente disponíveis possui todas as características desejáveis que tal 

biomaterial deveria ter. Os problemas associados aos enxertos transplantados aumentaram o 

interesse em enxertos ósseos sinteticamente melhorados. Os fosfatos de cálcio (CaP) tem 

recebido bastante atenção para aplicações relacionadas ao osso devido à sua 

biocompatibilidade, biodegradabilidade e semelhança na estrutura com a composição 

inorgânica dos minerais ósseos. O uso de CaP é motivado pelo fato de que o principal 

componente inorgânico do osso é a hidroxiapatita de cálcio, um subconjunto do grupo de 

CaP.  Melhorias dos processos de fabricação, que eliminam falhas estruturais ou melhoram 

características microestruturais ou estruturas compostas, são alternativas para melhorar a força 

intrínseca das biocerâmicas sintéticas [5]. 

 

Materiais de fosfato de cálcio e hidroxiapatita (HAp), em particular, parecem assim ser 

idealmente adequados para implantes ósseos, devido à sua semelhança com a composição 

química dos tecidos ósseos, sua biocompatibilidade, falta de resposta inflamatória e 

capacidade osteocondutora. A HAp permite uma resposta biológica específica na interface 

tecido-implante, que leva à formação de ligações entre o osso e os materiais implantados 

(bioatividade) [6]. 
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A história da HAp começou em 1926 por Jong et al. quando a fórmula química 

Ca10(PO4)6(OH)2 foi observada em relação a HAp mineral do osso. A HAp sintética é 

semelhante à apatita biológica (mineral ósseo), mas há diferenças na composição química e na 

cristalinidade. Desde então, a HAp foi amplamente investigada [7]. 

 

A hidroxiapatita é um material bioativo, mas sua integração com tecido ósseo pode ser 

melhorada. A baixa degradabilidade do implante de hidroxiapatita no ambiente fisiológico 

restringe sua substituição ou ressorção por um novo osso, o que leva à falha em uma interface 

ou em um implante. Essa falha poderia ser superada associando a hidroxiapatita com um vidro 

bioativo (VB) como segunda fase. Os vidros bioativos têm uma bioatividade maior do que a 

hidroxiapatita e formam uma boa ligação com o osso vizinho. Sua bioatividade pode ser 

observada tanto em condições in-vivo quanto in-vitro. Íons liberados de vidros bioativos 

promovem o crescimento celular, melhoram o processo de osteoblasto e angiogênese. A 

capacidade de formação óssea do vidro bioativo é muito rápida, e forma uma nova ligação em 

poucas horas [8].  

 

Os materiais bioativos são materiais duráveis que podem se ligar quimicamente aos ossos 

circundantes e, em alguns casos, até mesmo aos tecidos moles. Quando materiais bioativos 

são implantados no corpo, uma camada porosa biologicamente ativa é formada que é um 

substrato muito favorável para o novo crescimento do tecido ósseo. O material é ideal como 

enchimento e recobrimento de cimento ósseo devido à sua atividade biológica, gerando uma 

reação positiva no ambiente biológico dos implantes [9].  

 

Há várias tentativas de combinar a HAp com vidros bioativos (VBs) de diferentes 

composições a fim de produzir compósitos com propriedades biológicas melhoradas. A 

reação entre a HAp e o VB pode ocorrer em diferentes temperaturas de sinterização, sendo a 

composição da fase final função do VB e da HAp utilizados e da temperatura de sinterização 

[10]. Compósitos formados pela sinterização de HAp com pequena adição de vidro (à base de 

fosfato ou sílica) produzem a transformação do HAp em α- e β-TCP (trifosfato de cálcio); este 

processo depende da composição do vidro e do tratamento térmico. Além disso, os 

compósitos à base de fosfato podem exibir propriedades mecânicas e comportamento bioativo 

muito melhorados em comparação com a HAp pura. Devido à importância do silício na 

formação e mineralização óssea, e a possibilidade de produzir fases solúveis de fosfato de 

cálcio, é muito interessante estudar as propriedades de misturas de HAp e vidros à base de 
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silicato [6].  

 

Na sinterização, a reação entre a hidroxiapatita e o vidro bioativo, e consequentemente as 

alterações da composição da fase inicial, podem ocorrer mesmo no caso de pequenas 

variações na composição do vidro ou do CaP e/ou temperatura de sinterização, resultando em 

compósitos com características físicas diferentes, propriedades químicas e estruturais que 

afetam diversamente sua bioatividade [11]. 

 

Quando incorporado o compósito de HAp e VB em uma matriz de colágeno (Col), podemos 

melhorar ainda mais as propriedades biológicas do biomaterial. O colágeno tipo I é a proteína 

mais abundante do corpo humano e um dos principais componentes do osso. É constituído por 

hidroxiprolina com a estrutura de uma hélice tripla. Tem uma longa história como material 

para aplicações biomédicas devido às suas características tais como biocompatibilidade, 

biodegradabilidade, propriedades biológicas e papel natural na formação de tecidos. O 

colágeno é um biomaterial útil devido à sua alta afinidade com a água, biodegradação 

controlável, propriedades hemostáticas, baixa resposta inflamatória do hospedeiro, não-

citotóxico e aptidão para facilitar a adesão celular. Uma propriedade significativa do colágeno 

é a sua integridade estrutural para servir como um modelo para deposição de fosfatos de 

cálcio no osso, o que torna um material muito conveniente para engenharia de tecido 

ósseo[12]. 
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2. OBJETIVOS 

 

Esse trabalho tem como objetivo principal investigar a obtenção de uma matriz compósita 

HAp/VB/Col (hidroxiapatita/vidro bioativo/colágeno) que exiba propriedades 

microestruturais e bioatividade adequadas para utilização em engenharia de tecidos ósseos. Os 

objetivos específicos são: 

• Caracterizar as matérias-primas (HAp e VB) utilizadas na fabricação dos compósitos de 

acordo com suas distribuições de tamanho e morfologia de partículas, áreas superficiais 

específicas e composições de fases. 

• Preparar compósitos com relação mássica HAp/VB de 95/05, 85/15 e 75/25 p/p. 

• Submeter as amostras a tratamentos térmicos de 600°C, 700°C e 800°C, para evitar a 

densificação do vidro bioativo. 

• Analisar a influência do tratamento térmico e composição química sobre as propriedades 

microestruturais e biológicas dos compósitos obtidos. 

• Indicar a amostra com as melhores características entre os avaliados, sugerindo a melhor 

proporção HAp/VB e tratamento térmico para produção de compósitos com potencial para 

serem utilizados em engenharia de tecidos ósseos, associado a uma matriz colagênica.  
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3. REVISÃO BIBLIOGRÁFICA 

 

3.1. Tecido ósseo 

 

O tecido ósseo representa, de modo geral, o principal constituinte do esqueleto dos 

vertebrados, proporcionando além de sustentação, a proteção de órgãos integrantes de 

sistemas vitais à manutenção do funcionamento e homeostase do organismo vivo. Alguns 

ossos alojam a medula vermelha, parte do sistema hematocitopoiético. Os ossos apresentam 

também a inserção da musculatura esquelética, atuando na transmissão do movimento e atuam 

como depósito de cálcio, fosfato e outros íons, armazenando-os ou liberando-os de forma 

controlada [13].  

 

O tecido ósseo é um tipo específico de tecido conjuntivo, o qual surge a partir da calcificação 

da matriz extracelular, também conhecida como matriz óssea (Figura 1). Dentre as células 

presentes no tecido ósseo encontram-se os osteócitos, estes restritos às cavidades ou lacunas 

devido ao processo de mineralização, osteoblastos, responsáveis por secretar a matriz óssea e 

osteoclastos que reabsorvem a matriz óssea atuando no processo de remodelagem óssea. A 

matriz óssea limita a difusão de substâncias de maneira que a nutrição dos osteócitos depende 

da existência de canalículos na matriz, os quais permitiram o transporte de moléculas a partir 

dos capilares sanguíneos. Os ossos são recobertos internamente e externamente por camadas 

de tecido contendo células osteogênicas, respectivamente, o endósteo e periósteo [13]. 

 

Figura 1: Esquema representativo de matriz, canalículos e lamelas. 

 

Fonte: [13] 
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O sistema vascular é fundamental na manutenção do tecido ósseo saudável, uma vez que 

fornece continuamente oxigênio, nutrientes e células osteoprogenitoras que são necessárias 

para o crescimento e remodelamento do esqueleto [14].  

 

A superfície externa do osso é coberta pelo periósteo (peri = "ao redor"; oste- = “osso”), 

enquanto a camada interna é coberta pelo endósteo (end- = “dentro”; oste- = “osso”). O 

periósteo é um tecido conjuntivo que contém uma alta densidade de vasos sanguíneos, fibras 

nervosas, osteoblastos e osteoclastos. A superfície interna do osso e os canais vasculares são 

cobertos por uma estrutura membranosa do endósteo, que contém um revestimento protetor de 

células que cobre a superfície óssea. O endósteo também contém fibras de tecido conjuntivo e 

vasos sanguíneos que podem fornecer nutrientes [15]. 

 

O osso longo adulto inclui quatro tipos diferentes de redes vasculares: diáfise, periósteo, 

metafisária e epifisária. Depois que as artérias entram no osso através de vários forames dos 

tecidos circundantes, esses vasos sanguíneos penetram pelos canais de Volkmann e Havers e 

se ramificam por todo o osso cortical (Figura 2c). Entre esses vasos, a artéria diafisária é o 

maior vaso e fornece mais de 50 % do sangue total que entra nos ossos longos. Essa artéria 

diafisária entra na diáfise obliquamente através do forame nutrício do osso e se divide em 

ramos ao longo da cavidade medular (Figura 2a). Esses ramos atingem a epífise e se dividem 

em ramificações menores. As artérias metafisárias entram nos ossos longos ao longo da 

metáfise, enquanto as artérias epifisárias compõem as arcadas vasculares periarticulares. O 

sangue venoso é drenado através do seio venoso central e sai do osso pelas veias do colo do 

osso cortical (Figura 2b). Este sistema vascular fornece nutrientes, oxigênio e células 

osteoprogenitoras para as regiões terminais do tecido esquelético [16]. 
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Figura 2: Sistema vascular do osso. (a) Diagrama esquemático de vasos sanguíneos hierarquicamente 

estruturados no osso. O suprimento de sangue é derivado das artérias medulares, que estão conectadas 

aos vasos sanguíneos periosteais. O sangue medular passa então a existir por meio de veias que 

penetram no córtex ósseo. (b) Imagem de fotomicrografia mostrando vasos sanguíneos penetrando 

osso cortical humano (largura da imagem: 1,5 mm). (c) Vista em corte transversal de osso humano 

mostrando a penetração de vasos sanguíneos no centro dos canais de Havers. (d) Imagem de 

microtomografia computadorizada de tíbia de camundongo mostrando os vasos medulares usando um 

agente de contraste radiopaco (largura da imagem: 3,5 mm). (e) imagem renderizada em 3D da rede de 

vasos sanguíneos da mesma tíbia de camundongo da figura (d), após um processo de descalcificação. 

