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RESUMO 

 

As propriedades mecânicas apresentadas pelo osso humano estão associadas, em grande 

parte, à combinação da hidroxiapatita carbonatada (componente rígido) e fibras colágenas 

(componente elástico). Dessa forma, um material projetado para desempenhar essas 

funções também deve possuir a mesma combinação de propriedades. Para tanto se utiliza 

elementos combinados como o vidro bioativo (VB) que possui módulo de Young e 

resistência à compressão da mesma ordem de grandeza que a hidroxiapatita (HA), e 

polímeros que possuem características semelhantes àquelas exibidas pelas fibras 

colágenas. Entretanto, um fino controle da estrutura de poros desses materiais ainda é um 

fator limitante. Nesse contexto, o processo freeze-casting (moldagem por congelamento) 

surge como uma alternativa promissora para fabricação desses materiais, visto que se trata 

de método simples, barato e ambientalmente amigável. Esse trabalho envolve a obtenção 

de scaffolds compósitos de VB/PCL (policaprolactona) por processo freeze-casting. 

Foram testadas diferentes rotas para fabricação desses compósitos. Os materiais 

preparados foram caracterizados por técnicas como espectroscopia na região do 

infravermelho por transformada de Fourier, ensaios de adsorção de N2, microscopia 

eletrônica de varredura, microtomografia de raios X, ensaios de Arquimedes e testes de 

compressão. A bioatividade dessas amostras foi avaliada por meio de ensaios de 

viabilidade celular com MTT [3-(4,5-dimetiltiazol-2yl)-2,5-difenil tetrazolium)], 

LIVE/DEAD®. Seu comportamento para formação de HA foi avaliado após imersão dos 

scaffolds em solução fisiológica simulada (SBF). Foi observado que a inserção de PCL 

na estrutura dos scaffolds de VB aumentou de maneira substancial a estabilidade 

mecânica desses materiais em termos de resistência à compressão e tenacidade. Testes 

biológicos demonstraram que scaffolds contendo PCL não interferem significativamente 

na formação de células de osteosarcoma humano imortalizadas (SAOS). Além disso, foi 

constatado o crescimento de camada de HA sobre a superfície desses materiais após 

imersão em SBF a partir do primeiro dia. Os resultados apresentados nesse estudo 

indicam que os materiais produzidos são candidatos promissores para aplicação em 

engenharia de tecidos ósseos. 
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ABSTRACT 

 

The mechanical properties presented by human bone are largely associated with the 

combination of carbonated hydroxyapatite (rigid component) and collagen fibers (elastic 

component). In this way, a material designed to perform these functions should also 

display the same combination of properties. Aiming to reach this behavior, in this work 

we used elements such as bioactive glass (BG) which has Young's modulus and 

compressive strength similar to that exhibited by hydroxyapatite, and polymers showing 

properties analogous to collagen fibers. However, fine control over the pore structure of 

these materials is not an easy task. In this context, the freeze-casting process emerges as 

a promising alternative for the manufacture of materials with hierarchical pore structures, 

because it is a simple, cheap and environmentally friendly method. In this work composite 

scaffolds of BG / PCL (polycaprolactone) were prepared by the freeze-casting process. 

Different routes for the manufacture of these composites were tested. The materials 

prepared were examined by Fourier transform infrared spectroscopy, He picnometry, N2 

adsorption, laser granulometry, scanning electron microscopy, X-ray microtomography, 

Archimedes test, and compression tests. The toxicity of these samples was evaluated by 

MTT [3- (4,5-dimethylthiazol-2yl) -2,5-diphenyltetrazolium)] and LIVE / DEAD® 

assays. Moreover, their biocompatibility was evaluated after soaking in Kokubo’s 

simulated body fluid (SBF) at 37 °C for up to 14 days. It was observed that the 

incorporation of PCL into the BG scaffolds increased by up to 350% the mechanical 

stability of these materials in terms of compressive strength and fracture toughness. 

Biological tests have demonstrated that PCL-containing scaffolds did not significantly 

interfere in the formation of immortalized human osteosarcoma (SAOS) cells. Besides, 

the growth of the hydroxyapatite layer on the surface of these materials after immersion 

in SBF was observed in the first soaking day. The results presented in this study indicate 

that the materials produced are promising candidates for application in bone tissue 

engineering. 

 

KEYWORDS: biomaterials, composite materials, bioactive glass, polycaprolactone, 

freeze-casting. 
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CAPÍTULO 1. INTRODUÇÃO  

 

Desde os tempos mais primórdios, o homem vem utilizando materiais para substituir, 

reparar ou potencializar funções, tecidos ou órgãos de forma a aumentar a longevidade 

ou melhorar sua qualidade de vida. Por exemplo, existem evidências da utilização de 

próteses rudimentares desde o ano 600 a.C. em múmias. É bem estabelecido que com o 

aumento da longevidade da população, o desempenho da estrutura óssea decai devido ao 

aumento da desmineralização e porosidade dos ossos. A partir desse cenário surgem 

problemas associados a fraturas sofridas a partir de impactos que podem se tornar 

crônicos com a dificuldade de reparação. Isso torna fundamental a utilização de próteses 

e implantes para reparo das regiões danificadas. [1]. 

 

Em uma fase inicial, o uso de materiais para substituição e reparo de regiões danificadas 

no corpo humano não considerava o fator biocompatibilidade, priorizando somente sua 

função mecânica. Como resultado, haviam muitos problemas de ordem imunológica 

quando esses implantes eram utilizados. A partir de então, houve um maior cuidado a 

respeito da aceitação biológica de enxertos e implantes. Assim, a procura por melhores 

substitutos levou ao desenvolvimento de tecnologias sintéticas, que mimetizam estruturas 

orgânicas [2].  

 

Nos últimos anos tem-se buscado uma boa relação entre as respostas biológicas do 

sistema orgânico hospedeiro e as funções estruturais desempenhadas pelos biomateriais 

nele contido. Dessa forma, o equilíbrio biocompatibilidade / biofuncionalidade é 

essencial para novas aplicações de materiais. O grande desafio é substituir por meio de 

dispositivos sintéticos os tecidos vivos cujas propriedades são resultado de milhões de 

anos de evolução. O controle da interface biomaterial-tecido vivo é muito importante, 

uma vez que existe uma grande diferença entre as propriedades físicas desses 

componentes. Como exemplo é possível citar a substituição de dentes em humanos; nessa 

situação tem-se um contato entre uma estrutura rígida que possui uma resistência à flexão 

da ordem de 100-140 MPa e um tecido gengival bastante macio [3]. 
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Embora sejam grandes as dificuldades enfrentadas, as funções obtidas até então são 

diversas. Existem biomateriais protéticos que têm a função de substituir porções do corpo 

ou órgão. Existem também materiais com funções diagnósticas para a determinação de 

anomalias e terapêuticas para otimizar a cicatrização e o tratamento. Vale citar ainda 

aqueles com funções de armazenamento que apresentam uma liberação controlada de 

fármacos [4]. 

 

Dentre as grandes classes de materiais, próteses metálicas possuem em geral uma 

expressiva resistência mecânica, razão pela qual foram inicialmente utilizadas em 

substituição ao osso. Todavia, devido à sua elevada dureza, quando em contato com 

tecidos moles podem gerar esforços mecânicos que acarretam na lesão das células, além 

de induzir uma resposta imunológica intensa quando formam debris, fragmentos que se 

destacam do implante [5]. Materiais cerâmicos contornam esses problemas de 

biocompatibilidade, mas possuem resistência à tração inferior àquela exibida por metais. 

Considerando que sistemas humanos apresentam esforços mecânicos em diversas 

direções, a aplicação das cerâmicas se torna bastante limitada do ponto de vista mecânico 

[6]. 

 

Polímeros como o poliácido láctico (PLA), poliácido glicólico (PGA), poliácido láctico 

glicólico (PLGA), poliácido vinílico (PVA) e policaprolactona (PCL) têm se mostrado 

promissores para o desempenho de funções mecânicas devido à possibilidade de alteração 

de suas propriedades durante o processamento [7,8]. Assim como os materiais cerâmicos, 

vários polímeros possuem uma expressiva compatibilidade biológica [9]. Para promover 

uma sinergia entre seus componentes, materiais compósitos surgem como alternativa em 

aplicações biomédicas. Elementos de reparação óssea formulados a partir de cerâmicas 

bioativas e polímeros biodegradáveis, por exemplo, garantem boa osteointegração e 

resistência mecânica ao sistema que o contém [10]. 

 

As propriedades mecânicas apresentadas pelo osso estão associadas, em grande parte, à 

combinação da hidroxiapatita carbonatada (HAC – componente rígido) e fibras colágenas 

(componente elástico). Dessa forma, um material projetado para desempenhar funções 

similares também deve possuir a mesma combinação de propriedades e, para tanto, se 
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utiliza elementos combinados como o vidro bioativo (VB) e polímeros [3]. Uma das 

cerâmicas mais estudadas para aplicações biomédicas são os vidros ou vitrocerâmicas 

bioativas, que são capazes de interagir fortemente com tecidos vivos. Esses materiais são 

projetados para que existam reações controladas em sua superfície, o que garante uma 

significativa propriedade osteoindutora [3]. O vidro bioativo 58S com composição molar 

60% SiO2, 36% CaO e 4% P2O5 , já possui rota de fabricação bem estabelecida e 

características como área superficial específica, biocompatibilidade e temperaturas de 

cristalização já determinadas, sendo portanto um forte candidato para preparação de 

compósito com aplicações para tecido ósseo [11]. Polímeros utilizados na área da saúde, 

mais especificamente em implantes, devem apresentar características como 

biocompatibilidade e bio-reabsorção. A policaprolactona (PCL) é bastante biodegradável 

e favorece um rápido crescimento celular [12]. Além disso, sua característica 

semicristalina e disponibilidade em diversos graus de pureza propiciam um controle sobre 

as propriedades mecânicas em processos de fabricação de compósitos. 

 

Dentre os processos de fabricação de compósitos para terapias regenerativas utilizados 

nas últimas décadas, o método de freeze-casting se mostra bastante promissor por permitir 

um fino controle sobre a estrutura de poros dos materiais preparados. Essas são 

características essenciais para o sucesso de um implante ósseo. Além disso, se trata de 

método relativamente simples, barato e que gera poucos resíduos e impactos ambientais 

[13]. Na rota tradicional, esse processo se baseia na solidificação do solvente presente em 

uma suspensão e no aprisionamento das partículas entre os cristais formados. Em uma 

etapa posterior de sublimação o solvente é removido do sistema, dando origem a poros 

com grande ordenação [14]. O corpo verde obtido pode ser tratado termicamente de modo 

a adquirir maior resistência mecânica ou mesmo permitir a formação de novas fases [15]. 

Como a estrutura de poros obtida é uma réplica direta da estrutura do solvente 

solidificado, é possível modificar a morfologia dos poros formados alterando o solvente 

presente na suspensão cerâmica. Outro fator que possui grande influência sobre a 

porosidade dos materiais obtidos é a taxa de resfriamento da suspensão. É sabido que para 

elevadas taxas de resfriamento a nucleação dos cristais de solvente é favorecida frente o 

seu crescimento, originando materiais com uma estrutura desordenada de poros pequenos. 

Todavia, baixas taxas de resfriamento produzem amostras com grandes poros ordenados 
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[16]. Até onde sabemos, não existe nenhum relato na literatura de estudos envolvendo a 

obtenção de scaffolds VB/PCL pelo uso do processo freeze-casting. Isso reforça a 

originalidade e contribuição científica desse trabalho. 