 

Fonte: [16] 

 

A vascularização é essencial no reparo ósseo adulto, onde a angiogênese e a osteogênese 

ocorrem de uma maneira acoplada que se assemelha aos mecanismos de desenvolvimento do 

tecido ósseo embrionário [17]. Após uma fratura, uma resposta inflamatória ativa fatores de 

crescimento e citocinas que recrutam células osteoprogenitoras para o local danificado. O 

coágulo inicial é uma matriz temporária para a invasão das redes vasculares e é substituído 

por fibrocartilagem e remodelado em osso [18]. Durante a remodelação óssea, os osteoclastos 

removem o tecido ósseo necrótico, enquanto a angiogênese ocorre ativamente para restaurar a 

circulação sanguínea normal. Com base neste mecanismo de reparo ósseo, o tecido 

esquelético regenerado tem propriedades físico-químicas comparáveis aos tecidos originais, 

com formação mínima de cicatriz fibrosa [19].  

 

A cicatrização óssea envolve vários estágios (Figura 3). A fase inicial da consolidação óssea 

envolve a formação de um hematoma e o subsequente início de uma resposta inflamatória. As 

células-tronco mesenquimais (MSCs) e os condrócitos são recrutados para o dano ao tecido, 

este último secretando colágeno e outras proteínas da matriz que formam um calo mole. Esta 
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estrutura cartilaginosa estabiliza a fratura e serve como um modelo para a formação de novo 

osso. Ao mesmo tempo, novos vasos sanguíneos primários se formam para garantir o 

suprimento de sangue ao tecido de nova formação. Um tecido fibroso denso é formado dentro 

do calo mole e os condrócitos tornam-se hipertróficos enquanto as MSCs se diferenciam em 

osteoblastos. A mineralização do tecido fibroso resulta em cartilagem calcificada (calo duro) 

[20].  

 

Finalmente, o calo ósseo sofre remodelação. Os osteoclastos reabsorvem a cartilagem 

mineralizada, enquanto os osteoblastos depositam osso lamelar maduro. A vasculatura 

primária regride e é substituída por vasos sanguíneos maduros [21]. Durante esta fase de 

remodelação óssea, os processos de degradação da matriz e formação óssea, que dependem de 

osteoclastos e osteoblastos, respectivamente, precisam ser finamente equilibrados. Embora os 

estágios iniciais de consolidação óssea levem cerca de 1 mês a 2 meses em humanos, a 

remodelação completa do osso regenerado pode levar vários anos, dependendo das condições 

biomecânicas[22]. 

 

Figura 3:  Estágios de consolidação óssea e moléculas de sinalização envolvidas.

 

Fonte: Adaptado de [23]. 

 

O osso humano possui uma forte capacidade regenerativa que permite a restauração de sua 

função e estrutura após dano [21]. No entanto, enxertos ósseos ou materiais de substituição 

óssea são necessários para apoiar a regeneração do tecido ósseo quando esta capacidade 

regenerativa é comprometida, seja, por exemplo, doenças ósseas degenerativas ou formação 

de defeitos ósseos que excedem um certo tamanho crítico. Em comparação com os enxertos 

ósseos nativos, que contêm uma infinidade de fatores osteogênicos, a capacidade regenerativa 

de materiais substitutos ósseos artificiais, como implantes de metal, biocerâmicas de fosfato 

de cálcio ou preenchimentos poliméricos, é muito limitada [23]. 

 

Substitutos ósseos são estruturas que atuam como carga para cavidades e suporte transitório 



20  

para formação óssea. Existem muitos estudos que tratam da utilização de biomateriais para 

esse fim, como é o caso de compósitos de HAp e VB com potencial aplicação na medicina 

regenerativa e engenharia de tecidos [24]. 

 

3.2. Biomateriais 

 

Quaisquer substâncias naturais ou sintéticas que podem ser usadas para restaurar ou reparar as 

funções dos tecidos vivos no corpo, são conhecidas como biomateriais [25]. Os materiais 

podem ser classificados, de maneira geral, como cerâmicos, metálicos e poliméricos. Na 

engenharia de tecidos são utilizados biomateriais, que podem ser classificados de acordo com 

sua origem, reação biológica e aplicação a que se destinam. Biomateriais podem ser de 

origem natural ou artificial, sendo classificados como materiais autógenos, aqueles cuja 

origem advém de áreas doadoras do próprio indivíduo, homógenos, aqueles que advêm de 

indivíduos da mesma espécie, e heterógenos, aqueles provenientes de indivíduos de espécies 

diferentes ou materiais de origem artificial. Com relação à reação biológica, um biomaterial 

pode ser classificado como tolerado quando caracterizado pela presença de tecido conjuntivo 

fibroso envolvendo o implante. Um biomaterial inerte é caracterizado pela formação física de 

contato, enquanto os bioativos são reconhecidos pela presença de uma interação físico-

química entre implante e tecido.  Os biomateriais reabsorvíveis são caracterizados pela 

dissolução progressiva do material. Quanto à aplicação, um biomaterial pode destinar-se à 

substituição de tecidos moles, tecidos duros ou tecidos do sistema cardiovascular [26]. 

 

3.2.1. Hidroxiapatita 

 

A porção inorgânica do tecido ósseo é composta basicamente por fosfato de cálcio, no qual os 

átomos se arranjam na estrutura cristalina da HAp (Ca10(PO4)6(OH)2). O termo apatita refere-

se à estrutura hexagonal do composto. A estabilidade da apatita é conferida pela rede de 

grupos PO4
- [27]. A HAp é um fosfato de cálcio hidratado, principal componente de ossos e 

dentes de vertebrados. Isso lhe confere bioatividade e propriedades de reabsorção. Sua célula 

unitária consiste em grupos de cálcio, fosfato e hidroxila, empacotados em arranjo estrutural 

conforme mostrado na Figura 4[26]. 
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Figura 4: Estrutura cristalina da HAp. (a) Projeção da célula unitária de HAp de acordo com o plano 

(0 0 1); (b) projeção mostrando a disposição dos octaedros [Ca(1)O6] na estrutura da HAp; (c) 

projeção mostrando a sequência do octaédrico [Ca (1) O6] e do tetraédrico [PO4] na estrutura da HAp; 

e (d) projeção mostrando a sequência do octaédrico: [Ca (1) O6] e [Ca (2) O6], e também tetraédrico 

[PO4] na estrutura da HAp. 

 
Fonte: [28]. 

  

Além disso, a hidroxiapatita sintética possui propriedades semelhante a natural em termo de 

estabilidade natural, físico-química, resistência a desgaste e biocompatibilidade em 

osteocondutividade e osseointegração [29]. Entretanto, a implementação de HAp porosa em 

campos biomédicos é limitada devido às suas propriedades mecânicas não adequadas [30]. 

Para suprir as desvantagens da HAp porosa, especialmente em baixa resistência em sistemas 

de alta carga, muitas pesquisas foram realizadas sobre a adição de outros biomateriais à matriz 

HAp, entre eles o grafeno [31], metais como magnésio [32], polímeros [33] ou até mesmo 

outras cerâmicas como o vidro bioativo [24]. O VB é uma das adições proeminentes que pode 

ser facilmente incorporada na HAp [30]. 

 

A HAP-91 (Hidroxiapatita Porosa Absorvível) utilizada nesse estudo é um biomaterial 

produzido pela empresa JHS Laboratório Químico Ltda., sintetizado a partir da reação 

química do hidróxido de cálcio (Ca(OH)2) com o ácido fosfórico (H3PO4). O produto possui 

um teor de 95% de HAp, sendo os outros 5% compostos por fosfatos. Por ser biocompatível e 
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possuir características de osteoindução (quimiotaxia) e osteocondução (haptotaxia), é um 

produto bastante utilizado como substituinte ósseo, enxertado na região onde se faz necessário 

a formação óssea. Quando a HAP-91® é inserida junto ao osso, ela funciona como suporte 

para regeneração do tecido ósseo. A HAP-91® permite que o tecido de regeneração se forme 

dentro de sua estrutura de poros, evitando seu encapsulamento por tecido conjuntivo fibroso e 

aumentando a velocidade de crescimento tecidual. Além disso, provém suporte nutricional ao 

tecido formado dentro de seus poros, produzindo uma continuidade com o osso ao seu redor 

[34]. 

 

3.2.2. Vidro bioativo 

 

O desenvolvimento dos VBs ocorreu com Larry Hench em 1969. Desde então, diversas 

formas desse material foram empregadas na engenharia de tecidos, com aplicações variando 

entre preenchimento de cavidades ósseas, espaçadores intervertebrais e tratamentos 

odontológicos, dentre outras. Os VBs surgiram através do Bioglass® 45S5, com composição 

química dada por 45SiO2-6P2O5-24,5CaO-24,5Na2O. O Bioglass® 45S5 é considerado o 

modelo padrão dos biovidros, possuindo elevada capacidade de estimulação óssea. Entretanto, 

sua baixa resistência mecânica levou à busca por novas composições no intuito de se obter 

materiais com maior estabilidade mecânica [35]. Mesmo que a dissolução dos vidros e a 

formação da camada cristalina de HAp se prolonguem por um período de tempo bastante 

longo, a nucleação dos primeiros cristais de HAp tem se mostrado bastante rápida e 

dependendo da porcentagem molar de SiO2 no vidro [36-37]. De fato, se o conteúdo molar for 

inferior a 53% em mol, o HAp cristaliza em menos de 2 horas e o vidro pode se unir, por 

meio dessa interface do HAp, tanto ao osso quanto aos tecidos moles colagenosos. Quando a 

presença de óxido de silício é aumentada em até 58% em mol, a cristalização é mais lenta e 

leva dois dias para acontecer. Esses tipos de vidro se unem apenas ao tecido ósseo. Se o teor 

de sílica for superior a 60%, o vidro deixa de ser bioativo e não se liga ao osso nem aos 

tecidos moles. Não há evidência de HAp cristalina após quatro semanas de imersão, mesmo 

que haja a formação da camada amorfa de cálcio-fosfato [37] (Figura 5). 
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Figura 5: Diagrama ternário SiO2-CaO-Na2O mostrando as composições típicas dos VBs. 

 

Fonte: [38]. 

 

O conceito de bioatividade refere-se à capacidade que um material possui de induzir uma 

resposta biológica específica em sua interface com o tecido adjacente, permitindo a formação 

de uma forte ligação com o mesmo. Cabe salientar que o tempo de formação, o mecanismo 

envolvido e a espessura da ligação variam de acordo com o material utilizado e com suas 

características [35].  

 

A bioatividade de um material depende da sua estrutura e da presença de grupos funcionais 

como os hidroxila no caso da HAp, e de grupos que promovem reações de troca iônica e 

solução-precipitação como no VB [27]. A bioatividade dos VBs é dependente da cinética de 

modificação da sua superfície. Quando presentes em meios fisiológicos, esses materiais 

experimentam a formação de uma camada de HAp carbonatada (HAC) biologicamente ativa e 

que proporciona a interface de ligação com os tecidos. A HAC é quimicamente e 

estruturalmente equivalente à fase mineral do tecido ósseo, sendo capaz de proporcionar o 

desenvolvimento de uma interface aderente que resiste a grandes esforços mecânicos. Em 

muitos casos, a resistência interfacial de adesão é equivalente ou maior do que a força coesiva 

do material implantado ou do substrato tissular. Em alguns casos é observada a ruptura 

mecânica no implante ou na medula óssea, mas não na interface. Cabe salientar que há forte 

dependência da composição do material e da sua bioatividade [39]  

 

O nível de bioatividade de um material, em termos de interação com o osso hospedeiro, pode 

ser estimado através do índice de bioatividade, IB, que é definido como [34]: 
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onde t 0,5bb é o número de dias necessários para que 50% da superfície do material se ligue 

ao tecido vivo. 

 

Foi relatado que a espessura da zona de união entre um implante bioativo e o osso é 

proporcional ao valor de IB [37], [39]. Normalmente, a bioatividade de um vidro está 

estritamente correlacionada com a taxa de crescimento da camada de HAp em sua superfície, 

tanto in-vitro quanto in vivo. O processo de formação da HAp começa quando o vidro 

bioativo é implantado no corpo humano (cenário in vivo) ou é embebido em soluções (testes 

in-vitro) que mimetizam a composição de fluidos corporais (principalmente plasma 

sanguíneo), como o fluido corporal simulado (SBF) desenvolvido por Kokubo et al. [40], [41] 

e posteriormente, padronizado através da ISO 23317: 2014 Implantes para cirurgia — 

Avaliação in-vitro da capacidade de formação de apatita dos materiais de implante (Figura 6). 

 

Figura 6: Índice de bioatividade (IB) em função da composição em peso dos VBs. A região A é 

denominada limite de bioatividade. Materiais da região B comportam-se como quase inertes com o 

surgimento de cápsula fibrosa ao redor do implante. Na região C estão materiais reabsorvíveis. 

Materiais com composição na região D não são utilizados como implantes. 
 

 

Fonte: Adaptado de [18] 
 

Os VBs são materiais promissores para a reparação óssea com alta bioatividade e 

biocompatibilidade, além de potencial ação osteoindutora (osteogênese comprovada 

experimental e clinicamente). Estudos in-vitro demonstraram que os VBs são biodegradáveis, 

biocompatíveis e bioativos. Sua habilidade em se associar ao tecido ósseo é atribuída à 

formação de uma camada de HAC sobre a superfície do VB em contato com fluidos 

corpóreos. Durante a cristalização da camada de HAC pode ocorrer a mineralização de fibras 

colágenas, promovendo dessa forma uma forte união na interface osso/biomaterial. A 

formação dessa camada de HAC é condição essencial para materiais artificiais exibirem 

bioatividade [42]. 



25  

Duas metodologias são comumente utilizadas na obtenção de VBs: método de fusão/têmpera 

e tecnologia sol-gel [43].  

 

A rota sol-gel se baseia na mistura de um precursor inorgânico com uma solução contendo um 

solvente, água e um agente catalizador ácido ou básico. Esse método tem sido amplamente 

utilizado para preparar novos VBs. Normalmente, os precursores comuns para vidros sol-gel à 

base de sílica incluem alcóxidos, como tetraetil ortossilicato (TEOS), trietil fosfato (TEP) ou 

ácido fosfórico, além de sais de cálcio. O processo sol-gel tem início com uma suspensão 

coloidal (sol), composta por partículas nanométricas dispersas em um meio líquido. Através 

da subsequente formação de ligações cruzadas, o sol fluido pode se transformar em um gel 

rígido. A etapa de gelificação é seguida pelas de envelhecimento, secagem e tratamento 

térmico em temperaturas que normalmente variam entre 600°C e 800 °C. As principais 

vantagens da técnica sol-gel não são apenas a baixa temperatura de processamento, mas 

também a composição homogênea dos materiais obtidos em comparação com o método 

tradicional de fusão/têmpera. Além disso, o método sol-gel pode ser utilizado para a 

preparação de VBs com elevada área específica de superfície, sendo esse um dos principais 

fatores para promover as interações entre os VBs e o ambiente fisiológico, o que causa uma 

rápida formação da camada de HAC. Além disso, VBs derivados do método sol-gel podem 

ser produzidos com tamanho nanométrico de partícula [44]. No entanto, o método sol-gel 

pode requerer vários dias para a transição do estado sol para gel [45]. Na Figura 5 é exibido 

um esquema da estrutura de um VB obtido por tecnologia sol-gel. 

 

Figura 7: Representação esquemática da estrutura de um VB obtido por sol-gel. 

 

Fonte: [46]  
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A maioria dos vidros monolíticos é produzida por meio do processo clássico de fusão-têmpera 

e alguns podem ser convertidos em vidro-cerâmica por tratamentos térmicos controlados. Tais 

tratamentos são geralmente realizados em temperaturas relativamente baixas, não muito longe 

da transição vítrea, Tg, para induzir a nucleação interna, seguido por um segundo estágio em 

uma temperatura um pouco mais alta para promover a cristalização de diferentes fases. Outro 

processo, menos frequente, baseado no processamento do pó é às vezes usado, no qual os pós 

de vidro são moldados e então sinterizados e simultaneamente cristalizados. Os parâmetros de 

processamento são selecionados de forma que o vidro amoleça antes da cristalização e passe 

por um fluxo viscoso e densificação antes que o processo de cristalização seja concluído. A 

sinterização e a cristalização geralmente ocorrem simultaneamente, e as superfícies livres de 

vidro estimulam a cristalização, portanto, o controle preciso da composição química, tamanho 

de partícula, temperatura e tempo são essenciais [47]. 

 

A maioria dos VBs exibe a tendência de cristalizar parcialmente durante a sinterização, 

transformando-se em materiais vitrocerâmicos. O exemplo mais famoso é o 45S5 Bioglass®, 

para o qual a distribuição Qn (Si) (n = número de oxigênios em ponte) resulta em uma 

estrutura dominada por cadeias de metassilicatos Q2 que são ocasionalmente reticulados por 

meio de unidades Q3, enquanto as espécies Q1 encerram a distribuição das cadeias. O 

resultado final é uma rede de silicato altamente rompida com alta reatividade em ambiente 

fisiológico, bem como baixa temperatura de transição vítrea e maior tendência de 

desvitrificação ao aquecimento devido à baixa estabilidade química da rede. Quando um vidro 

se desvitrifica, as fases cristalinas que se nuclearam e crescem dentro da matriz amorfa não 

apenas melhoram a resistência do material, mas também o tornam quimicamente mais estável. 

Nesse sentido, uma das maiores preocupações relacionadas à sinterização de VBs é de fato a 

subsequente diminuição do potencial bioativo, uma vez que os fenômenos de liberação de 

íons envolvidos no mecanismo de bioatividade estão relacionados principalmente à fase 

amorfa. Como resultado, a janela de sinterização ideal para o processamento de VB é 

convencionalmente definida entre a temperatura de transição vítrea e o início da cristalização 

do material. Dentro desta faixa, a temperatura não é alta o suficiente para induzir a 

desvitrificação do sistema, mas sim o suficiente para permitir a formação de gargalos de 

sinterização entre as partículas de vidro adjacentes por meio de fluxo viscoso e mecanismos 

difusivos, preservando idealmente a bioatividade do vidro [48]. 

 

Segundo Nawaz e colaboradores, é importante entender o mecanismo de transformação 
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estrutural que ocorre durante o tratamento térmico de vidros bioativos 45S5. Os efeitos do 

tratamento térmico e da cinética de cristalização de vidros bioativos 45S5 derivados de fusão 

foram estudados ao longo dos anos. Estudos revelaram que cinco grandes transformações 

estruturais ocorrem durante o tratamento térmico de vidros bioativos 45S5 até 1000 °C: uma 

primeira transição vítrea, separação de fase dos vidros, dois processos de cristalização e uma 

segunda transição vítrea. A literatura disponível sobre o comportamento de cristalização do 

vidro bioativo 45S5 relata a formação de Na2Ca2Si3O9 como fase cristalina principal quando o 

vidro bioativo 45S5 é tratado termicamente acima de 600 °C. Algumas fases menores de 

Na2CaSi3O8, Na2CaSi2O6 e fases de fosfato de cálcio semelhante a apatita também foram 

detectadas. No entanto, a verdadeira composição dos cristais que aparecem durante os 

tratamentos térmicos do vidro bioativo ainda permanece obscura [49]. 

 

3.2.3. Colágeno 

 

O colágeno tipo I é a proteína mais abundante do corpo humano e um dos principais 

componentes do osso. É constituído por hidroxiprolina com a estrutura de uma hélice tripla. 

Tem uma longa história como material para aplicações biomédicas devido às suas 

características tais como biocompatibilidade, biodegradabilidade, propriedades biológicas e 

papel natural na formação de tecidos. O colágeno é um biomaterial útil devido à sua alta 

afinidade com a água, biodegradação controlável, propriedades hemostáticas, baixa resposta 

inflamatória do hospedeiro, não-citotoxicidade e aptidão para facilitar a adesão celular. Uma 

propriedade significativa do colágeno é a sua integridade estrutural para servir como um 

modelo para deposição de fosfatos de cálcio no osso, o que torna um material muito 

conveniente para engenharia de tecido ósseo [12].  

 

Atualmente, há uma variedade de membranas de colágeno reabsorvíveis disponíveis 

comercialmente, incluindo membranas de colágeno nativo, membranas reticuladas, de origem 

de bovina, suína, de camada simples ou camada dupla, entre outras [50-51].  

 

As membranas de colágeno naturais (MCN) são materiais nativos, minimamente processado, 

exibindo uma estrutura de colágeno tridimensional natural de colágeno tipo I e podem 

apresentar uma proporção menor de colágeno tipo III. O processo inclui várias etapas de 

lavagem com diferentes soluções de pH para obter neutralização e desantigenização. No final 

do processo, um procedimento de liofilização e esterilização é aplicado. Em termos de 
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biocompatibilidade, integração de tecidos e complicações pós-operatórias, os resultados da 

revisão de Garcia sugerem que as MCN apresentam melhores resultados. A estrutura porosa 

do MCN é adequada para a formação de vasos sanguíneos transmembrana, o que também 

pode facilitar a reabsorção da membrana [52]. Calciolari et al. mostraram que as MCN, 

derivadas do colágeno suíno tipo I e III, são biocompatíveis e inertes, não provocam reação 

inflamatória ou de corpo estranho e são capazes de promover o processo de regeneração óssea 

[53].  