 

1.1. ROTEIRO DA DISSERTAÇÃO 

 

Nesse trabalho foram produzidos scaffolds do compósito VB/PCL a partir do processo 

freeze-casting. As amostras de VB58S foram obtidas por meio do processo sol-gel, 

seguindo metodologia similar àquela descrita por Pereira et al. [17]. Os materiais obtidos 

foram mantidos em moinho de bolas por até 12 h para homogeneização de seu tamanho 

de partícula e a seguir, caracterizados por técnicas como difração de raios X (DRX), 

espectroscopia na região do infravermelho por transformada de Fourier (FTIR), 

granulometria a laser e ensaios de adsorção de N2. Subsequentemente, scaffolds de 

VB/PCL foram preparados por três rotas: 

 

- Na primeira delas, foram inicialmente preparados scaffolds de VB58S por freeze-casting 

empregando-se uma mistura hipoeutética de naftaleno (40 %p) – cânfora (60 %p). Após 

etapa de sinterização a 1250 °C, o PCL (Aldrich/97%/Mw = 80.000 g/mol) foi infiltrado 

nos materiais após sua dissolução prévia em acetona. 

 

- Na segunda rota, após a sinterização do scaffold de VB58S, o PCL foi inserido após sua 

fusão ao ar a 220 °C. 

 

- Na terceira rota, os elementos cerâmicos e poliméricos foram processados 

conjuntamente, utilizando canfeno como meio refrigerante e não havendo etapa de 

sinterização. Como será discutido ao longo do texto, a ausência de sinterização preveniu 

o colapso da estrutura de poros do VB58S, além da sua cristalização. 

 

Por fim os materiais preparados foram examinados por ensaios de Arquimedes, 

microscopia eletrônica de varredura (MEV), espectroscopia de raios X por dispersão em 

energia (EDS) e microtomografia de raios X (micro-CT). A resistência à compressão 

uniaxial em temperatura ambiente desses scaffolds também foi avaliada, bem como sua 
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bioatividade por comportamento em solução fisiológica simulada (SBF) e 

biocompatibilidade por MTT [3-(4,5-dimetiltiazol-2yl)-2,5-difenil tetrazolium)] e 

LIVE/DEAD®. A Figura 1.1 retrata de forma simplificada as etapas realizadas neste 

projeto. As amostras destacadas foram aquelas consideradas ideais para utilização nos 

experimentos e processos subsequentes. 

 

 

Figura 1.1 Fluxograma das etapas seguidas nesse projeto de pesquisa. 
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CAPÍTULO 2. OBJETIVOS 

 

2.1. OBJETIVO GERAL  

 

Produzir scaffolds compósitos de VB/PCL com estrutura de poros controlada a partir do 

processo freeze-casting. 

 

2.2. OBJETIVOS ESPECÍFICOS 

 

• Sintetizar partículas mesoporosas de VB58S pelo método sol-gel. 

 

• Caracterizar as partículas de VB58S preparadas por meio das técnicas como difração 

de raios X (DRX), espectroscopia no infravermelho por transformada de Fourier (FTIR), 

granulometria a laser e ensaios de adsorção de N2.  

 

• Produzir scaffolds compósitos VB/PCL a partir do processo freeze-casting, utilizando 

canfeno ou mistura hipoeutética naftaleno-cânfora como meio refrigerante. 

 

• Avaliar a estrutura de poros dos compósitos preparados por meio de técnicas como 

microscopia eletrônica de varredura (MEV), microtomografia de raios X (micro-CT) e 

ensaios de Arquimedes. 

 

• Medir a resistência mecânica dos scaffolds produzidos à temperatura ambiente por 

ensaio de compressão uniaxial.  

 

• Verificar a biocompatibilidade dos materiais produzidos por ensaios de 

LIVE/DEAD® e MTT (3-(4,5-dimethylthiazol-2-yl)-2,5-diphenyltetrazolium bromide) 

utilizando células de osteosarcoma humano imortalizadas (SAOS). 

 

• Verificar a bioatividade pela formação da camada de hidroxiapatita (HA) após 

imersão dos scaffolds em fluido corporal simulado (SBF). 
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• Comparar as diferentes estruturas obtidas no que tange suas potenciais aplicações. 
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CAPÍTULO 3. REVISÃO BIBLIOGRÁFICA 

 

3.1. TECIDO ÓSSEO 

 

O aumento da longevidade da população mundial, aliado a maiores taxas de obesidade e 

sedentarismo, faz com que o tecido ósseo sofra processos degenerativos ou traumas. Esse 

cenário faz com que intervenções médicas se tornem mais necessárias e recorrentes [1]. 

Especialistas afirmam que o número de fraturas e diagnósticos de doenças ósseas a cada 

ano deve ultrapassar 5 milhões até 2050 [18], de forma que esses quadros mobilizem 

ainda mais recursos econômicos em escala mundial.  

 

Além do aumento na demanda, as terapias regenerativas que envolvem o uso de enxertos 

possuem outros desafios. Elas podem estar associadas ao volume de material disponível 

para autoenxertos (procedimento no qual o tecido provém do próprio paciente) e à relação 

oferta/procura em transplantes de indivíduos diferentes da mesma espécie no caso de 

aloenxertos. Quando esses enxertos ocorrem entre indivíduos de espécies diferentes 

(xenoenxertos), é imprescindível que haja compatibilidade mecânica e biológica entre 

eles [19]. Por essas razões, as pesquisas nas áreas de biomateriais e engenharia de tecidos 

atuam no aprimoramento das respostas biológicas sobre os implantes, garantindo assim 

uma terapia regenerativa de sucesso [20]. 

 

A atuação e o desempenho de biomateriais para implantes ósseos estão intimamente 

associados às características do esqueleto, que desempenha não somente funções de 

sustentação. O tecido ósseo é o principal constituinte do esqueleto e possui diversas 

funções como suporte para tecidos moles, proteção de órgãos vitais, preservação da 

medula produtora de células do sangue e atuação como sistema de alavancas juntamente 

com os músculos, garantindo assim o movimento do indivíduo. É responsável também 

pelo balanço de cálcio, fosfato e outros íons, além de absorver parte de toxinas e metais 

pesados, diminuindo seus efeitos no organismo [21]. O tecido ósseo é uma especialização 

do conjuntivo formado por células e matriz óssea, que ocupa o lugar do material 

extracelular aquoso encontrado em tecidos menos rígidos.  
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A matriz calcificada do osso não permite a difusão de substâncias como nos outros 

tecidos, sendo essa função realizada por canalículos presentes em lamelas, conforme 

exemplificado na Figura 3.1 [22]. Essas estruturas são preenchidas por projeções dos 

osteócitos (células confinadas em lacunas), que são células osteoblásticas que após 

secretarem a matriz orgânica, foram isoladas por mineralização. Principalmente devido a 

essa dificuldade no fluxo de nutrientes e ao fato que os fatores da matriz extracelular 

associados à proliferação celular aumentarem quando há maior contato entre as células, é 

desejável que biomateriais apresentam expressiva concentração e conectividade de poros 

[23]. Existem ainda células gigantes e multinucleadas denominadas osteoclastos que 

executam a reabsorção da matriz óssea, participando do processo de remodelação óssea 

[22]. 

 

 

Figura 3.1: Esquema representativo de matriz, canalículos e lamelas. Fonte:[22]. 

 

A porção inorgânica da matriz possui grande fração de íons fosfato e cálcio que formam 

cristais que, segundo estudos baseados em ensaios de DRX, apresentam a estrutura da 

HAC (Ca10(PO4)6(OH)2). Esses cristais são circundados por água na porção superficial, 

formando uma camada de hidratação que facilita a troca de íons entre o cristal e o líquido 

intersticial. A região orgânica é formada principalmente por colágeno tipo I, possuindo 

também uma pequena porção de proteoglicanos e glicoproteínas. É relatado que a 
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associação de fibras e os cristais de HAC garante rigidez e flexibilidade ao tecido ósseo 

[22,24]. 

 

Do ponto de vista histológico, os ossos podem ser divididos em imaturos (primários) ou 

maduros (secundários ou lamelares). Ambos possuem a mesma composição, mas o 

imaturo é o primeiro a surgir. Ele possui fibras colágenas sem orientação e com menor 

mineralização uma vez que está em processo de desenvolvimento, além de apresentar 

maior fração de osteócitos. Com a maturação do osso, o primário é substituído pelo 

secundário que é organizado em lamelas concêntricas devido à orientação das fibras 

(Figura 3.2) [22,25].  

 

 

Figura 3.2: Representação da parede da diáfise de ossos longos. Fonte:[22].  

 

3.1.1. MODELOS DE REPARAÇÃO ÓSSEA 

 

Existem dois tipos de formação do tecido ósseo, denominados intramembranoso e 

endocondral. A ossificação intramembranosa se inicia nas membranas do tecido 

conjuntivo, onde células mesenquimais se diferenciam em osteoblastos e secretam a 
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matriz não mineralizada. Em seguida ocorre mineralização e o englobamento dos 

osteócitos em diversos pontos, garantindo um aspecto esponjoso ao osso. Esses locais de 

menor densidade são importantes para o crescimento de vasos sanguíneos que darão 

origem à medula. Esse processo está demonstrado na Figura 3.3.  

 

 

Figura 3.3: Processo de ossificação intramembranoso. Fonte:[22]. 

 

A ossificação endocondral ocorre a partir de um molde de cartilagem hialina com formato 

semelhante ao osso final, produzida pelos condrócitos. Essas células promovem a 

hipertrofia e a redução da matriz cartilaginosa, enquanto ocorre sua mineralização. 

Durante esse processo acontece a morte dessas células por apoptose. Em seguida as 

regiões onde haviam condrócitos são colonizadas por células osteogênicas e capilares 

sanguíneos, que depositam matriz óssea no restante de cartilagem. O processo de 

ossificação endocondral é demonstrado na Figura 3.4. À medida que o osso amadurece, 

assim como quando são danificados, surgem centros de ossificação primários e 

secundários. São regiões de sucessivos depósitos de matriz óssea, facilmente 

identificados em exames de imagem devido à mineralização diferenciada entre eles. 

 

O crescimento e a reparação do osso ocorrem por absorção e deposição da matriz em 

diferentes velocidades e regiões, guiadas por fatores químicos e físicos. Esforços de 

compressão tendem a aumentar a atividade osteoclástica, decompondo a matriz. Em 
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contrapartida, esforços de tração promovem o crescimento por atividade osteoblástica. 

Como o osso é um órgão dinâmico que está em constante atividade, esses processos de 

deposição e absorção nunca cessam, mas apresentam alterações em suas velocidades. Isso 

faz com que muitas doenças possam surgir em decorrência dessa variação natural que 

pode ser estimulada pelas atividades e estilo de vida do indivíduo [26]. 

 

 

Figura 3.4: Processo de ossificação endocondral. Fonte:Adaptado [27]. 

 

Em casos de lesões com fratura óssea, os tecidos ósseos próximos a ela iniciam uma 

intensa proliferação a fim de gerar células osteoprogenitoras que penetram entre as 

extremidades rompidas. Nessa região ocorre tanto a ossificação endocondral quanto a 

intramembranosa, havendo reparação do osso e a formação de calo ósseo (Figura 3.5) 

[28]. O retorno às atividades normais gera esforços de compressão e tração devido ao 

movimento e tensões exercidas pelos músculos, o que gera o modelamento do calo 

formado. A deposição de matriz e mineralização formam o osso secundário. 
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Figura 3.5: Etapas da reparação óssea. Fonte:Adaptado [29]. 