 

Em relação à origem do colágeno, MC produzidas a partir de colágeno tipo I e III de tecido 

porcino e bovino são os tipos mais comuns de colágenos xenogênicos para uso em técnicas de 

RTG [54]. Ramires avaliou e comparou a eficácia das membranas colágenas bovinas e suínas 

como barreiras à invasão do tecido conjuntivo durante o reparo de defeitos ósseos críticos em 

calvária de ratos e concluiu que ambas as membranas promoveram a RTG [55]. Neto avaliou 

a biocompatibilidade e biodegradação de uma membrana de colágeno bovino (Lyostypt®, São 

Gonçalo, Brasil) em comparação a uma membrana de colágeno suíno (Bio-Gide®) 

implantada no tecido subcutâneo de camundongos e concluiu que ambas as membranas são 

biocompatíveis, uma vez que suas reações teciduais foram compatíveis com o processo 

inflamatório fisiológico [56].  

 

Considerando dispositivos médicos produzidos a partir de colágeno liofilizado, ácidos, como 

ácido acético, ácido cítrico e ácido clorídrico, de baixa concentração podem ser usados para 

solubilizar e reconstituir as fibras de colágeno. Yang et al. concluíram que o ácido cítrico tem 

o melhor efeito para extrair o colágeno, sendo o ácido acético em segundo lugar e o ácido 

clorídrico por último [57]. No entanto, de acordo com Skierka e Higham, o ácido mais eficaz 

para a solubilização do colágeno foi o ácido acético e o solvente menos eficaz foi o HCl [58]. 

Uma solução 0,5 M de ácido acético foi o meio de reconstituição e solubilização do colágeno 

na produção do material.  

 

Muitos biomateriais à base de colágeno são comercializados no estado seco. A secagem tem 

forte impacto na estrutura do material resultante e pode ser usado para gerar poros de tamanho 

e forma definidos e também prolonga a vida útil antes do uso. Não menos importante, a 

maioria dos procedimentos para esterilizar materiais de colágeno só pode ser aplicada quando 

os materiais estão secos [50].   

 



29  

A liofilização é uma tecnologia comum para remover água de preparações aquosas de 

colágeno e gerar uma estrutura porosa. O colágeno é congelado em gradientes de temperatura 

adequados entre -15 °C e -80 °C, e as forças capilares são suprimidas pela formação de 

cristais de gelo. Por sublimação do gelo sob vácuo, a água é removida. A estrutura porosa 

final refere-se à estrutura dos cristais de gelo no estado congelado. Esta técnica permite 

fabricar poros de tamanho definido.  A liofilização é usada para fabricar esponjas com 

aplicações planas ou cilíndricas para aplicações hemostáticas no tratamento de feridas e 

odontologia[54]. O material estudado neste trabalho é seco por liofilização, onde acontece 

também a remoção do ácido acético utilizado em sua reconstituição/ solubilização.  

 

Cada material de colágeno usado em clínicas ou em cultura de células deve estar livre de 

todas as formas de vida ou componentes infecciosos. A tecnologia de descontaminação 

utilizada depende das etapas do preparo e da possível contaminação prévia. Se o 

procedimento de esterilização não for aplicado ao material finalmente embalado no final do 

processo, as etapas subsequentes após o procedimento de esterilização devem ser realizadas 

em condições assépticas[50]. 

 

3.3. Compósitos de hidroxiapatita-vidro bioativo 

 

Fosfatos de cálcio e, em especial a HAp, estão entre os biomateriais mais empregados em 

engenharia de tecidos ósseos. A similaridade química da HAp sintética com a fase mineral do 

osso permite o crescimento ósseo, favorecendo o processo de osteocondução. Contudo, o 

baixo índice de bioatividade e a baixa velocidade de degradação da HA são fatores limitantes 

para sua aplicação como enxerto ósseo. O índice de bioatividade (IB) de um material pode ser 

relacionado com o tempo, t, em dias, para que mais de 50% de sua superfície esteja ligada às 

células do tecido[38]. Diferentemente da HAp, os VBs possuem elevado índice de 

bioatividade, apresentando osteoindução e favorecendo a colonização da sua superfície por 

células mesenquimais [59]. A Tabela 1 apresenta comparativo do índice de bioatividade e 

propriedades mecânicas para diferentes biomateriais. 
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Tabela 1: Índice de bioatividade (IB) e propriedades mecânicas observadas em diferentes biomateriais.  

 

Fonte: [17]. 

 

Pesquisadores já experimentaram combinar a HAp e o VB para desenvolver biomateriais 

compósitos com propriedades mecânicas e biológicas melhoradas [60]. Ibrahim et al. [30] 

obtiveram compósito HAp/VB a partir da mistura desses materiais. HAp comercial e pó de 

45S5 foram misturados dentro de um frasco de polietileno por 24 horas com diferentes 

proporções de peso de HAp para 45S5 (10:0, 0,8:0,2,  9,4:0,6, 9:1). A mistura foi então 

prensada em forma de pellet em molde de aço inoxidável de 10 mm de diâmetro aplicando um 

peso de 5 toneladas. O pellet de corpo verde foi sinterizado a 800 °C por três horas de imersão 

a fim de preservar as propriedades do vidro após tratamento térmico.  Os padrões de DRX da 

amostra de HAp reforçada com 2% em massa e 6% em massa de 45S5 contém hidroxiapatita 

e β-TCP como a fase secundária. Silicato de fosfato de cálcio (Ca5(PO4)2SiO4, ICDD # 73-

1181) presente como a fase primária para amostra de HAp reforçada com 10% em massa de 

45S5. A existência de novas fases indica que há interação entre o 45S5 e a HAp. Partículas de 

pó fino tendem a aglomerar-se provavelmente devido à força de Van der Waals e aos efeitos 

da umidade circundante [19]. Partículas de 45S5 incorporadas foram observadas com adição 

de até 10% em peso na matriz HAp. A morfologia da fase vítrea foi obviamente observada na 

amostra com 2% em massa de 45S5. No entanto, a fase vítrea não é tão observada, pois a 

temperatura de sinterização usada neste trabalho foi inferior a 800 °C. 

 

A adição de pó de vidro bioativo tende a aumentar a cinética de sinterização devido à menor 

energia necessária [17, 20]. No entanto, uma ligeira diminuição no valor da resistência à 

compressão é obtida para a amostra de HAp com adição de 10% em massa de 45S5. A 

decomposição dos óxidos usados na fabricação do 45S5 durante a sinterização do compósito 

pode induzir a formação de poros e vazios com impacto nas propriedades mecânicas. O 

compósito com melhoria nas propriedades mecânicas é fabricado com sucesso em baixa 
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temperatura de sinterização, 800 °C, via reforço com pó 45S5 BG fabricado. Valor do 

intervalo de resistência à compressão para amostras que contêm entre 6% e 10% em massa de 

45S5, que está dentro do requisito de osso crítico, indica possibilidade positiva de ser testado 

em aplicação médica. 

 

Tancred et al. relataram que o preparo de compósito HAp/VB mediante adição de 2,5% em 

massa de VB não produziu um aumento na resistência em relação à HAp pura, mas resultaram 

em matrizes de HAp contendo frações apreciáveis de -TCP e -TCP. Amostras contendo 

mais que 10% em massa de VB provocaram grande degradação da HAp, resultando em 

compósitos porosos e com elevadas quantidades de α e β-pirofosfato de cálcio, o que os 

tornou mecanicamente instáveis [10].  

 

Kapoor e Batra prepararam compósitos de HAp contendo entre 2,5% e 10% em peso de VB 

fosfatado composto por 40% Na2O – 30% CaO – 30% P2O5 (proporção em massa). Os 

compósitos continham quantidades variáveis da fase -TCP, dependendo da fração de VB 

adicionado. Os materiais compósitos atingiram maiores valores de resistência à compressão 

em relação à HAp pura sinterizada, sendo que o compósito contendo 10% em peso de VB 

apresentou o maior nível de bioatividade [61]. 

 

Salih et al. observaram em seu trabalho que a quantidade de -TCP formada em amostras de 

HAp/VB aumentou com a elevação da porcentagem de VB. Ainda, o aumento do teor de VB 

fez com que a fase -TCP se transformasse em -TCP em temperaturas mais baixas. Este 

resultado justifica a diminuição da resistência à flexão observada para as amostras que 

continham 5% em peso de VB em relação a amostras que possuíam 2,5% em peso de VB. 

Quanto à bioatividade, os autores examinaram a reposta dos materiais produzidos a células 

humanas do tipo osteoblastos. Todos os materiais favoreceram a proliferação celular após 7 

dias de cultura. Embora o crescimento celular tenha sido menor do que o observado para o 

grupo controle, não se observou um efeito deletério do compósito contendo 5 % de VB em 

comparação com a HAp pura.  Assim, a modulação do teor de VB em compósitos HAp/VB 

poderia ser usada para produzir não apenas resistência mecânica aprimorada, mas também 

uma biocompatibilidade aprimorada [62]. 

 

Compósitos obtidos pelo tratamento térmico de misturas do VB 55S (composição peso (%): 
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41CaO−55SiO2−4P2O5) obtido por sol-gel e HAp foram caracterizados por um aumento na 

porosidade e no tamanho dos poros em relação aos materiais puros [6, 63]. O método sol-gel 

consiste na preparação de uma solução composta por metais e precursores de sais orgânicos 

metálicos, seguida da formação de um gel e, por último, de um tratamento térmico adequado 

para a secagem e converter os pós de gel em pós de vidro / vitrocerâmica. Esse protocolo 

possibilita a obtenção de vidros com uma faixa composicional de bioatividade ampliada, 

juntamente com uma composição muito controlada, homogeneidade e pureza superiores [43]. 

Além disso, os pós de vidro derivados do sol-gel exibem alta porosidade e tamanho de 

partícula extremamente fino (submicrométrico), o que resulta em uma área superficial 

específica maior e, portanto, em uma degradabilidade significativa. A alta osteocondutividade 

de tais sistemas também foi confirmada [24]. Além disso, uma microestrutura heterogênea é 

geralmente observada. Deve-se notar que, para realizar tais sistemas, dois caminhos diferentes 

podem ser seguidos: é possível sintetizar o vidro, adicioná-lo aos pós de HAp e, em seguida, 

tratar termicamente a amostra, ou pode-se misturar o pó de HAp e o gel diretamente e, 

posteriormente, calcinar a mistura para converter o gel em um sol e sinterizar o compósito ao 

mesmo tempo. A alta reatividade vidro/gel e sua forte tendência de cristalização podem 

induzir a transformação da HAp em TCP, além da formação de silicatos como wollastonita, 

pseudowollastonita (CaSiO3) e silicocarnotita (Ca5[(SiO4)(PO4)](PO4)), dependendo da 

porcentagem de vidro/gel nas amostras e do tratamento térmico empregado. A solubilidade, 

bioatividade e porosidade dos compósitos podem ser adaptadas a requisitos clínicos 

específicos, alterando-se a quantidade de VB adicionada [24].  

 

Parkhomey et al. [64] prepararam compósitos porosos de vitrocerâmica à base de 

hidroxiapatita biogênica (osso bovino) ou vidro borossilicato de sódio a partir de materiais 

particulados com diferentes tamanhos de partícula. Foi utilizada a rota tradicional de 

fusão/têmpera conduzida a 1100 °C para obtenção dos materiais à base de HAp, enquanto os 

compósitos contendo vidro borossilicato de sódio (49 %SiO2 – 28 %Na2O – 23 %B2O3, 

composição em massa) foram preparados por prensagem e sinterização ao ar a 800 °C. A 

análise comparativa da estrutura e propriedades físicas e mecânicas dos compósitos obtidos 

demonstrou que durante a etapa de sinterização dos compósitos à base de vidro de fosfato 

ocorre uma transformação de fase e a interação dos fosfatos com a fase vítrea, resultando na 

formação de uma vitrocerâmica. A análise da estrutura porosa de compósitos vitrocerâmicos 

mostrou uma diferença significativa na distribuição do tamanho de poros, dependendo da 

composição do material. Foi observado que os compósitos à base de hidroxiapatita biogênica 
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são mais estáveis mecanicamente do que materiais à base do vidro de fosfato. Ainda, 

compósitos preparados a partir de material com partículas inferiores a 50 µm exibem maiores 

resistências mecânicas do que os obtidos a partir de partículas superiores a 160 µm devido a 

uma sinterização mais fácil. 

 

Com o intuito de explorar as possibilidades de reforço microestrutural da HAp, Bonan et al. 

[65] descreveram método de síntese com adição de VB, visando melhorias tanto das 

propriedades mecânicas quanto da bioatividade da HAp. A melhoria das propriedades 

mecânicas do compósito HAp-VB está relacionada principalmente à redução de porosidade, 

sendo diretamente dependente da temperatura de sinterização e da quantidade de VB 

adicionada. Não houve relatos quanto ao ganho de bioatividade do material compósito. 

 

Oktar e Golle [66] avaliaram a resistência à compressão, densidade e dureza do compósito 

HAp-VB com VB contendo dois (45,5 %P2O5 e 54,5 %CaO – % em massa) ou três óxidos 

(45 %P2O5, 28 %CaO e 27 %Na2O – % em massa). Foram adicionados 5% e 10% de VB e 

empregadas temperaturas de sinterização de 1200 e 1300 ºC. Os autores observaram que a 

melhoria das propriedades avaliadas foi dependente de fatores como temperatura de 

sinterização, a quantidade e o tipo de VB utilizado. Entretanto, se notou a ocorrência da 

cristalização da fase vítrea durante os tratamentos térmicos, o que não é interessante para a 

bioatividade do produto final.  

 

Chatzistavrou et al. [67] examinaram os efeitos da carga de VB e do tratamento térmico sobre 

as propriedades biológicas do compósito HAp/VB. Nesse estudo, foram utilizados os 

compostos contendo 70% em massa de hidroxiapatita e 30% em massa de vidro bioativo 

(HB73). A HAp era um produto comercialmente disponível de hidroxiapatita estequiométrica 

pura (SIGMA-ALDRICH) e o vidro bioativo utilizado foi o Biovidro® (Enxerto ósseo 

sintético de Perioglass Particulado, Biomateriais dos EUA), que contém 45% de SiO2, 24,5% 

de Na2O, 24,5% de CaO e 6% de P2O5, em massa. O material preparado foi submetido a 

técnicas de termogravimetria (TG) e análise térmica diferencial (DTA) para avaliação do 

comportamento térmico dos materiais estudados. Pellets com as quantidades desejadas de pós 

HAp e VB foram preparados por prensagem em prensa a vácuo. Metade dos pellets 

produzidos foram sinterizados a 1000 °C por 3 horas, com taxa de aquecimento de 10 °C/min-

1, enquanto o restante serviu de controle. A bioatividade foi examinada após a imersão dos 

controles e dos pellets HAp / VB sinterizados em Fluido Corporal Simulado (SBF), e as 



34  

medições pós imersão em SBF foram realizadas através da espectroscopia de infravermelho 

por Transformado de Fourier (FTIR), coletados no modo de transmitância, na região MIR 

[67]. Os termogramas DTA de HA puro, VB puro (Bioglass®) e pó compósito HAp/VB, 

apresentaram as temperaturas características destes materiais. Particularmente, o vidro 

bioativo apresentou uma transição vítrea a 560 °C, cristalização entre 700 °C e 800 °C e até 

1000 °C, permaneceu estável. As fases formadas foram acompanhadas pela análise dos 

espectros de FTIR. De acordo com os resultados do FTIR, identificou-se duas fases presentes 

na amostra cristalizada aquecida a 700 °C e 800 °C. O silicato de cálcio e sódio 

(Na2Ca2Si3O9) foi evidenciado como a principal fase cristalina presente, enquanto uma 

segunda fase cristalina apareceu, como um fosfato de cálcio ou uma fase apatita 

(Ca5(PO4)3OH). A curva DTA do HAp confirma sua estabilidade térmica, pois para 

aquecimento até 1000 °C apresentou uma fraca transformação (pequena variação <0,5% na 

curva TG) a 750 °C, onde se observa um evento exotérmico (Fig. 8a). Nos espectros FTIR de 

HAp aquecido a 800 °C e 900 °C, em temperaturas superiores à temperatura de 

transformação, de 750°C, constata-se um importante aumento da cristalinidade, enquanto o 

aparecimento de novos eventos térmicos em 540 cm-1, 1032 cm-1, 1078 cm-1, 1088 cm-1 e 

1120 cm-1 e inflexões em 550 cm-1, 612 cm-1 e 1060 cm-1, indicam o início da formação da 

fase β-TCP (Fig. 9). Por outro lado, a HAp aquecida em temperaturas mais baixas até 750 °C 

não apresentou nenhuma alteração, em comparação com HAp não aquecido (Fig.9b) [67]. 

 

Figura 8: Curvas DTA de pós puros de HAp(a), de VB (Bioglass®) (b) e de pó compósito HAp / VB 

(HB73) (c). 

 

 
Fonte: [67] 

 

O espectro de FTIR de HAp / VB não tratado termicamente é exatamente o mesmo do 

respectivo espectro de HAp não aquecido, pois a participação do HAp no pó do compósito é 
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importante (70%) enquanto simultaneamente o Bioglass® com a menor proporção (30%) 

apresenta em o respectivo espectro, eventos fracos e largos que não podem ser identificados 

no espectro de HB73 devido à sobreposição (Fig. 9a). A curva DTA do pó compósito 

HAp/VB apresenta duas temperaturas características de 730°C e 850°C, onde dois processos 

exotérmicos estão ocorrendo (Fig. 8c). O pico exotérmico a 730°C é atribuído ao processo de 

cristalização do Bioglass®. Este evento exotérmico é mais amplo em comparação com o 

respectivo pico do Bioglass® puro e é atribuído à sua pequena participação na amostra do 

compósito. Como resultado, o respectivo espectro de mistura aquecida nesta temperatura não 

revela os picos característicos do Bioglass® aquecido na mesma temperatura (Fig. 9). O 

segundo pequeno pico exotérmico a 850°C, leva a um ligeiro aumento da cristalinidade da 

amostra do compósito. Isso pode ser seguido a partir dos espectros de refletância de amostras 

de HB73 tratadas termicamente a 700 °C, 800 °C e 900 °C que revelam que não há interação 

significativa entre esses dois materiais que poderiam causar a formação óbvia de novas fases, 

uma vez que não há alteração clara nesses espectros que poderia ser atribuído a uma nova 

fase. Há apenas um pequeno aumento da nitidez dos picos, devido ao respectivo aumento da 

cristalinidade da amostra (Fig. 9b, c, d). Ao contrário, deve-se mencionar que a participação 

do Bioglass® na amostra do compósito resulta em um retardo característico do importante 

aumento da cristalinidade da HAp e também no surgimento da fase β-TCP [67]. 

 

Figura 9: Espectros de FTIR de VB Bioglass® , HAp e compósito HAp/VB (HB73) calcinados a 700, 

800 e 900°C.* aponta os picos característicos de β-TCP 

 

 
Fonte: [67] 
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Embora não seja observada a formação de nenhuma nova fase no pó compósito HB73 

aquecido para 900 °C com taxa de aquecimento 10 °C/min, o espectro FTIR de HAp/VB 

sinterizado a 1000 °C por 3 horas com a mesma taxa de aquecimento, confirma o 

aparecimento da fase β-TCP. O comportamento bioativo do compósito HB73 foi examinado e 

comparado com o respectivo de HAp por imersão de pellets de HB73 e HA em SBF por 

diferentes períodos de tempo. Estudando in-vitro o comportamento bioativo da 

Hidroxiapatita/Biovidro® em forma de pellets, foi observada uma formação mais rápida de 

HAC nos pellets de HAp/VB não aquecidos. Este comportamento é exclusivamente atribuído 

à maior solubilidade do Biovidro não aquecido. Além disso, foi observado que a sinterização 

em 1000 °C de HB73 e a maior cristalinidade resultante reduzem a taxa de formação da 

camada de HAC, causando um atraso na resposta bioativa, uma vez que a solubilidade e o 

mecanismo de formação de HAC resultante foram diminuídos com o aumento no tamanho do 

cristalito e cristalinidade dos pellets dos compósitos devido à menor área superficial de 

contato com a solução. Esta observação é compatível com a conclusão de que a cristalização e 

sinterização de Biovidro® pode influenciar sua bioatividade [67]. 