 

3.2. VIDRO BIOATIVO 

 

Materiais cerâmicos pertencem a uma classe de materiais inorgânicos e não metálicos 

com ligações mistas iônicas-covalentes, como vidros e vitrocerâmicas. Devido ao carácter 

das ligações, geralmente exibem elevada dureza, alta temperatura de fusão e expressivas 

estabilidades mecânica e química [3]. Para a aplicação de materiais cerâmicos na área 

biomédica, há o requisito de alta pureza e controle granulométrico, usualmente obtidos a 

partir do beneficiamento das matérias-primas empregadas em sua produção [30]. Uma 

das cerâmicas mais estudadas para aplicações biomédicas são os vidros ou vitrocerâmicas 

bioativas, que são capazes de interagir fortemente com tecidos vivos. Esses materiais são 

projetados para que existam reações controladas em sua superfície, garantindo uma 

expressiva capacidade osteoindutora.  
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O VB foi inicialmente obtido por Hench e colaboradores no início da década de 1970 

[31]. O material apresentava composição molar 45 % SiO2, 24,5 % CaO, 6 % P2O5 e 24,5 

% Na2O. Nesse sistema o Na2O atua como um óxido modificador de rede, promovendo a 

redução do ponto de fusão da mistura. Esse material, denominado vidro 45S foi 

patenteado como Bioglass®, sendo considerado uma referência no campo dos 

biomateriais [32]. Na época do desenvolvimento do VB45S5 os pesquisadores 

observaram que esse material poderia permitir o desenvolvimento de ligações interfaciais 

entre o implante e os tecidos adjacentes. Desde então, o VB tem sido amplamente 

utilizado na reparação e regeneração de tecidos ósseos danificados [33,34].  

 

Desde a descoberta do VB por Hench et al. [31], novas composições e processos de 

fabricação vêm sendo estudados para atender a demandas cada vez mais específicas. 

Dessa forma, variações de VB como o VB58S com composição molar 60% SiO2, 36% 

CaO e 4% P2O5 e o VB77S com composição 80% SiO2, 16% CaO, 4% P2O5 e muitos 

outros surgiram ao longo do tempo [35,36]. O expressivo teor de CaO no VB e sua razão 

CaO/P2O5 o tornam altamente reativo em meios aquosos, promovendo ligações estáveis 

com o osso e com o tecido cartilaginoso [37]. No início do período pós-implante e as 

reações superficiais rápidas in vivo levam a rápida dissolução iônica e à formação de 

camada de hidroxiapatita carbonatada (HAC). A liberação de íons solúveis de Si, Ca e P 

pode ativar a expressão gênica e estimular a proliferação de osteoblastos para rápida 

formação óssea [38]. 

 

Geralmente, vidros ricos em Na2O como o vidro bioativo 45S5 possuem uma baixa 

temperatura de transição vítrea (Tg). Todavia, esses vidros são bastante propensos à 

cristalização durante o processamento térmico devido à janela estreita entre sua Tg e a 

temperatura de início de cristalização [39]. Os VB livres de Na2O geralmente apresentam 

elevadas Tg, sendo que essa temperatura varia de acordo com o teor de silício nesses 

materiais. Por exemplo, o valor de Tg do vidro bioativo 58S sintetizado pelo método sol-

gel convencional é de até 785 °C. É bem estabelecido que a cristalização do VB diminui 

sua bioatividade, uma vez que a mobilidade de íons e a reatividade do material ficam mais 
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limitadas [40,41]. No entanto, vários trabalhos relatam o uso de vitrocerâmicas para 

aplicações de suporte de carga em engenharia de tecidos ósseos [42–44]. 

 

Vidros com maiores teores de Si podem ser submetidos a tratamentos térmicos em 

temperaturas mais elevadas sem cristalizar totalmente do que aqueles que possuem óxidos 

modificadores. É bem estabelecido que a redução da relação área superficial/volume do 

material é a força motriz para a sinterização de materiais cerâmicos. De fato, a superfície 

de um material é considerada um defeito superficial, sendo uma região de alta energia. 

Dessa maneira, durante a sinterização ocorre a aproximação de partículas, levando à 

formação de pescoço entre elas e à contração volumétrica do material. Ao fim do processo 

há expressiva redução de sua área superficial específica, fazendo com que o sistema 

alcance uma condição de menor energia livre [45]. Essa redução da área superficial 

também acarreta na diminuição da bioatividade do vidro. 

 

Recentemente muitos trabalhos vêm incorporando fármacos e íons como magnésio e 

cobalto em estruturas cerâmicas. O objetivo dessa proposta é a melhoria geral da 

bioatividade ou o tratamento específico de casos clínicos, seja prevenindo que o osso seja 

reabsorvido por atividade osteoclástica [46,47] ou favorecendo a formação de vasos 

sanguíneos [48,49]. 

 

3.2.1. MÉTODOS DE PRODUÇÃO 

 

A fabricação de materiais cerâmicos pode envolver a fusão da mistura cerâmica inicial e 

a sua conformação viscosa. Ainda, pode-se modelar a peça por aplicação de pressão a um 

particulado, seguido de secagem e tratamento térmico para eliminação da porosidade 

residual. Por fim, pode haver a realização de uma etapa de acabamento superficial por 

processo mecânico ou químico [6]. Enquanto materiais obtidos por fusão geralmente 

apresentam estrutura amorfa, aqueles preparados por sinterização exibem estrutura 

cristalina. 

 

A obtenção do VB segue diferentes metodologias, sendo possível preparar esse material 

a partir da rota convencional de fusão e têmpera. A rota tradicional de fusão ocorre pela 
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mistura dos óxidos SiO2, CaO e P2O5 em temperaturas superiores a 1300 °C quando não 

são adicionados óxidos fundentes [50]. De forma geral, são obtidas partículas grosseiras 

com inclusões de impurezas. Outras metodologias podem ser utilizadas na fabricação de 

materiais vítreos, valendo destacar o processo sol-gel. Esse método se baseia na mistura 

de um precursor inorgânico com uma solução de um solvente, água e agente catalizador 

ácido ou básico. Ela se inicia 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 [51,52]. Utilizando 

esse processo é possível obter materiais cerâmicos homogêneos e com um fino controle 

de propriedades como transparência óptica, porosidade e resistências térmica, química e 

mecânica [53]. A Figura 3.6 exibe esquema das etapas envolvidas na preparação de VB 

pelo método sol-gel. 

 

 

Figura 3.6: Processo de formação de VB pelo método sol-gel.  Fonte adaptada: [52] 

 

O método sol-gel já foi amplamente estudado para síntese de estruturas de vidros 

bioativos. Entretanto, o controle da estrutura de poros dos materiais preparados na escala 

dos macroporos (poros maiores que 50 nm) não é tão refinada quanto a observada em 
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outras técnicas. Neste trabalho, o compósito VB/PCL será obtido por meio do processo 

freeze-casting [54]. 

 

3.2.2. BIOATIVIDADE 

 

Ao entrar em contato com fluidos corporais, uma série de reações químicas ocorre com o 

VB, desde o implante até a consolidação da sua interface. Inicialmente, há formação de 

grupos silanol (Si-OH). Essa etapa ocorre pela troca dos modificadores de rede do vidro 

com os íons H+ do meio. Em seguida, a sílica da rede é perdida e transforma-se em sílica 

solúvel. Na sequência, ocorre a condensação e formação de uma nova camada de sílica 

pura que acarreta na migração de (PO4)3
- e Ca2+, uma vez que a concentração desses 

elementos é baixa na nova camada formada. Dessa forma o fosfato de cálcio é depositado 

na superfície e finaliza sua cinética química absorvendo íons (CO3)
2- e OH-

, dando origem 

a uma camada de HAC [43,55]. Essas etapas induzem diversos eventos celulares, a ação 

de macrófagos e a geração da matriz óssea cristalizada, culminando no crescimento do 

osso [3].  

 

A Figura 3.7 exibe um corte de um implante de VB em tecido ósseo, no qual é observado 

da esquerda para a direita o VB, a camada rica em silício, a camada de HAC e o osso 

[17,30].  
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Figura 3.7: Estrutura uniforme que segrega e forma uma nova camada de HAC (em 

rosa) após implante em tecido ósseo. Fonte:Adaptado [30] 

 

3.3. POLICAPROLACTONA (PCL) 

 

Materiais poliméricos são macromoléculas carbônicas produzidas através da união de 

vários meros, formando longas cadeias de elevada massa molar. Propriedades como 

resistência mecânica, plasticidade e ponto de fusão dependem largamente do grau de 

polimerização do material produzido, da cristalinidade e interação entre cadeias 

adjacentes, possibilitando diversas aplicações [56]. Podendo ser de origem natural, como 

a quitosana, látex e algina ou sintéticos como o poliuretano (PU), polietileno (PE) e 

politerefiltalato de etileno (PET), polímeros de ambas as origens têm aplicações em 

engenharia de tecidos. Apesar de serem muito empregados, em alguns casos os polímeros 

naturais dão lugar aos sintéticos devido à sua variabilidade entre os lotes de produtos. 

Como sua produção depende de vários fatores, nem sempre a uniformidade necessária 

para desenvolvimento de pesquisas é mantida [7,57]. 

 

Materiais poliméricos vêm sendo cada vez mais empregados em sistemas biológicos 

devido à sua biocompatibilidade e biodegradabilidade. Assim, a expectativa é que esses 

implantes possam ser inseridos no paciente sem a necessidade de outro procedimento 

cirúrgico para a retirada do material [58]. Além das propriedades citadas, é essencial que 

os polímeros utilizados apresentem superfície compatível com a adesão e proliferação 
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celular, e que suas propriedades mecânicas sejam adequadas ao sistema no qual será 

introduzido [59]. Dentre os polímeros aplicados nas áreas biomédicas, o PCL se destaca. 

 

3.3.1. SÍNTESE 

 

A síntese do PCL ocorre através da abertura do anel de polimerização da ε-caprolactona 

com auxílio de um catalizador como o octanato de estanho (Figura 3.8) [10]. A abertura 

do anel com a utilização de catalizadores metálicos ocorre com transesterificação inter- e 

intramolecular, conforme mostrado na Figura 3.9 [58]. 

 

 

Figura 3.8: Reação de polimerização via radicais livres para obtenção do PCL.  

Fonte adaptada: [58] 

 

 

 

Figura 3.9: Transesterificações pelo método “Ring opening” ou Abertura de anel . 

Fonte:[58] 

 

 

 

3.3.2. PROPRIEDADES MECÂNICAS E QUÍMICAS 
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O PCL é um poliéster alifático composto por unidades de repetição de hexanoato, que 

apresenta baixa temperatura de fusão (entre 55 e 60 ºC) e cristalinidade próxima a 50 % 

[60]. Essa característica semicristalina confere a esse polímero interessante 

comportamento mecânico, uma vez que possui maior resistência à tração em relação a 

muitos polímeros amorfos e maior ductilidade que muitos polímeros cristalinos. Na 

Figura 3.10 é exemplificado o processo de estiramento de polímero semicristalino e a 

influência da temperatura no seu comportamento mecânico. Inicialmente as cadeias da 

fase amorfa se alongam até que porções emaranhadas (entanglements) sejam estiradas. 

Somente após essa etapa a fase cristalina começa a sofrer efeito de tração [57,61]. 

Observa-se também que a elevação da temperatura pode aumentar o limite de ruptura do 

material de forma pronunciada, uma vez que pode levar o material a ultrapassar a 

temperatura de transição vítrea. 

 

Figura 3.10: Comportamento mecânico de polímero semicristalino durante esforço de 

tração. Fonte adaptada [61]. 