 

Lee et al. utilizaram particulados de HAp após calcinação a 1200 °C, seguido de etapas de 

moagem e peneiramento até 220 µm. O VB com uma composição molar de 53,9% SiO2, 

22,6% Na2O, 21,7% CaO e 1,7% P2O5 foi fabricado a partir dos precursores SiO2, Na2HCO3, 

CaCO3 e P2O5. A seguir, o material preparado foi pulverizado. Os particulados de HAp e VB 

foram misturados úmidos em etanol em várias proporções (30 %, 40 % e 50 % em peso). Em 

seguida foram secos, peneirados e embalados em um molde de carbono e depois prensados a 

quente a 30 MPa sob nitrogênio a várias temperaturas (entre 600 e 800 °C) por 1 hora. Para 

fins de comparação, pós da mistura HAp-VB também foram sinterizados sob pressão a várias 

temperaturas (600 °C e 1000 °C) por 1 hora. A estrutura cristalina e a morfologia dos 

compósitos foram caracterizadas por difração de raios X e microscopia eletrônica de 

varredura, respectivamente. A densidade dos espécimes foi medida pelo método de 

Arquimedes. A resistência mecânica dos compósitos foi observada usando uma configuração 

de flexão de quatro pontos. A bioatividade dos compósitos foi avaliada pela formação de 

apatita em sua superfície em um fluido corporal simulado (SBF). Além disso as respostas 

celulares in-vitro aos compostos HAp-VB foram avaliadas em termos de proliferação celular 

pelo método MTT e a detecção do fenótipo osteoblástico expresso, através da atividade da 

fosfatase alcalina [68].  
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Pelo processo normal de sinterização, era quase impossível obter compósitos HAp-VB densos 

com as composições usadas neste estudo (30% – 50% VB). No entanto, a prensagem a quente 

dos compósitos melhorou significativamente sua sinterabilidade. O compósito sinterizado sem 

pressão era extremamente poroso, enquanto o prensado a quente era completamente 

densificado. Este contraste marcante na morfologia dependendo da técnica de sinterização 

também foi observado para as outras composições (40 % e 50 % VB). As amostras 

sinterizadas sem pressão revelaram porosidades aparentes variando de aproximadamente 35 

% a 40 % dependendo da composição e da temperatura de sinterização. Mesmo quando a 

temperatura de sinterização foi aumentada, o aumento na densificação foi apenas mínimo 

(porosidades de ~ 30 % ainda foram observadas acima de 1000 °C). Esta baixa sinterabilidade 

foi descrita em outro lugar como um dos problemas críticos associados aos compósitos HAp-

VB [69], [70]. 

 

De especial consideração nos compósitos HAp-VB é a reação térmica entre os dois 

componentes e a degradação de fase consequente. Quando a amostra HAp– 30 % VB foi 

sinterizada sem pressão a 750 °C, uma pequena quantidade da fase de fosfato β-tricálcico (β-

TCP) foi detectada. A amostra obtida nesta temperatura era extremamente porosa e conforme 

a temperatura de sinterização foi aumentada para 1000 °C, a porosidade foi reduzida 

ligeiramente. Entretanto, muitas fases secundárias (silicato de sódio e cálcio, wollastonita e β-

TCP) foram formadas junto com o consumo da fase de apatita. Tendências semelhantes foram 

observadas nas outras composições, embora tenha havido uma ligeira diferença nos conteúdos 

das fases secundárias. Por outro lado, a prensagem a quente da composição HAp-30 % VB 

possibilitou a obtenção de um compósito denso com apenas uma ligeira formação de uma fase 

secundária (silicato de cálcio e sódio)[69-70]. 

 

As propriedades biológicas dos compósitos HAp-VB densificados foram investigados em 

termos de sua capacidade de formação de apatita e respostas celulares osteoblásticas in-vitro. 

HA pura densificada foi usado como um controle e o espécime HAp – 30% VB foi testado 

como um representante dos compósitos desenvolvidos. Embora existam algumas limitações 

associadas a este teste in-vitro, os dados sugerem que o compósito HAp-VB tem melhor 

bioatividade do que a HAp pura, uma vez que a capacidade de formação de apatita no SBF é 

geralmente usada como um índice de bioatividade e, assim, é frequentemente usado para 

prever a capacidade de formação de osso in-vivo. Junto com este teste de SBF, as respostas 

celulares osteoblásticas do compósito HA–VB foram examinados. A viabilidade das células 
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quantificada pelo método MTT foi observada para ser comparável em ambos os substratos 

(HAp puro e HAp-VB composto) após 3 dias de cultivo. No entanto, observou-se que as 

células no compósito possuem um nível significativamente mais alto de atividade 

osteoblástica (p < 0,05), conforme avaliado por sua expressão de fosfatase alcalina. Como a 

fosfatase alcalina é um fenótipo bem conhecido de células osteoblásticas, é geralmente 

considerado como uma medida importante da atividade funcional osteoblástica e da 

capacidade de formação óssea subsequente[71]. 

 

A produção de compósitos HAp-VB é especialmente interessante, pois é possível superar os 

limites intrínsecos das fases vítrea e cristalina quando consideradas isoladamente. O objetivo 

principal é ajustar a taxa de biodegradação e a bioatividade do sistema resultante, variando as 

frações de volume dos dois constituintes. Além disso, o uso de VBs pode ser explorado para 

incorporar íons de interesse biológico dentro da rede da HAp, como silício, estrôncio e 

magnésio, dentre outros, para simular o comportamento da apatita biológica, ou seja, a parte 

mineral do osso, que é tipicamente não estequiométrica e caracterizada por várias 

substituições iônicas [72]. 
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4. MATERIAIS E MÉTODOS 

 

4.1. Matérias primas 

 

HAP-91® e Activebone® foram fornecidos pela JHS Biomateriais (Minas Gerais - Brasil). 

HAP-91® é o nome comercial de um espécime de HAp obtido após a reação de hidróxido de 

cálcio (Ca(OH)2) com ácido ortofosfórico (H3PO4). Este método é chamado precipitação 

úmida ou precipitação aquosa e tem sido amplamente utilizado na preparação de HAp 

sintético por ter um bom rendimento e baixo custo [73]. Activebone® é um VB 58S obtido 

por processo sol-gel [74] e possui a seguinte composição mássica: 58SiO2 - 33CaO - 9P2O5. 

Uma fibra bovina tipo I Col, também fornecida pela JHS Biomateriais, foi utilizada como 

matriz polimérica neste estudo. Etanol (EtOH, P.A., Synth) e ácido acético (HAc, P.A., 

Synth) foram empregados como solventes para preparar misturas de pó HAp/VB e scaffolds 

de HAp/VB/Col. 

 

4.2. Misturas dos pós HAp/VB 

 

HAP-91® e Activebone® foram inicialmente pulverizados e misturados em relações de massa 

de 75/25, 85/15, e 95/5 (HAp/VB). As misturas obtidas foram dispersas em EtOH e mantidas 

sob agitação durante 24 h à temperatura ambiente para fins de homogeneização. As 

suspensões alcoólicas foram secas a 100 °C durante 2 h, e depois tratadas termicamente no ar 

a 600 °C, 700 °C ou 800 °C durante 3 h, utilizando uma taxa de aquecimento de 2 °C.min-1. 

As amostras foram resfriadas até a temperatura ambiente no interior do forno. As amostras 

obtidas foram designadas como A/B_X, onde A/B representa a razão de massa HAp/VB e X é 

a temperatura de tratamento térmico. 

 

4.3. Scaffolds de HAp/VB/Col  

 

O Col foi inicialmente dissolvido sob agitação e à temperatura ambiente numa solução aquosa 

de HAc (0,5 M) como descrito na literatura [75]. A mistura de HAp/VB foi então adicionada a 

esta solução e mantida sob agitação durante 2 h. Foi mantida a relação HAp/VB em 75/25 durante a 

preparação dos scaffolds compósitos. Dessa forma, a razão mássica (%massa) HAp/VB/Col nos 

compósitos foi ajustada para 56,2/18,8/25,0. A suspensão preparada foi congelada a -40 °C e 

depois liofilizada sob vácuo. As amostras obtidas foram subsequentemente esterilizadas com 
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gás óxido de etileno a cerca de 50 °C durante 6 h. Este método de esterilização ganhou muita 

atenção nos últimos anos devido à sua atividade bactericida, esporicida e virucida [76]. Foi 

relatado que a esterilização inadequada dos produtos de saúde pode levar a problemas de 

infecção e mortalidade/morbilidade nos pacientes [77]. 

 

4.4. Caracterizações 

  

A difração de raios X (DRX) foi realizada em difratômetro Philips-PANalytical PW1710 com 

passo de 0,06° (2) e usando CuK ( = 1,54 Å) como fonte de radiação. A espectroscopia na 

região do infravermelho (FTIR) foi realizada em espectrômetro Bruker Alpha utilizando um 

acessório de reflexão total atenuada (ATR) e um cristal de diamante como elemento refletor. 

Estes testes foram realizados com uma resolução de 4 cm-1 e 128 varreduras. A microscopia 

eletrônica de varredura (MEV) foi realizada em microscópio FEI Quanta 200 a uma tensão de 

aceleração de 15 kV. As amostras de pó foram inicialmente dispersas em EtOH sob sonicação 

à temperatura ambiente durante 5 minutos. Em seguida, foram pingadas em substratos de 

silício e secas ao ar. Os scaffolds à base de Col foram fixados na base de alumínio com fita de 

carbono e revestidos com um revestimento de carbono com 10 nm de espessura. Análises de 

espectroscopia de raios X por energia dispersiva (EDS) foram realizadas com um detector 

EDAX (Si-Li) acoplado ao microscópio eletrônico. Termogravimetria (TG) e Calorimetria 

Exploratória Diferencial (DSC) foram conduzidas em um analisador térmico simultâneo Perkin 

Elmer STA-6000 a uma taxa de aquecimento de 10 °C.min-1 até 1000 °C e sob fluxo N2 (500 

mL.min-1). A granulometria por difração a laser foi realizada  em um granulômetro Cilas 1064 

utilizando água como meio dispersante. A adsorção N2 foi realizada a 77 K em um aparelho 

Quantachrome Nova 2200e utilizando amostras desgaseificadas sob vácuo a 120 °C por até 

12 h. A área superficial específica (ASE) e o volume de poros foram avaliados pelos métodos 

de Brunauer-Emmett-Teller (BET) e Barrett-Joyner-Halenda (BJH). A microtomografia 

computadorizada de raios X (micro-CT) foi conduzida em sistema Bruker SkyScan 1174 a 

uma tensão de 40 kV e  um tamanho de pixel de cerca de 12 μm. 