 

A Tg é uma das propriedades mais relevantes na aplicação de polímeros, uma vez que 

várias características físico-químicas desses materiais estão associadas a ela. Para 

temperaturas abaixo da Tg, o polímero apresenta grande rigidez e dureza, dificultando 

seu processamento. Em temperaturas entre sua Tg e temperatura de fusão (Tm), o 

polímero apresenta aspecto borrachoso. Para temperaturas acima da Tm, o material se 

comporta como um fluido viscoso. Alguns polímeros apresentam mais de uma Tg, na 

qual grupos laterais apresentam certa mobilidade. Em geral, a região de utilização dos 
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polímeros é aquela entre Tg e Tm, pois nessa faixa de temperatura eles apresentam 

propriedades ótimas de tenacidade e são indicados para a produção de materiais híbridos, 

no caso do PCL, a Tg é -60 ºC e a Tm entre 59 e 60 ºC [62,63]. Todavia, a mistura de 

polímeros com outros materiais pode afetar sua Tg e grau de cristalinidade, pois esses 

fatores dependem das interações entre as cadeias poliméricas e o material de adição, além 

do empacotamento da estrutura [63]. No caso de co-polímeros ou blendas, a Equação de 

Fox (Eq. 1) permite estimar o valor de Tg: 

 

1

Tg
 = 

w1

Tg1

+ 
w2

Tg2

 ,                                                     (Eq. 1) 

 

onde w1 é o percentual de massa do polímero 1 e Tg1 o valor da temperatura de transição 

vítrea do polímero 1 quando puro. As variáveis w2 e Tg2 são relativas ao segundo 

polímero presente no sistema [63]. 

 

O PCL pode ser misturado com outros polímeros para melhorar sua resistência mecânica, 

capacidade de coloração e adesão. Dessa maneira, ele é usado em combinação com 

polímeros como propionato de celulose, butirato de acetato de celulose e ácido polilático 

para manipular a taxa de liberação de fármacos [8]. Devido à sua eletronegatividade e 

polaridade, o PCL é solúvel em clorofórmio, diclorometano, tetracloreto, benzeno, 

tolueno, ciclohexanona e 2-nitropropano à temperatura ambiente. Possui baixa 

solubilidade em acetona, 2-butanona, acetato de etila, dimetilformamida e acetonitrila e 

é insolúvel em álcool, éter de petróleo e éter dietílico [62]. Elevando-se a temperatura, é 

possível solubilizar o PCL em substâncias como acetona e acetato de etila. 

 

3.3.3. BIOCOMPATIBILIDADE 

 

Devido ao fato de que o PCL degrada mais lentamente do que o poliglicolídeo (PGA), 

poli d, l-lactídeo (PDLA) e seus copolímeros, esse material foi originalmente usado em 

dispositivos de liberação de fármacos que permanecem ativos por mais de 1 ano e em 

materiais de sutura de degradação lenta como o Maxon® e Capronor [10]. É um poliéster 



22 
 

aprovado pela FDA, tornando-o adequado tanto para aplicações de engenharia de tecidos 

[8].  

 

O PCL é bem conhecido pela sua degradação controlada e por isso é utilizado em suturas 

absorvíveis, implantes subdermais para liberação de fármacos e diversas peças 

ortopédicos e de reconstrução [7,8,64]. O processo de bioabsorção se baseia no 

rompimento das ligações ésteres por hidrólise, gerando oligômeros que são transformados 

em CO2 e H2O [12]. Esse processo demora até 24 meses para ser completamente 

metabolizado para massas moleculares altas como 80.000. Porém, o polímero apresenta 

uma perda significativa em suas propriedades mecânicas após 12 meses (Figura 3.11) 

[59]. 

 

Figura 3.1: Etapas de degradação de PCL com peso molecular médio igual a 80.000 em 

função do tempo. Fonte adaptada: [59] 

 

Devido à sua alta resistência mecânica quando associado a grades de alta massa 

molecular, esse polímero se destaca em aplicações nas quais as cargas envolvidas são 

expressivas como em próteses de joelho, tíbia e crânio [65–67]. Em função das diversas 

aplicações em condições fisiológicas já reportadas na literatura, esse polímero foi 

utilizado como fase de reforço dos scaffolds de VB produzidos neste trabalho. 
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3.4. COMPÓSITOS VB/PCL 

 

Materiais produzidos pela associação de dois ou mais componentes que, em conjunto são 

responsáveis pelas propriedades finais da peça, são denominados compósitos. Geralmente 

possuem uma maior porção denominada matriz, que circunda o material em menor 

proporção, intitulado reforço [11]. A preparação de um compósito envolve várias etapas, 

iniciando pela escolha dos materiais que os comporão de forma que o material final seja 

economicamente viável, além de apresentar propriedades biológicas e mecânicas 

adequadas. O próximo passo é a determinação da afinidade entre as fases, pois quanto 

maior a molhabilidade entre elas, mais aderidos os materiais estarão. É realizado em 

seguida o cálculo da razão entre as fases, uma vez que as propriedades finais do material 

estão associadas ao volume de cada fase. Deve-se considerar também a forma do reforço 

e da matriz, que são determinados a partir da forma de aplicação. Por fim, é definido o 

tipo de processamento que será empregado na preparação da peça final [55]. A 

distribuição da fase de reforço pode ser orientada ou não, podendo ser concentrada em 

pequenas áreas ou distribuída uniformemente pela matriz. Híbridos de VB/PCL têm seus 

componentes dispersos de forma a garantir a homogeneidade da estrutura [68]. 

 

Exemplos naturais de compósitos são: ossos derivados de colágeno (fibras de elevada 

resistência e tenacidade) e apatita (resistente, rígida e frágil); a madeira, que é um 

conjunto de fibras de celulose e hemicelulose resistentes e flexíveis, envolvidas por 

lignina que é mais rígida; conchas compostas de cristais de carbonato de cálcio (calcita e 

aragonita) ligados por moléculas orgânicas (proteínas). Em se tratando de compósitos 

artificiais, a engenharia de tecidos é interdisciplinar e requer cada vez mais a atenção de 

outras áreas do conhecimento como a ciência de materiais, biologia celular e 

biotecnologia [69]. Devido à sua boa relação custo-benefício, alta tenacidade e 

processabilidade a partir de sua temperatura relativamente baixa Tg e temperatura de 

fusão, o PCL tem atraído recentemente muito interesse como biomaterial. Entretanto, não 

existem polímeros puros que possam efetivamente se ligar ao osso in vivo. Dessa maneira, 

a associação desse polímero com o VB é uma estratégia promissora no campo da 

regeneração óssea. 
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O osso apresenta propriedades mecânicas que advêm da combinação entre a HAC e fibras 

colágenas. Enquanto a HAC provém rigidez ao osso, as fibras colágenas fornecem 

elasticidade a ele (Figura 3.12). Dessa forma, um material que procura desempenhar parte 

dessa função deve possuir uma combinação similar de propriedade. Para tanto se utiliza 

materiais combinados como o VB que desempenha a mesma função mecânica e química 

da HAC, e o PCL que possui características semelhantes àquelas das fibras colágenas 

[3,70,71].  

 

 

Figura 3.11: Componentes do tecido ósseo em diferentes escalas evidenciando a 

conjugação entre colágeno e HAC. Fonte adaptada: [70] 

 

Para satisfazer os requisitos de resistência mecânica, nesse estudo foi escolhido utilizar o 

PCL como parte orgânica do sistema, de forma que a fragilidade do VB seja minimizada 

pela presença do polímero, além de garantir adesão de células e sua proliferação [11,69]. 

A Figura 3.12 representa um tecido conjuntivo no qual foram implantados materiais de 

PLA (região tracejada de preto) e PLA/VB (porção entre a seta azul). É notável o maior 

crescimento de células e fibras colágenas no implante com VB, indicando maior 

capacidade regenerativa deste material. Estes resultados corroboram para a produção de 

compósitos, visto que é improvável que um só desses elementos pudesse gerar resposta 

semelhante. 
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Figura 3.12: Corte histológico de tecido conjuntivo com implantes de PLA e PLA/VB 

(indicado como PLA/G5). Na imagem é mostrado o tecido conjuntivo (CT) o tecido 

epitelial (EP) que circunda a região do implante. Fontes [34,72]. 

 

3.5. PROCESSO FREEZE-CASTING 

 

Durante o processamento de biomateriais, deve-se considerar a estrutura de poros dos 

materiais obtidos uma vez que ela desempenha papel fundamental na interação destes 

com tecidos vivos. As rotas tradicionais de fabricação de cerâmicas e compósitos muitas 

das vezes não permitem se ter um fino controle sobre essa variável [11]. Nesse contexto, 

a técnica de freeze-casting ou moldagem por congelamento é um processo atrativo para a 

obtenção de biomateriais, uma vez que possibilita o preparo de materiais com estruturas 

de poros pré-definidas. Além disso, é uma técnica que gera poucos resíduos, de baixo 

custo e fácil implementação em larga escala. Esse processo requer uma carga cerâmica 

que definirá a natureza da peça e um solvente que atuará no congelamento e 

movimentação de partículas, além de aditivos para controle da dispersão. A utilização de 

outros funcionalizantes como íons, fármacos e polímeros é opcional, podendo ser 

incorporados no início do processo [73].  
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A técnica de freeze-casting consiste basicamente na preparação de uma suspensão 

coloidal que é em seguida vertida em um molde, na sublimação do solvente e na 

sinterização do material obtido. A Figura 3.13 apresenta esquema das etapas envolvidas 

no processo. Nesta técnica as partículas da barbotina são repelidas pela frente de 

solidificação, ficando aprisionadas entre os cristais do solvente e durante a retirada desses 

cristais, poros de elevada ordenação são formados.  

 

 

Figura 3.13: Esquema das etapas envolvidas no processo freeze-casting.  

(a) Preparação da massa cerâmica; (b) Solidificação do solvente;  

(c) Sublimação; (d) Sinterização. Fonte:[14]. 

 

3.5.1. EFEITO DA VELOCIDADE DE RESFRIAMENTO 

 

Em função da taxa de congelamento da barbotina, o processo freeze-casting pode 

apresentar três tipos distintos de interação entre a frente de resfriamento e as partículas 

dispersas na solução. Para taxas de congelamento muito baixas, pode ocorrer o 

crescimento planar da frente de resfriamento (Figura 3.14a). Isso se deve em grande parte 

ao movimento Browniano apresentado pelas partículas, o que previne seu 

aprisionamento. Assim, o material final não apresentará macroporos em sua estrutura.  
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Para taxas de resfriamento moderadas, há uma expressiva interação entre as partículas e 

a frente de congelamento, acarretando no aprisionamento das partículas entre os cristais 

de solvente formados. O material final apresentará estrutura de poros com elevado 

ordenamento (Figura 3.14b). Para elevadas taxas de resfriamento, não há tempo suficiente 

para haver o aprisionamento das partículas entre os cristais do solvente, dando origem a 

materiais com estruturas de poros desordenadas (Figura 3.14c) [16,74,75]. Portanto, a 

taxa de resfriamento empregada tem efeito direto sobre a estrutura de poros do material 

obtido. 

 

 

Figura 3.14: Efeito da taxa de resfriamento sobre a estrutura de poros de material obtido 

por processo freeze-casting. (a), (b) e (c) se referem, respectivamente, a baixa, 

moderada e elevada taxas de resfriamento. Fonte:[76] 

 

3.5.2. EFEITO DO SOLVENTE UTILIZADO 

 

Materiais de diferentes naturezas têm sido obtidos por esse método visando as mais 

variadas aplicações, uma vez que a fase sólida e/ou cristalina de cada material possui 

planos de crescimento diferentes, possibilitando a construção de várias diferentes 

morfologias de poros [16,74,77,78]. A flexibilidade dessa técnica permite a escolha de 

vários solventes, inclusive misturas binárias para controle do tamanho e da morfologia 

dos poros obtidos [13,78]. A Figura 3.15 exibe micrografias típicas de materiais 

preparados através dessa metodologia.   
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Figura 3.15: Micrografias típicas de amostras preparadas via processo freeze-casting. 

Em (a) alumina porosa com solvente de naftaleno-cânfora hipereutética, (b) alumina 

com água como solvente, (c) carbeto de silício e policarbosilano e em (d) alumina com 

canfeno. Fonte:[14].  

 

Uma etapa crítica no processamento dos híbridos VB/PCL é a sublimação do solvente, 

pois nela ocorre a retração do material. Esse estágio tem efeito direto sobre a forma, 

distribuição de tamanho e interconectividade dos poros. A osteointegração e osteoindução 

dependem fortemente da sublimação, já que o tamanho de poro ideal está entre 100 e 300 

μm. Nessa faixa de tamanho ocorre a proliferação de capilares para suprir as necessidades 

metabólicas das células. Além disso, esse é o tamanho ideal para acomodação celular do 

tecido ósseo [26,79]. 

 

A água dá origem a poros lamelares, enquanto álcool, canfeno e t-butanol formam a canais 

dendríticos e prismáticos [82]. Foi recentemente relatado que misturas de naftaleno-

cânfora (Naph-Camp) podem dar origem a materiais com morfologias de poros ajustáveis 

[81]. Tais misturas geralmente apresentam baixa viscosidade, o que permite preparar 

suspensões com grandes cargas de sólido. Misturas Naph-Camp também experimentam 

retração após congelamento, dando origem a corpos verdes com grandes resistências 

mecânicas. Além disso, a temperatura de fusão e a pressão de vapor do Naph-Camp 
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permitem seu congelamento e sublimação em temperaturas e pressões  próximas às 

ambientes [83]. 

 

A Figura 3.16 exibe micrografias de MEV de scaffolds de alumina preparados utilizando 

diferentes taxas de resfriamento e soluções Naph-Camp com diferentes composições [80]. 

Nota-se que a solução hipoeutética resfriada ao ar foi aquela que originou materiais com 

maiores tamanhos de poros (entre 60 e 120 m). Como discutido anteriormente, estima-

se que poros superiores a 100 m são os mais apropriados para o crescimento celular 

[26,79].  

 

 

Figura 3.16: Micrografias de MEV de scaffolds de alumina produzidos utilizando 

diferentes taxas de resfriamento e misturas Naph-Camp. As imagens exibidas da 

esquerda para a direita representam suspensões resfriadas ao ar, em freezer doméstico e 

nitrogênio líquido, respectivamente. As barras de escala mostradas nessas imagens 

representam 500 m. Fonte adaptada: [80]. 
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3.5.3. ADITIVOS 

 

A formação de poros de tamanhos ideais para o crescimento celular (entre 100 e 300 μm) 

exige um resfriamento lento do sistema quando o processo freeze-casting é utilizado. 

Nessas condições, é importante que as partículas que constituirão o scaffold não decantem 

ou aglomerem durante a preparação da barbotina. Para estabilizar as suspenções e garantir 

a homogeneidade da estrutura do material preparado, diferentes aditivos podem ser 

misturados à suspenção. Eles podem ter função de surfactante, coagulante, ligante, 

plastificante, lubrificante, antiespumante ou defloculante [81,82].  

 

O Texaphor® é uma mistura de componentes aniônicos tensoativos que promovem a 

dispersão das partículas e as mantêm em suspensão devido à presença de cargas elétricas 

em suas superfícies. Segundo teoria proposta por Derjaguin, Landau, Verwey e Overbeek 

(DLVO), quando a força de repulsão eletrostática supera a de atração de van der Waals, 

as partículas se mantêm separadas e dispersas na suspensão. Caso contrário, ocorre a 

agregação das partículas e a posterior decantação das mesmas [83]. A Figura 3.17 exibe 

esquema das forças consideradas na denominada Teoria DLVO [84]. 

 

 

Figura 3.17: Forças consideradas na Teoria DLVO. Fonte adaptada: [84] 
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O ácido cítrico também pode ser utilizado como um agente anticoagulante em suspensões 

cerâmicas, fornecendo cargas superficiais às partículas dispersas no meio [85]. Esse ácido 

orgânico que está presente na maioria das frutas, especialmente nas cítricas, possui três 

grupos carboxila (−COOH) que liberam um íon H+ quando em solução. Esses íons 

liberados alteram o pH do meio e fornecem cargas superficiais às partículas, evitando 

assim sua agregação. A Figura 3.18 exibe a estrutura do ácido cítrico [86,87]. 

  

 

Figura 3.18: Representação da estrutura do ácido cítrico. Fonte [69]. 
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CAPÍTULO 4. SÍNTESE DE VIDRO BIOATIVO 58S E 

SINTERIZAÇÃO 

 

4.1. INTRODUÇÃO 

 

Neste capítulo será abordada a síntese sol-gel do Vidro Bioativo 58S e sua caracterização 

antes e após a sinterização ao ar a 1250 ºC por 2 h.  

 

4.2. MATERIAIS E MÉTODOS 

 

4.2.1. SÍNTESE DE VIDRO BIOATIVO 58S 

 

O VB sintetizado nesse trabalho foi o 58S cuja composição molar é 60% SiO2, 36% CaO 

e 4% P2O5. Tetraetilortosilicato (TEOS / Aldrich / 98%), trietilfosfato (TEP / Aldrich /  

99,8%), nitrato de cálcio tetrahidratado (Ca(NO3)2·4H2O / Vetec /  98,0%), ácido nítrico 

(HNO3 / Aldrich / 70%) e água deionizada MilliQ® foram utilizados como materiais de 

partida.  

 

Foi adotada metodologia similar à proposta por Pereira et al. [88]. Nesse processo, H2O 

e HNO3 foram inicialmente misturados sob agitação à temperatura ambiente. O pH dessa 

solução foi mantido próximo a 2. TEOS foi então adicionado, sendo o sistema agitado 

por mais 60 min. A relação molar TEOS:H2O foi fixada em 12:1. TEP e Ca(NO3)2.4H2O 

foram vertidos na solução, sendo o nitrato de cálcio adicionado 60 min após o TEP. A 

solução obtida foi então mantida sob agitação à temperatura ambiente por 60 min. Após 

esse período, a solução sol-gel preparada foi vertida em moldes de politetrafluoretileno 

(PTFE – Teflon®) e envelhecida ao ar a 60 °C por 72 h. As amostras produzidas foram 

trituradas em almofariz de ágata e secas ao ar a 60 °C por 24 h, aumentando-se 10 ºC por 

dia até o patamar de 120 ºC. O particulado obtido foi então tratado termicamente ao ar a 

700 °C por 2 h utilizando uma taxa de aquecimento de 1 °C/min. Por fim, os materiais 

preparados foram mantidos em moinho de bolas por até 12 h para homogeneização do 
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seu tamanho de partícula. O processo de síntese das partículas de VB está representado 

na Figura 4.1. 

 

 

Figura 4.1: Processo de síntese sol-gel das partículas de VB.. 

 

4.2.2. CARACTERIZAÇÕES 

 

4.2.2.1. Picnometria de He 

 

A densidade real dos materiais investigados foi estimada através da picnometria de gás 

hélio, em equipamento Quantachrome modelo MVP-1. Esta técnica se baseia na medida 

da queda de pressão resultante da expansão de um gás, a partir de câmara de volume 

conhecido que contém a amostra de interesse. Aplicando-se o Princípio de Arquimedes e 

a Lei de Boyle, sabendo a massa, é possível mensurar o volume real do material e então 

estimar a sua densidade. O hélio é o gás comumente utilizado neste método, pois além de 

ser inerte e possuir moléculas de pequeno diâmetro, se comporta como um gás ideal. As 

amostras analisadas foram previamente maceradas e secas ao ar a 100 °C por uma noite. 

Em seguida, os materiais foram pesados em transferidos para o compartimento de 

amostras do equipamento. Foram registradas as pressões na câmara de medida antes e 

após a expansão do gás. Utilizando estes valores, a densidade real dos materiais foi 

calculada. 
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4.2.2.2. DRX 

 

Os testes foram realizados em difratômetro Philips-Panalytical PW 1710 a 40 kV e 

30 mA. Os difratogramas foram obtidos utilizando passo de 0,06° (2) e radiação CuK. 

A base de dados do JCPDS (Joint Committee on Powder Diffraction Standards) foi 

utilizada como referência nessas análises.  

 

4.2.2.3. FTIR 

 

Os ensaios de FTIR foram realizados em espectrômetro Bruker Alpha, equipado com 

acessório de refletância total atenuada (ATR) e cristal de diamante. Os espectros foram 

obtidos entre 4000 e 400 cm-1, com resolução de 4 cm-1 e 128 varreduras.  

 

4.2.2.4. Granulometria a laser 

 

Os testes foram conduzidos em granulômetro a laser Cilas, modelo 1064. Os materiais 

analisados foram dispersos em água e examinados sem adição de agente dispersante. 

Esses ensaios monitoraram a distribuição de tamanho de partícula das amostras de VB 

produzidas antes e depois de etapa de moagem. 

 

4.2.2.5. Adsorção de N2 

 

Os ensaios foram conduzidos em equipamento Quantachrome Nova 1200e, utilizando 

amostras desgaseificadas sob vácuo a 120 °C por até 12 h. A área superficial específica 

dos materiais analisados foi inferida por meio do método de Brunauer-Emmett-Teller 

(BET). O tamanho médio de poros (d̅ – nm) foi calculado através da Equação (3): 

 

d̅ =
4Vmes

Aesp
 ,                                                         (Eq. 3) 

 

onde Vmes representa o volume específico de mesoporos (cm3/g) e Aesp a área superficial 

específica (m2/g) avaliada pelo método BET. 
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4.2.2.6. MEV e EDS 

 

Os ensaios de MEV foram conduzidos em microscópio Jeol JSM-6360LV utilizando 

tensão de aceleração de 20 kV. Ensaios de EDS foram realizados em sistema Thermo 

Noran Quest acoplado ao microscópio eletrônico. As amostras utilizadas foram 

previamente recobertas com camada de ouro com espessura aproximada de 10 nm. 

 

4.2.2.7. Comportamento em SBF 

 

O SBF foi inicialmente preparado seguindo procedimento sugerido por Kokubo e 

Takadama [89]. É bem estabelecido que o SBF simula o plasma do sangue humano no 

que se refere à concentração de íons. A formação de camada de HA após a imersão de 

um material em SBF é uma importante referência para avaliação de sua bioatividade. Os 

materiais testados foram mantidos imersos em SBF por até 14 dias a 37 °C, sendo a 

concentração de VB na solução mantida em 1,5 mg/mL [89,90]. Após 1, 3, 7 e 14 dias, 

as amostras foram caracterizadas por FTIR, MEV, EDS e DRX. 

 

4.3. RESULTADOS E DISCUSSÃO 

 

4.3.1. CARACTERIZAÇÃO FÍSICA DAS PARTÍCULAS DE VB 

 

A Figura 4.2 apresenta as distribuições de tamanho de partícula obtidas para o VB antes 

e após sua moagem. Nota-se que a moagem por 12 h das partículas preparadas resultou 

em um substancial deslocamento de sua distribuição na direção de partículas menores. 

De fato, os tamanhos médios de partícula inferidos para o VB antes e após sua moagem 

foram 220 e 18 m, respectivamente (Tabela 4.1). É bem estabelecido na literatura que o 

tamanho de partícula do material de partida possui grande efeito sobre a estrutura de poros 

de scaffolds produzidos por processo freeze-casting. Segundo Deville [14,16,73], a 

presença de grandes partículas ou mesmo aglomerados de partículas possui efeito 

deletério à homogeneidade e propriedades finais do material preparado. Dessa forma, a 

etapa de moagem se faz necessário nesse estudo.  
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Figura 4.2: Distribuições de tamanho de partícula obtidas para o VB  

antes e após sua moagem. 

 

Tabela 4.1: Valores de tamanho de partícula inferidos para o VB antes e após sua 

moagem em moinho de bolas por até 12 h.  