 

4.5. Ensaios in-vitro 

 

A presença de resíduos nas amostras esterilizadas por óxido de etileno foi investigada de 

acordo com os procedimentos descritos nas diretrizes da Organização Internacional de 
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Normalização (ISO 10993-7 - Resíduos de esterilização por óxido de etileno) e do American 

National Standards Institute (ANSI/AAMI ST-30 Determinando resíduos de etileno cloridrina 

e etilenoglicol em dispositivos médicos). A eficiência do processo de esterilização foi avaliada 

através do exame da população de bactérias mesófilas totais e leveduras nos compósitos 

preparados. Estes ensaios foram realizados seguindo as recomendações das normas ISO (ISO 

11737-2:2019 - Esterilização de produtos de saúde - Métodos microbiológicos - Parte 2: 

Testes de esterilidade realizados na definição, validação e manutenção de um processo de 

esterilização; ISO 10993-7:2008 - Avaliação biológica de dispositivos médicos - Parte 7: 

Resíduos da esterilização por óxido de etileno). Os scaffolds à base de Col foram embebidos 

em fluido corporal simulado (SBF) a 37 °C e uma concentração de 1 g.L-1 por até 7 dias. O 

SBF foi preparado conforme sugerido por Kokubo e Takadama. [78] e também na ISO 

23317:2014 (Implantes para cirurgia - Avaliação in-vitro para capacidade de formação de 

apatita de materiais de implantes). Os espécimes foram subsequentemente retirados da SBF, 

enxaguados com água, secos ao ar a 35 °C, e examinados pelo DRX, FTIR, e MEV-EDS. 
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5. RESULTADOS E DISCUSSÃO 

 

5.1. Biocerâmicas de partida 

 

É mostrado na Figura 10a mostra os padrões de DRX obtidos para HAp e VB. As linhas de 

difração realçadas nesta figura são atribuídas à HAp (JCPDS No. 24-0033). O VB não exibiu 

quaisquer picos de difração, revelando que possui rede amorfa. Foi reportado na literatura que 

a natureza amorfa do VB confere boa bioatividade a este material [79, 80]. Chen et al. [81] 

relataram que amostras parcialmente cristalizadas de VB mostram taxa de dissolução mais 

lenta do que amostras amorfas, o que afeta negativamente a adesão e proliferação celular. A 

Figura 10b mostra os espectros de FTIR obtidos para HAp e VB. As principais bandas de 

absorção da HAp em 560 cm-1, 600 cm-1, 630 cm-1, 960 cm-1, e 1020 cm-1 foram atribuídas a 

grupos PO3
4- [82–85]. A banda em 1090 cm-1, também observada para a HAp, é relacionada a 

grupos H2PO4
-  [86]. As bandas de absorção em 450 cm-1, 800 cm-1 e 1030 cm-1, e também o 

ombro em torno de 1200 cm-1 são atribuídos a ligações Si-O presentes na rede do VB [87,88]. 

As bandas em 875 cm-1 e 1470 cm-1 foram atribuídas a grupos CO2
-  [85,89,90]. Estes 

resultados revelam que as amostras utilizadas neste trabalho são HAp e VB de elevada pureza. 

 

Figura 10: (a) padrões DRX e (b) espectros de FTIR de HAp e VB. Os planos de cristal indicados na 

Figura 10a são atribuídos a HAp de acordo com o arquivo JCPDS nº 24-0033. 

 

  

Fonte: Elaborado pelo autor. 
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A Figura 11 apresenta as isotermas de adsorção N2 obtidas para HAp e VB. Foi obtida uma 

isoterma do tipo III para HAp, enquanto o VB mostrou uma isoterma do tipo IV. As isotermas 

do tipo III são associadas a sólidos macroporosos, enquanto que as isotermas do tipo IV são 

atribuídas a materiais mesoporosos. A União Internacional de Química Pura e Aplicada 

(IUPAC) classificou os poros de acordo com os seus tamanhos da seguinte forma: 

microporos são menores que 2 nm, mesoporos têm entre 2 nm e 50 nm, e macroporos são 

maiores que 50 nm [91,92]. N2 são observados nestas isotermas, revelando que tanto HAp 

como VB têm mesoporos nas suas estruturas. No entanto, a presença de mesoporos é mais 

perceptível no VB visto que o loop de histerese é mais largo para este material. Os valores de 

ASE obtidos para HAp e VB foram de 6 m2.g-1 e 44 m2.g-1, respectivamente. Eles estão 

fortemente relacionados com os mesoporos presentes nestes materiais, o que contribui muito 

para a ASE.  

 

Figura 11: Isotermas de sorção de N2 obtidas para (a) HAp e (b) VB. Os símbolos abertos e fechados 

estão relacionados aos ramos de adsorção e dessorção, respetivamente. 

 

 

Fonte: Elaborado pelo autor. 

VB 
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As distribuições granulométricas de HAp e VB são mostradas na Figura 12a. A distribuição de 

partículas da HAp é deslocada para tamanhos menores em comparação com o VB, revelando 

que o primeiro possui partículas mais finas do que o segundo. A dimensão média das 

partículas (m) inferida para HAp e VB foi de 12 µm e 122 µm, respectivamente. A figura 12b 

traz micrografias de MEV obtidas para estes materiais. Partículas com formas irregulares e 

tamanhos diferentes são notadas nestas imagens. Estas análises estão de acordo com a 

granulometria laser e revelam que o VB tem partículas mais grosseiras em comparação com a 

HAp. 

 

Figura 12: (a) Distribuição granulométrica de partículas obtidas para HAp e VB por granulometria 

laser. (b) Micrografias de MEV obtidas para estes materiais 

 

 

Fonte: elaborado pelo autor. 
 

Os termogramas coletados são mostrados na Figura 13a. Uma maior perda de massa foi 

observada para o VB até a temperaturade 1000 °C; cerca de 15% para o VB versus 5% para o 

VB 
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HAp. A perda de massa observada a temperaturas de até 200 °C é devida à remoção de 

umidade e água fisissorvida [93–95]. O evento térmico entre 200 °C e 650 °C está associado a 

reações de desidroxilação [96,97] e decomposição de carbonatos [98]. As Figuras 13b e 13c 

mostram os perfis DSC tomados para HAp e VB. São observados três eventos endotérmicos 

para HAp (Figura 13b) a cerca de 60 °C, 110 °C e 190 °C, que foram atribuídos à remoção de 

água fisicamente adsorvida. O VB (Figura 13c) apresentou um amplo pico exotérmico 

centrado a cerca de 320 °C. De acordo com Huang et al. [99], esse evento térmico pode ser 

devido à remoção de grupos orgânicos do VB. A temperatura de transição vítrea (Tg ) parece 

estar em torno de 720 °C, enquanto o processo de cristalização parece iniciar em 790 °C. A 

temperatura de início da cristalização (Tx  790 °C) e a temperatura máxima de cristalização 

(Tc  860 °C) do VB estão destacadas no subconjunto da Figura 13c. Tais temperaturas são 

similares às reportadas por Dehaghani et al. [100] para nanopartículas de 58S. No entanto, é 

importante notar que estas temperaturas dependem de diferentes parâmetros, incluindo a taxa 

de aquecimento empregada e o tamanho das partículas testadas. 

 

Figura 13: (a) Termogramas e (b-c) perfis DSC tomados para HAp e VB. O inset apresentado na 

Figura 13c realça a temperatura de transição vítrea  (Tg), a temperatura de início de cristalização (Tx) e 

a temperatura máxima de cristalização (Tc) avaliadas para o VB 

 

Fonte: Elaborado pelo autor. 

VB 
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As Figuras 14a e 14b mostram padrões de DRX e espectros de FTIR obtidos para o VB e HAp 

após tratamento térmico durante 3 h a 600 °C, 700 °C, ou 800 °C. Os picos de difração 

atribuídos ao fosfato tricálcico (TCP) são observados para o VB quando calcinado a 800 °C. 

Os cartões JCPDS No. 09- 0348 e 09-0169 foram utilizados como referências para -TCP e 

-TCP. As bandas FTIR associadas a estas fases também foram observadas em 

560 cm-1,720 cm-1, e 940 cm -1[101]. Nenhuma alteração substancial foi notada para a HAp 

quando tratada com calor a temperaturas de até 800 °C. Ooi et al. [102] relataram que a HAp 

só se decompõe em -TCP quando calcinada a temperaturas acima de 1100 °C. Bandas 

adicionais foram observadas para a HAp tratada termicamente a 540 cm-1, 977 cm-1, 1003 

cm-1, e 1120 cm-1. Estas bandas foram atribuídas a grupos PO43− e P2O47− [103–105]. 

 

Figura 14: (a) Padrões de DRX e (b) espectros FTIR recolhidos para HAp e VB após tratamento 

térmico a 600 °C, 700 °C, ou 800 °C. Os cartões JCPDS No. 24-0033, 09-0348, e 09-0169 foram 

utilizados como referências para HAp, -TCP e -TCP, respectivamente. 

 

 

Fonte: elaborado pelo autor.  
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5.2. Misturas HAp/VB 

 

As Figuras 15a e 15b exibem os espectros FTIR e os padrões DRX de misturas em pó 

HAp/VB com diferentes composições químicas e tratadas termicamente a várias temperaturas. 

A prevalência de HAp nestas misturas torna os seus espectros de FTIR e DRX semelhantes 

aos observados para HAp puro (Figuras 14a e 14b). O tratamento térmico destes materiais 

a 800 °C provocou a formação de -TCP e -TCP, o  que é derivado da cristalização do 

VB (Figura 14). Esta etapa também deu origem a bandas de absorção FTIR atribuídas a grupos 

PO4
3- e P2O4

7- em 540 cm-1, 977 cm-1, 1003 cm-1, e 1120 cm-1 (Figura 15a), que também foram 

observados para a HAp (Figura 14b). 

 

Figura 15: (a) Espectros de FTIR e (b) padrões de DRX tomados para misturas HAp/VB com 

diferentes relações em massa e tratadas termicamente a 600 °C, 700 °C, ou 800 °C. Os cartões JCPDS 

No. 24-0033, 09-0348, e 09-0169 foram utilizados como referências para HAp, -TCP, e -TCP, 

respectivamente. 

 

 

Fonte: Elaborado pelo autor. 
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A Figura 16a apresenta termogramas de misturas HAp/VB com diferentes composições. 

Observa-se que quanto maior for a concentração de VB nesta mistura, maior será a perda de 

massa. Foi observado que o VB apresenta uma perda de massa elevada (cerca de 25%) no 

intervalo de temperatura avaliado (Figura 13a), razão pela qual a estabilidade térmica da 

mistura HAp/VB está intimamente relacionada à concentração do VB na mesma. Além disso, 

conforme observado nos perfis DSC apresentados na Figura 16b, quanto maior for a 

concentração do VB, mais intenso será o evento exotérmico em cerca de 320 °C. Como 

mencionado anteriormente, este evento térmico foi atribuído à remoção de grupos orgânicos 

do VB [99]. Por outro lado, não foram observadas alterações substanciais em Tg, Tx, ou Tc 

para misturas HAp/VB com diferentes composições porque se mantiveram estáveis a cerca de 

720 °C, 790 °C, e 860 °C, respectivamente. 

 

Figura 16: (a) Termogramas e (b) perfis DSC de misturas HAp/VB com diferentes composições 

 

 

Fonte: Elaborado pelo autor. 
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A Figura 17 apresenta a área superficial específica e o volume dos poros específicos em função 

da temperatura de tratamento térmico para misturas HAp/VB com diferentes composições. 