 

 

 

A Figura 4.3 exibe a isoterma de adsorção de N2 obtida para o VB após moagem. Segundo 

classificação da IUPAC [91], trata-se de isoterma do tipo IV com loop de histerese H2. 

Esse tipo de isoterma é observada para materiais mesoporosos, onde a histerese está 

relacionada à condensação capilar de N2 em mesoporos. A área superficial específica, 

volume específico de poros e tamanho médio de poros obtidos para esse material foram 

282 m2/g, 0,45 cm3/g e 6,4 nm, respectivamente. Esses valores são compatíveis com 

aqueles reportados por Sepulveda et al. [92] para amostras sol-gel de VB 58S.  
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Figura 4.3: Isoterma de adsorção de N2 obtida para o VB após moagem. Os símbolos 

abertos e fechados correspondem, respectivamente, aos ramos da adsorção e dessorção.  

 

4.3.2. EFEITO DA SINTERIZAÇÃO SOBRE AS PARTÍCULAS DE VB 

 

Como descrito no item 4.1, os scaffolds de VB obtidos por processo freeze-casting foram 

sinterizados a 1250 °C por 2 h. Dessa forma, é importante avaliar as mudanças estruturais 

induzidas no VB durante esse tratamento térmico. A Figura 4.4 apresenta isoterma de 

adsorção de N2 obtida para o VB após sua sinterização. Trata-se de isoterma do tipo III, 

tipicamente observada para materiais macroporosos [91]. Os valores de área superficial 

específica, volume específico de poros e tamanho médio de poros avaliados para esse 

material foram 0,6 m2/g, 810-4 cm3/g e 4,8 nm, respectivamente. Comparando com os 

valores obtidos para o material antes da etapa de sinterização (282 m2/g, 0,45 cm3/g e 6,4 

nm), fica claro que o tratamento promoveu sua densificação parcial.  

 

 

Figura 4.4: Isoterma de adsorção de N2 obtida para o VB sinterizado a 1250 °C por 2 h. 
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A Figura 4.5 exibe micrografias de MEV de partículas de VB antes e após sua 

sinterização. Nota-se que as partículas de VB antes da sinterização apresentavam 

morfologia irregular, com bordas facetadas. Todavia, após o tratamento térmico se 

observa partículas mais arredondadas, com a formação de pescoço entre elas. Esse efeito 

é um indício da ocorrência da sinterização do material.  

 

 

Figura 4.5: Micrografias de MEV de partículas de VB antes (esquerda)  

e após (direita) sua sinterização.  

 

Os padrões de DRX obtidos para o VB nas condições como preparado e sinterizado são 

apresentados na Figura 4.6. Nenhum pico de difração foi observado para o VB antes da 

sinterização, revelando a presença de estrutura amorfa. Por outro lado, picos de difração 

bem definidos são observados para o VB após sinterização a 1250 ºC. Dentre as fases 

encontradas, a cristobalita alfa (-SiO2) e metasilicato de cálcio (CaSiO3 - wollastonita e 

pseudowollastonita) foram as principais fases cristalinas observadas. Fosfato tricálcico 

alfa e beta ( e -TCP) também foram detectados em menores proporções.  
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Testes preliminares revelaram que amostras tratadas termicamente em temperaturas 

inferiores a 1250 °C exibiram baixa estabilidade mecânica, fragmentando-se durante o 

manuseio. Dessa forma, apesar da cristalização do 58S, a etapa de sinterização a 1250 °C 

por 2h se fez necessária para o aumento da resistência mecânica dos scaffolds preparados.  

 

 

Figura 4.6: Padrões de DRX para amostras de VB sinterizadas e não sinterizadas. 

 

A Figura 4.7 apresenta os espectros de FTIR do VB antes e após sua sinterização. O 

material não sinterizado exibiu fortes bandas de absorção centradas em torno de 460 e 

1030 cm-1, as quais são atribuídas a ligações Si−O-Si [93,94]. A banda próxima a 

936 cm-1 pode estar relacionada ao oxigênio não-ligante em ligações Si−O−Ca [95], 

enquanto aquela em 1200 cm-1 é devida a ligações Si−O−Si [96]. Bandas adicionais são 

observadas no espectro de FTIR do VB após sinterização. As bandas em 560 e 600 cm-1 

são atribuídas ao modo de vibração angular de ligações P−O, estando relacionadas à 

presença de TCP [95]. As bandas de absorção em 710, 915 e 980 cm-1 podem estar 

relacionadas às ligações da pseudowollastonita, enquanto aquelas em 790 e 1060 cm-1 

podem ser devidas à wollastonita [97]. O pico em 420 cm-1 é atribuído ao modo de 

vibração angular de ligações P−O−P [98]. 

 

As bandas de absorção adicionais observadas no espectro de FTIR do VB após sua 

sinterização revelam a formação de wollastonita, pseudowollastonita e TCP, o que está 

de acordo com a DRX (Figura 4.6). Essas evidências, juntamente com o DRX corroboram 

para o fato que a sinterização do VB 58S a 1250 ° C por 2 h acarretou na formação de 

fases cristalinas em sua estrutura. 
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Figura 4.7: Espectros de FTIR do VB antes e após sua sinterização. 

 

4.3.3. AVALIAÇÃO DA BIOATIVIDADE E BIOCOMPATIBILIDADE 

ANTES E APÓS SINTERIZAÇÃO 

 

A Figura 4.8 mostra o padrão de DRX do VB58S não sinterizado e para amostras 

submersas em SBF por 1, 3, 7 e 14 dias. Nela é possível verificar o surgimento de picos 

de SiO2 cristalino e estruturas compostas por cálcio, decorrentes da difusão existente no 

processo. Foram também observados sinais associados à HA logo no primeiro dia de 

imersão em SBF [99]. O pico em torno de 2 = 30º em 7 dias pode ser devido à ausência 

de etapa de lavagem da amostra após imersão em SBF. 
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Figura 4.8 Padrão de DRX do VB58S não sinterizado imerso em SBF 

 

Nos espectros de FTIR do VB58S não sinterizado (Figura 4.9), a pequena banda de P-O 

amorfo nas regiões de 960-970 cm-1 e 600 cm-1 estão relacionadas com estruturas de 

fosfato de cálcio [100]. A diminuição na intensidade da banda em 920 cm-1 de oxigênio 

não ligante (NBO) está relacionada com a liberação de íons Ca2+, também importante na 

formação de HA. 
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Figura 4.9 Espectros de FTIR do VB  não sinterizado imerso em SBF 

 

De forma análoga ao VB58S não sinterizado, a amostra submetida ao tratamento térmico 

a 1250 ºC apresentou a intensificação de picos relacionados à formação de HA desde o 

primeiro dia, mas somente de forma pronunciada no sétimo dia (Figura 4.10). Como há 

sobreposição do pico de HA e TCP, o pico 2 em 47° é fundamental para confirmar a 

formação de HA. 
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Figura 4.10 Padrão de DRX de amostras de VB58S sinterizadas e imersas em SBF 

 

Pela Figura 4.11, é possível observar a diminuição da banda de NBO que tem associação 

direta com a concentração de Ca2+ na superfície do vidro e formação da camada de HA. 

Além disso, a intensificação da banda dupla de P-O entre 500 e 600 cm-1 indica a 

formação de estruturas cristalinas contendo fósforo [101]. 

 

Figura 4.11 Espectros de FTIR de VB58S sinterizado imerso em SBF por diferentes 

intervalos de tempo. 
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A partir dos resultados de DRX e FTIR, sugere-se que houve a formação de camadas de 

HA em ambas amostras (não sinterizada e sinterizada). Todavia, a formação dessa 

camada é mais evidente para a amostra não sinterizada. Para o surgimento desta camada 

há a formação de ligações SiOH por liberação de grupos Si(OH)4 e quebra de ligações Si-

O-Si, seguida da adsorção de Ca, PO4 e CO3 da solução de SBF [102]. A sinterização e a 

consequente cristalização do VB também alterou seu comportamento quando submerso 

em SBF, provavelmente devido à diminuição da área superficial das partículas e cinética 

química [43].  

 

A HA encontrada em amostras de 14 dias possui aspecto nodular e relação Ca/P 

compatível com essas estruturas, que varia entre 1,57 e 1,87 [103]. A Figura 5.11 mostra 

a superfície do VB58S com e sem tratamento térmico de sinterização após 2 semanas de 

imersão em SBF. 

 

 

Figura 4.12 MEV de amostras sinterizadas e não sinterizadas, imersas em SBF, e em 

aumentos diferentes, evidenciando HA com textura nodular e EDS com a proporção dos 

elementos químicos encontrados na superfície. 
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4.4. CONCLUSÃO 

 

A rota sol-gel empregada, além de garantir um alto rendimento em massa de VB, também 

está de acordo com o esperado e já observado na literatura para parâmetros como área 

superficial específica (282 m2/g), volume específico de poros (0,45 cm3/g) e tamanho 

médio de poros (6,4 nm) [92]. A moagem do VB por 12 h em moinho de bolas foi eficaz, 

uma vez que reduziu o tamanho médio das partículas de 219 µm para 18 µm. A 

sinterização reduziu os parâmetros citados acima para 0,6 m2/g, 810-4 cm3/g e 4,8 nm, 

dando origem a várias fases cristalinas no material como wollastonita e 

pseudowolastonita. Apesar disso, a bioatividade do material continuou satisfatória e 

houve início da formação da camada de HA logo nas primeiras 24 h, ainda que 

discretamente quando comparada com o VB não sinterizado. 
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CAPÍTULO 5. FREEZE-CASTING E IMPREGNAÇÃO DE PCL 

POR SOLUÇÃO DE ACETONA 

 

5.1. INTRODUÇÃO 

 

Neste capítulo, será abordada a produção de scaffolds a partir de partículas cerâmicas de 

VB58S e a subsequente impregnação desses materiais com PCL por meio da preparação 

de solução desse polímero em acetona. 

 

5.2. MATERIAIS E MÉTODOS 

 

5.2.1. PRODUÇÃO DE SCAFFOLDS E IMPREGNAÇÃO DE PCL POR 

SOLUÇÃO 

 

Scaffolds de VB foram inicialmente obtidos utilizando solução hipoeutética de Naph 

(40 %p) e Camp (60 %p). Além disso, optou-se pela realização do resfriamento ao ar das 

suspensões cerâmicas obtidas, o que permite uma lenta taxa de resfriamento do sistema.  

 

Para produção dos scaffolds de VB, Texaphor 963® (Cognis, Southampton Hampshire, 

Reino Unido) foi inicialmente adicionado a 70 °C à mistura hipoeutética de Naph  e 

Camp. Essa temperatura foi escolhida por estar acima do ponto de fusão da mistura e 

ainda garantir uma segurança para que seja manuseada e não solidificar mesmo ao perder 

pouco calor. As partículas de VB previamente preparadas foram então adicionadas à 

solução e a suspensão foi agitada por 3 h. Em seguida, o sistema foi mantido em ultrassom 

durante 15 min para quebra dos aglomerados de partículas. A carga de VB nas suspensões 

obtidas variou entre 10 e 26 %vol., enquanto a concentração de Texaphor foi fixada em 

1% em peso da fração de VB. O plano inicial era fabricar suspensões com cargas sólidas 

na faixa de 10-30 %vol. No entanto, não foi possível preparar amostras com cargas sólidas 

acima de 26 % vol. devido à alta viscosidade da suspensão obtida e à alta área superficial 

específica do VB.  
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As suspensões preparadas foram então vertidas em moldes de PTFE cilíndricos (10 mm 

de diâmetro e 30 mm de altura) e resfriados à temperatura ambiente. Após a solidificação 

das amostras, elas foram removidas dos moldes e mantidas em condições ambientes por 

até 15 dias para permitir a sublimação da mistura Naph-Camp. Os corpos verdes obtidos 

foram inicialmente tratados termicamente ao ar a 400 °C por uma hora a uma taxa de 2 

°C/min. A temperatura do forno foi então aumentada para 1250 °C por 2 horas sob a 

mesma taxa de aquecimento.  

 

Para infiltração, o PCL (Aldrich / 97% / Mw = 80.000 g/mol) foi inicialmente diluído em 

acetona (Aldrich) sob agitação à temperatura ambiente por até 8 h. A concentração de 

PCL nas soluções preparadas variou entre 50-200 g/L. Em seguida, os scaffolds 

sinterizados foram imersos nas soluções de PCL e mantidos sob baixa pressão (160 mm 

Hg) por 5 min para permitir a infiltração do polímero nos materiais. As amostras foram 

então removidas das soluções de PCL e secas ao ar a 60 °C durante a noite [104,105]. A 

Figura 5.1 esquematiza o processo de obtenção desses scaffolds.  

 

O percentual de volume de PCL incorporado nos scaffolds (VPCL) foi avaliado através da 

Equação (2):  

 

VPCL = (
m1-m0

ρPCL.ϕ.V
) ×100% ,                                        Eq. (2) 

 

onde m0 representa a massa inicial do scaffold (g), m1 sua massa após impregnação com 

PCL e evaporação da acetona (g), PCL a densidade do PCL (1,145 g/cm3),  a porosidade 

total avaliada para o scaffold nos Ensaios de Arquimedes e V o volume da amostra 

calculado a partir de suas dimensões (cm3) [104]. A Tabela 5.1 apresenta as amostras 

preparadas por meio dessa rota. 
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Figura 5.1: Metodologia empregada na fabricação de scaffolds através da rota de 

infiltração da solução de PCL em acetona. 

 

 

Tabela 5.1: Amostras obtidas pela rota de infiltração de solução acetona/PCL em 

scaffolds de VB sinterizados. *Teor de VB presente na suspensão de partida utilizada no 

processo freeze-casting. **Concentração de PCL na solução de acetona utilizada na 

etapa de infiltração. 

Amostra 

Concentração 

Observação 
58S* 

(%vol) 

PCL** 

(massa/volume) 

VB10 10 0 

Amostras sem 

PCL 
VB20 20 0 

VB26 26 0 

VB20-PCL5 20 5 

Scaffolds 

contendo PCL 
VB20-PCL12 20 12,5 

VB20-PCL20 20 20 
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5.2.2. CARACTERIZAÇÕES 

 

As caracterizações dos scaffolds por DRX, FTIR, MEV e EDS e o comportamento em 

SBF foram executadas de forma idêntica àquelas descritas do capítulo anterior. 

 

5.2.2.1. Ensaios de Arquimedes 

 

Os ensaios de Arquimedes foram realizados em balança Marte AD330 para determinar as 

frações de poros abertos e fechados presentes nos scaffolds produzidos. Para tal, o 

material foi previamente pesado (MSeco), sendo em seguida imerso em água. Para garantir 

que todos os poros do material fossem preenchidos com água, o sistema foi submetido a 

vácuo (160 mm Hg) por até 10 min. Em seguida, foram mensuradas as massas do material 

submerso em água (MSubmerso) e após sua retirada do líquido (MÚmido). A partir desses 

valores e da densidade verdadeira () mensurada por picnometria de He, foi possível 

estimar as frações de poros abertos (PAberta) e fechados (PFechada) presentes na amostra 

examinada utilizando as Equações 4 a 7: 

 

PAberta(%) = (
MÚmido-  MSeco

MÚmido- MSubmerso
)  × 100 ,                                  (Eq. 4) 

 

PTotal(%) = (
ρ - B

ρ
)  × 100% ,                                                (Eq. 5) 

 

B = (
MSeco

MÚmido- MSubmerso
)  × ρá𝑔𝑢𝑎 ,                                    (Eq. 6) 

 

PFechada = PTotal- PAberta ,                                                    (Eq. 7) 

 

onde PTotal representa a porosidade total do material. 
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5.2.2.2. Micro-CT 

 

A análise de micro-CT foi realizada em equipamento SkyScan 1174 com tensão de 50 kV, 

corrente de 800 μA, filtro de alumínio (0,25 mm) e tamanho de pixel de 10 μm. As 

amostras foram fixadas em suporte e rotacionadas 180°, com imagens adquiridas a cada 

0,7°. A reconstrução 2D das seções transversais das amostras foi realizada utilizando o 

software NRecon. Para análise quantitativa da distribuição de tamanho de poros foi 

utilizado o software CTAnalyzer. A visualização volumétrica dos materiais analisados foi 

realizada no software CTVol.  

 

5.2.2.3. Resistência à compressão uniaxial 

 

A resistência à compressão em temperatura ambiente dos scaffolds produzidos foi 

avaliada em máquina universal de teste Shimadzu AGS-X a uma velocidade de 

deslocamento de 0,01 mm/s. A carga foi aplicada perpendicularmente ao eixo central dos 

scaffolds, sendo os testes conduzidos conforme descrito na norma NBR 5739. O módulo 

de Weibull foi calculado para cada amostra analisada com base em sua resistência 

máxima à compressão [106].  

 

5.2.2.4. Testes de viabilidade celular 

 

A citotoxicidade dos scaffolds preparados foi avaliada utilizando células de osteosarcoma 

humano imortalizadas (SAOS, ATCC® HTB-85) por ensaios de MTT e LIVE/DEAD®. 

As células SAOS foram obtidas do banco de células do Rio de Janeiro (BCRJ, 

Universidade Federal do Rio de Janeiro). Os scaffolds examinados foram inicialmente 

irradiados com luz ultravioleta por 60 min em cada lado. As células SAOS foram 

cultivadas a 37 °C em atmosfera de 5 % CO2 por 72 h em meio Eagle Dulbecco 

modificado (DMEM) suprido com soro fetal bovino (10 %vol), sulfato de estreptomicina 

(10 mg/mL), penicilina G sódica (10 unidades/mL) e anfotericina B (0,025 mg/mL) 

fornecidos pela Gibco  BRL (EUA). Para os testes de MMT, as amostras foram preparadas 

como recomendado na norma ISO 10993-5. Populações de células foram inicialmente 

sincronizadas em meio livre de soro bovino por 24 h. A seguir, 3105 células/poço foram 
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semeadas sobre amostras desenvolvidas em placas de 24 poços. As células SAOS foram 

utilizadas em experimentos de passagem 48.  

 

Controles de células e DMEM com 10% de SFB foram utilizados como referência. Como 

controle positivo foi utilizado Triton X-100 (1 %vol em tampão fosfato salino / Gibco 

BRL, EUA) e como controle negativo lascas estéreis de tubos de polipropileno (1 mg/mL, 

Eppendorf, Alemanha). Após 72 h, o meio foi aspirado e substituído por 210 µL de meio 

de cultura com soro. Foram adicionados a cada poço 170 µL de reagente MTT (5 mg/mL) 

(Sigma-Aldrich) e incubou-se durante 4 h em estufa a 37 °C e 5% de CO2.  Após esse 

período, 80 µl de solução de isopropanol/ácido clorídrico (4 %vol) foram colocadas em 

cada poço. Em seguida, 100 µL foram removidos de cada poço e transferidos para uma 

placa de 96 poços para quantificar a absorbância (Abs) em espectrofotômetro Bio-Rad I-

Mark com filtro de 595 nm. Os valores obtidos foram expressos como percentagem de 

células viáveis de acordo com a Equação 8: 

 

Viabilidade Celular(%)=
AbsAmostras

AbsControle

×100 ,                                  (Eq. 8) 

 

onde AbsAmostras e AbsControle representam as absorbâncias mensuradas para as amostras e 

para o grupo controle, respectivamente. A análise estatística foi realizada em software 

Prism (Software GraphPad, San Diego, EUA), considerando como nível de significância 

P < 0,05. Os experimentos foram realizados com n = 6 e análise de variância simples (One 

way ANOVA). 

 

Para os ensaios de LIVE/DEAD, células SAOS foram sincronizadas em meio sem soro 

durante 24 h. Após este período, foram semeadas (3105 células/poço) sobre as amostras 

desenvolvidas em placas de 24 poços. Após 72 h o meio foi aspirado e as células lavadas 

3 vezes com PBS (Gibco BRL, Nova Iorque, EUA) e tratadas por 30 minutos com o kit 

LIVE/DEAD viability/cytotoxicity (Life Technologies do Brasil Ltda/ São Paulo) de 

acordo com as especificações do fabricante. Imagens foram obtidas com microscópio 

óptico Leica DMIL-LED e a fluorescência capturada separadamente para calceína (530,0 

± 12,5 nm) e iodeto de propídeo (645 ± 20 nm). 



52 
 

 

5.3. RESULTADOS E DISCUSSÃO 

 

5.3.1. EFEITO DA CARGA DE SÓLIDOS 

 

Dentre as muitas variáveis do processo de freeze-casting, o teor de carga sólida é 

determinante na resistência mecânica do scaffold preparado. Por esse motivo, neste 

trabalho foram produzidas amostras com teores de VB entre 10 e 26 %vol. Como 

mencionado anteriormente, não foi possível ultrapassar o teor de 26 %vol devido à 

elevada viscosidade da suspensão preparada e elevada área superficial das partículas.  

 

A Figura 5.2 exibe as porosidades total, aberta e fechada para scaffolds preparados usando 

diferentes cargas de VB. Esses valores foram calculados após a realização de ensaios de 

Arquimedes. É observado que quanto maior a fração de partículas de VB, menor é a 

porosidade total do scaffold preparado. VB10, VB20 e VB26 apresentaram, 

respectivamente, porosidades totais iguais a 79,0 ± 3,5, 64,4 ± 1,5 e 59,2 ± 1,0 %.  

 

 

Figura 5.2: Porosidades total, aberta e fechada obtidas para scaffolds sinterizados a 

1250 °C por 2 h. O teor de VB nas suspensoes que deram origem a esses materiais 

variou entre 10 e 26 %vol. 

 

Como a rede de poros em amostras obtidas por meio do processo freeze-casting é uma 

réplica direta da estrutura do solvente, é plausível admitir que quanto maior o teor de 
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sólidos na suspensão de partida, menor é a porosidade do material final [14,107]. Este 

comportamento está de acordo com a tendência observada pelas retas calculadas na 

Figura 5.2.  Também é notável a concentração expressiva de poros abertos nos scaffolds 

aqui preparados (acima de 60%). Este é um importante resultado, pois scaffolds com 

expressivas concentrações de poros abertos são essenciais na regeneração de tecidos 

danificados e na colonização de células [50]. 

 

A Figura 5.3 exibe imagens de micro-CT obtidas para VB10, VB20 e VB26. Observa-se 

que a amostra VB26 apresentou uma estrutura fina de poros, enquanto a VB10 exibiu 

grandes poros em sua estrutura. A amostra VB20 demonstrou comportamento 

intermediário em termos de porosidade, no qual poros em forma de bastão são observados 

em sua estrutura. A Figura 5.4 apresenta as distribuições de tamanho de poros avaliadas 

para esses materiais. Observa-se que quanto maior a carga sólida na suspensão de partida, 

mais fina é a estrutura de poros do material obtido. VB26, VB20 e VB10 exibiram 

tamanhos médios de poros em torno de 45, 72 e 120 µm, respectivamente.  
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Figura 5.3: Imagens de micro-CT obtidas para scaffolds preparados com diferentes 

teores de VB. As regiões escuras são poros enquanto as claras representam a fase sólida. 

 

 

Figura 5.4: Distribuições de tamanho de poros estimadas por micro-CT para scaffolds 

preparados com diferentes cargas de VB. 