Pode-se inferir que quanto maior for a carga de VB, maior será a área superficial específica e 

volume de poros da mistura em pó. Este comportamento está associado à maior área 

superficial do VB em relação ao HAp (44 m2.g-1 versus 6 m2.g-1 – Figura 11). Além disso, em 

geral, quanto maior a temperatura de tratamento térmico, menor a área de superfície e volume 

de poros da mistura HAp/VB. Este resultado pode ser devido ao fechamento dos poros à 

medida que a temperatura de tratamento térmico aumenta. Apesar desta diminuição da área 

superficial e do volume dos poros, foram utilizadas misturas HAp/VB com uma razão de 

massa de 75/25 e tratadas termicamente a 800 °C para a preparação dos scaffolds compósitos 

à base de Col. Esta escolha foi baseada em alguns aspectos. Primeiro, o valor de Tg inferido 

para HAp/VB foi de cerca de 720 °C (Figura 16), o que significa que o fluxo viscoso deve ter 

lugar para os tratamentos térmicos realizados a 800 °C. Assim, espera-se que o VB possa fluir 

durante a sinterização realizada a 800 °C e revestir as partículas de HAp, causando um 

aumento na bioatividade do composto. Foi relatado que o VB tem uma alta afinidade para os 

componentes orgânicos, o que poderia melhorar a incorporação da mistura HAp/VB na matriz 

de Col [106]. Em segundo lugar, a relação em massa de 75/25 foi selecionada porque uma alta 

concentração de VB poderia favorecer a sinterização do fluxo viscoso a 800 °C e contribuir 

para a bioatividade dos compósitos aqui preparados. Como mencionado anteriormente, o VB 

possui alta bioatividade e grande área superficial específica. 
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Figura 17: (a) Volume específico dos poros e (b) área superficial específica avaliada para 

misturas HAp/VB com diferentes composições e tratadas termicamente em várias temperaturas 

 

 

Fonte: elaborado pelo autor. 

 

5.3. Scaffolds HAp/VB/Col  

 

A Tabela 2 mostra a concentração de óxido de etileno, etileno cloridrina (2-cloroetanol), e 

etilenoglicol (1,2-Ethanediol) nos scaffolds esterilizados com EO. Observa-se que a 

concentração desses compostos está abaixo dos limites estabelecidos pela Agência Nacional 

de Vigilância Sanitária (ANVISA), o que merece ser destacado. A presença desses resíduos 

nos compósitos aqui preparados pode impedir a aplicação prática desses materiais devido à 

sua alta toxicidade. A Figura 18a mostra micrografias de MEV de scaffolds compostos 

HAp/VB/Col preparados neste trabalho. Fibras de Col são notadas nestas imagens. Como 

discutido anteriormente, partículas de HAp e VB foram incorporadas em matrizes baseadas 

em Col visando melhorar a estabilidade mecânica destes pós; embora HAp e VB tenham uma 

utilização promissora em aplicações biomédicas, eles podem exibir uma perda de forma sob 

carga, levando à migração de partículas [107]. Grandes partículas de VB também são notadas, 

o que está de acordo com a distribuição granulométrica exibida na Figura 12 (m = 122 m). 

As partículas menores não esféricas atribuídas a HAp podem ser notadas incrustadas no VB.  
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Tabela 2: Concentração detectada e valor de referência para resíduos em produtos de saúde 

esterilizados por EO. *Concentrações avaliadas com cromatografia gasosa pela SGS Société Générale 

de Surveillance. **Valores de referência descritos na Portaria Interministerial Brasileira nº 482, de 16 

de abril de 1999. 

 

 

Fonte: elaborado pelo autor 

 

A Figura 18b apresenta um espectro típico FTIR tomado para o composto HAp/VB/Col. As 

bandas de absorção atribuídas tanto para HAp como para VB são observadas neste espectro 

(Figuras 14 e 15), revelando que foram incorporadas com sucesso na matriz polimérica. Para 

efeitos de referência, também é apresentado na Figura 18b o espectro FTIR obtido para a 

amostra Col utilizada neste trabalho. A banda larga de absorção centrada em cerca de 

3290 cm-1 foi atribuída aos grupos hidroxila e ligações N-H da amida A [108]. A banda em 

3074 cm-1 e o dupleto em 2916 cm-1 e 2852 cm-1 são devidos ao modo de estiramento de 

ligações C-H da amida B [109]. As bandas em 1625 cm-1, 1540 cm-1, 1450 cm-1 e 1077 cm-1 

podem ser devidas ao alongamento assimétrico dos sais de carboxilato presentes nas ligações 

amida I, amida II, amida III e éster, respectivamente [110]. As bandas observadas na região 

espectral de 1400 cm-1 a 1200 cm-1 têm sido relacionadas com vibrações de dobramento de 

ligações N-H do amido III. A forte banda centrada em cerca de 500 cm-1 pode ser devida às 

proteínas observadas no Col [108]. Xu et al. [111] relataram que a espectroscopia FTIR 

poderia ser usada para avaliar a conformação da estrutura de Col. De acordo com os autores, 

durante a extração do Col sua conformação de tripla hélice pode ser destruída, o que afeta suas 

propriedades bioativas. Consequentemente, eles investigaram um método alternativo de 

extração para reter a estrutura da tripla hélice de Col. Os autores avaliaram a relação de 

intensidade das faixas de absorção em cerca de 1450 cm-1 e 1238 cm-1 para monitorar a 

conformação de Col. Observaram que estas bandas têm uma intensidade quase igual quando 

se examinam tecidos vivos, revelando que os Col têm uma configuração de tripla hélice. A 

intensidade relativa de tais bandas no espectro apresentado na Figura 18 foi de cerca  de 0,96, 

Concentração (ppm) 

Composto   

 Detectado* Referência** 

Óxido de etileno 5,7 ± 0,2 250 

Etileno Cloridrina  < 5,6 250 

Etilenoglicol 1165,1 ± 108,8 5000 
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sugerindo que a configuração de Col com tripla hélice foi destruída até certo ponto quando 

esta amostra foi extraída do tecido bovino. 

 

Figura 18: (a) Micrografias de MEV e (b) espectro de FTIR de scaffold HAp/VB/Col. Inset: Espectro 

FTIR da amostra de Col utilizada neste estudo 

 

 

Fonte: elaborado pelo autor. 

 

A Figura 19 mostra uma representação tridimensional do composto HAp/VB/Col obtido a 

partir de dados de micro-CT. Uma vez que Col, HAp e VB têm composições químicas e 

densidades diferentes, estas fases têm coeficientes de atenuação de massa de raios X distintos 

[112]. Este comportamento nos permitiu determinar como estes materiais são dispostos nos 

scaffolds compostos aqui preparados. Uma distribuição quase homogênea destas fases é 

observada nestes materiais, revelando que a preparação dos scaffolds compósitos foi realizada 

com sucesso. A porosidade inferida para esse material foi acima de 80%.  
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Figura 19: Modelos tridimensionais de scaffolds compostos HAp/VB/Col obtidos a partir de ensaios 

micro-CT 

 

 
 

Fonte: elaborado pelo autor. 

 

5.4. Ensaios in-vitro 

 

As figuras 20a e 20b exibem espectros FTIR e padrões DRX de scaffolds HAp/VB/Col 

embebidos em SBF para tempos diferentes. Observa-se que quanto maior o tempo de imersão, 

mais intensas são as bandas de absorção de FTIR atribuídas ao HAp. Este comportamento 

sugere a formação de HAp à medida que o tempo avança, material derivado da decomposição 

de Col e VB. Além disso, a HAp sintética inicialmente presente nos scaffolds compostos 

também dá origem à HAp natural, contribuindo também para a formação desta biocerâmica. 

Conforme demonstrado na Figura 20c, os cristais de HAp foram observados nos scaffolds 

compostos após 7 dias de imersão em SBF.  
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Figura 20: (a) Espectros de FTIR e (b) padrões de DRX de scaffolds HAp/VB/Col embebidos em 

SBF para tempos diferentes. (c) Micrografias de MEV de scaffolds compostos embebidos em SBF 

durante 7 dias 

 

 

Fonte: Elaborado pelo autor. 

 

A Figura 21 descreve modelos tridimensionais baseados em dados micro-CT para um scaffold 

mantido imerso em SBF durante 7 dias. O inset exibido nesta figura mostra a variação da 

composição química e da porosidade em função do tempo. Nota-se que a concentração de VB 

e Col diminuiu ao longo do tempo (de 16,4% para 6,0% para VB, e de 43,6% para 7,5% para 

Col), enquanto que a quantidade de HAp aumentou muito (de 40% para 86,5%). Esta 

alteração na composição química foi acompanhada por uma diminuição na porosidade de 

cerca de 84% para 49%, o que pode ser observado nos modelos tridimensionais apresentados 

na Figura 21. A formação de HAp nestes scaffolds revela a boa biocompatibilidade destes 

materiais visto que a HAp é responsável por ligar o implante ao osso e assegurar as funções 

biológicas durante o processo de regeneração [113,114]. 
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Figura 21: Modelos tridimensionais de scaffolds HAp/VB/Col após imersão em SBF por 7 dias. Inset: 

variação da composição química e da porosidade do scaffolds em função do tempo. 

 

 
Fonte: Elaborado pelo autor. 
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6. CONCLUSÕES 

 

Neste trabalho foi investigada a preparação de scaffolds compostos para utilização em 

engenharia óssea após incorporação de partículas de HAp e VB numa matriz de Col. Foi 

inicialmente avaliado o efeito da temperatura de tratamento térmico (de 600 °C a 800 °C) 

sobre as propriedades estruturais e térmicas das misturas de HAp/VB em pó. Observou-se que 

o VB tem um tamanho médio de partícula e área de superfície de cerca de 122 m e 44 m2.g-1, 

enquanto 12 m e 6 m2.g-1 foram avaliados para HAp. Os testes DSC revelaram que o VB 

tem Tg,  Tx e Tc de cerca de 720 °C, 790 °C, e 860 °C, respectivamente. Decidimos manter a 

relação massa HAp/VB a 75/25 e a temperatura de tratamento térmico a 800 °C devido à 

elevada biocompatibilidade e área de superfície do VB. Após a preparação dos scaffolds 

compósitos, estes foram esterilizados com EO. Não foram observados resíduos derivados do 

processo de esterilização nas amostras preparadas, o que merece ser destacado. As imagens de 

MEV e micro-CT revelaram a distribuição uniforme de HAp, VB e Col nos scaffolds 

compósitos, revelando que as etapas de mistura, congelamento e liofilização foram realizadas 

com sucesso. A imersão destes materiais em SBF revelou uma formação notável de HAp, o 

que aponta para a sua boa  biocompatibilidade e potencial aplicação na engenharia de tecidos. 
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