 



55 
 

Este comportamento também é observado na Figura 5.5 onde são exibidas micrografias 

de MEV dessas amostras. Poros grandes exibindo tamanhos de até 250 e 150 µm foram 

observados respectivamente para VB10 e VB20, enquanto VB26 exibiu poros inferiores 

a 80 µm. 

 

 

Figura 5.5: Micrografias de MEV obtidas para scaffolds obtidos utlilizando diferentes 

teores de VB. 

 

As resistências à compressão dos scaffolds VB10, VB20 e VB26 são mostradas na Figura 

5.6. Nota-se que quanto maior a porosidade da amostra, menor é sua resistência mecânica. 

Neste trabalho, VB10, VB20 e VB26 exibiram resistências à compressão iguais a 0,15 ± 

0,04, 1,52 ± 0,30 e 4,10 ± 0,65 MPa, respectivamente. Além de aumentar a resistência 

mecânica dos scaffolds preparados, o aumento da carga sólida também diminuiu a 

variação de resistência.  

 

 

Figura 5.6: Resistência à compressão em temperatura ambiente para scaffolds de VB 

obtidos com diferentes cargas de sólidos.  
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O módulo de Weibull avaliado para VB10, VB20 e VB26 foi 3,3, 4,9 e 5,9, 

respectivamente. É relatado na literatura que quanto maior o módulo de Weibull, menor 

a variabilidade da resistência mecânica dentro de um grupo de amostras [108]. O aumento 

do módulo de Weibull é um ganho expressivo quando se considera processos industriais, 

pois se tem maior segurança na produção e aplicação de peças já que a homogeneidade 

de resistência entre amostras minimiza a ocorrência de falhas para tensões abaixo do valor 

esperado. 

 

Com base nos resultados descritos até aqui, decidiu-se utilizar o VB20 como ideal para 

infiltração de PCL. Esta amostra apresentou porosidade total em torno de 64,4% e 

tamanho médio de poros de 72 µm. Além disso, exibiu significativa resistência mecânica 

(cerca de 1,5 MPa), o que permite sua aplicação em engenharia de tecidos ósseos [39]. 

Mesmo a amostra VB26 exibindo força mecânica expressiva (em torno de 4 MPa) ela não 

foi escolhida por apresentar uma fina estrutura de poros, como mostrado nas Figuras 5.3 

a 5.15. Essa porosidade fina poderia diminuir a bioatividade do scaffold, pois é provável 

que dificulte o crescimento interno do tecido, o transporte de nutrientes e a angiogênese. 

No outro extremo, a amostra VB10 exibiu grande porosidade (~ 79%), mas uma baixa 

resistência à compressão (~ 0,15 MPa). Esta baixa estabilidade mecânica limita seu uso 

para aplicações em engenharia de tecido ósseo. 

 

5.3.2. INFILTRAÇÃO DE PCL NA AMOSTRA VB20 

 

Observou-se que as soluções de acetona apresentando concentrações de PCL de 5 (VB20-

PCL5), 12,5 (VB20-PCL12) e 20% (peso/volume) (VB20-PCL20) deram origem a 

amostras com cargas de polímero iguais a 3,4 ± 0,4, 14,1 ± 1,0 e 29,0 ± 2,3 %vol, 

respectivamente. Esses valores foram obtidos a partir da Equação (2). A Figura 5.7 exibe 

a porosidade dos scaffolds de VB em função da carga de PCL neles infiltrada. Observa-

se que quanto maior a concentração de PCL, menor é a porosidade do scaffold. Isso se 

deve à penetração do polímero na porosidade aberta do material, resultando na diminuição 

da sua porosidade total.  
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Figura 5.7: Influência do teor de PCL infiltrado sobre a porosidade dos scaffolds 

produzidos. BG20-PCL5, BG20-PCL12 e BG20-PCL20 se referem a scaffolds de BG20 

infiltrados com soluções de acetona contendo concentrações de PCL em torno de 5, 12,5 

e 20 % (peso/volume), respectivamente. 

 

A Figura 5.8 mostra micrografias de MEV da superfície da fratura desses scaffolds. Fibras 

de PCL conectando partículas VB são notadas nestas imagens, revelando que o polímero 

foi infiltrado com sucesso na estrutura das amostras. 

 

 

Figura 5.8: Micrografias de MEV da superfície de fratura de  

scaffolds de VB contendo diferentes teores de PCL.  

 

As curvas de tensão  deformação obtidas para os scaffolds infiltrados com PCL são 

exibidas na Figura 5.9, enquanto a Figura 5.10 apresenta as resistências à compressão 
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calculadas. Os valores obtidos para o scaffold sem o polímero são também mostrados para 

fins comparativos. Observa-se que a adição de PCL aumentou a estabilidade mecânica do 

VB20. Esse comportamento é mais pronunciado para VB20-PCL12 e VB20-PCL20, onde 

o teor de PCL incorporado ao material é maior. Nenhum efeito de aumento da resistência 

à compressão foi observado para VB20-PCL5, devido à pequena concentração de PCL 

neste material (3,4 ± 0,4 vol%). No entanto, embora VB20 e VB20-PCL5 apresentassem 

resistências à compressão semelhantes, o último exibiu uma maior tenacidade à fratura.  

 

A tenacidade está associada à área sob a curva de tensão  deformação e se refere à 

energia absorvida pelo material durante sua fratura. Para fins de comparação, avaliou-se 

a área sob as curvas tensão  deformação mostradas na Figura 5.9 considerando-se uma 

deformação de até 0,15. VB20, VB20-PCL5, VB20-PCL12 e VB20-PCL20 apresentaram 

valores em torno de 0,8105, 1105, 2,7105 e 3,8105 J/m3, respectivamente. 

 

 

Figura 5.9: Curvas tensão  deformação obtidas para scaffolds infiltrados com PCL. A 

curva referente ao material sem polímero (VB20) é também exibida para fins 

comparativos. 
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Figura 5.10: Resistência à compressão calculada para os materiais cujas curvas tensão  

deformação são apresentadas na Figura 5.19. 

 

Os resultados obtidos reforçam quantitativamente o aumento da tenacidade à fratura dos 

scaffolds de VB à medida que uma maior quantidade de PCL é impregnada no scaffold. 

VB20-PCL12 e VB20-PCL20 exibiram um notável efeito de fortalecimento em termos 

de resistência à compressão e tenacidade à fratura. Nota-se que este comportamento é 

mais evidente quanto maior o carregamento de PCL no scaffold.  

 

A forma mais suave das curvas de tensão  deformação obtidas para amostras infiltradas 

por PCL também indica que o compósito manteve alguma resistência mecânica 

significativa, mesmo após múltiplos eventos de fratura. Segundo Martínez-Vázquez et al. 

[105], a incorporação de polímeros em estruturas cerâmicas acarreta na transferência de 

carga da fase cerâmica para a fase polimérica, o que melhora a resistência mecânica do 

scaffold. Além disso, o polímero pode preencher defeitos pré-existentes da estrutura, 

unindo as partículas cerâmicas e aumentando a tensão necessária para propagação das 

trincas geradas. A ligação de partículas de VB por fibras PCL é observada na Figura 5.8. 

Além de melhorar a resistência à compressão e a tenacidade à fratura da amostra VB20, 

a incorporação de PCL também aumentou seu módulo de Weibull de 4,9 para 

aproximadamente 9,7.  

 

A amostra VB20-PCL12 foi utilizada nos ensaios de biocompatibilidade por se tratar de 

material que apresentou expressiva porosidade total (55,32 ± 2,46%) e resistência à 

compressão (cerca de 2,5 MPa), além de boa tenacidade à fratura. O scaffold VB20 
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também foi analisado para efeitos de comparação e a Figura 5.11 é representativa dessa 

amostra. 

 

 

Figura 5.11 – Imagem de scaffolds produzidos VB20-PCL12 

utilizados para ensaio de compressão uniaxial 

 

5.3.3. ENSAIOS DE BIOCOMPATIBILIDADE E BIOATIVIDADE 

 

Neste estudo avaliou-se a toxicidade dos scaffolds produzidos em células SAOS e a 

capacidade das amostras em produzirem camada de HAP quando imersas em SBF. 

Células SAOS, desde sua primeira descrição em 1975, têm sido amplamente utilizadas 

como modelo experimental para osteoblastos. Isso se justifica, pois sua caracterização e 

documentação são amplamente conhecidas e sua cultura é de fácil manuseio e 

proliferação. Além disso, sua capacidade em gerar matriz mineralizada quando 

estimulada torna esse tipo celular um modelo experimental atrativo para o estudo de 

tecidos mineralizados [109].  

 

A Figura 5.12 mostra imagens obtidas a partir do ensaio LIVE/DEAD®. Trata-se de um 

teste de viabilidade celular fluorescente de duas cores baseado na determinação 

simultânea de células vivas (luminescência verde) e mortas (luminescência vermelha). 

Observa-se que VB20 e VB20-PCL12 apresentaram comportamento semelhante ao grupo 
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controle em termos de fluorescência verde (células vivas). No entanto, algumas células 

mortas, em vermelho, foram encontradas para VB20 e VB20-PCL12, possivelmente 

devido ao sufocamento mecânico de células pelos scaffolds. 

 

 

Figura 5.12: Resultados obtidos a partir do ensaio LIVE/DEAD®. As luminescências 

verde e vermelha correspondem a células vivas e mortas, respectivamente. As barras de 

escala mostradas nessas imagens representam 100 m. 

 

A Figura 5.13 apresenta os resultados obtidos a partir do ensaio MTT. Scaffolds VB20 

exibiram, estatisticamente, maior viabilidade celular do que o grupo controle, enquanto 

VB20-PCL12 mostrou um comportamento similar ao controle. Ambos VB20 e 

VB20PCL12 exibiram viabilidade celular acima de 70%, o que revela que eles não 

interferiram negativamente na produção de células SAOS. 
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Figura 5.13: Resultados obtidos a partir do ensaio de viabilidade celular por MTT. A 

linha tracejada exibida na Figura corresponde a uma viabilidade celular de 70%, 

utilizada como referência nesses testes. 

 

A menor viabilidade celular exibida pela VB20-PCL12 quando comparada à VB20 pode 

estar relacionada à presença de PCL. Como representado na Figura 5.7, a infiltração de 

PCL no scaffold VB20 diminuiu a sua porosidade. É relatado na literatura que a resposta 

biológica de um scaffold de VB está fortemente relacionada à sua porosidade [110]. 

Assim, a diminuição da porosidade observada quando o PCL foi infiltrado nos poros do 

scaffold VB20 pode explicar a menor viabilidade celular exibida pelo VB20-PCL12.  

 

Além disso, deve-se considerar a diminuição significativa na área superficial específica 

(280 versus 0,6 m2/g), volume de poros (0,45 versus 810-4 cm3/g) e tamanho médio dos 

poros (6,4 versus 4,8 nm) do VB quando foi sinterizado a 1250 °C. A pequena porosidade 

apresentada após a sinterização pode ser o fator responsável pela resposta biológica 

exibida por VB20 e VB20-PCL12. Tem sido relatado que quanto maior a porosidade do 

VB, maior é a sua bioatividade [111]. 

 

Além de fatores como porosidade e área superficial, a composição química e estrutura do 

material são fundamentais na formação da camada de HA responsável por grande parte 
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da bioatividade do material. Na Figura 5.14 é mostrado o padrão de DRX da amostra 

VB20-PCL12 em contato com a solução de SBF em diversos tempos. Observa-se picos 

de HA e HAC respectivamente em 26º e 47º somente após 7 dias. Esse resultado condiz 

com o fato de parte da superfície do scaffold estar recoberta com PCL, que impede o 

contato direto com a solução de SBF em instantes iniciais. 

 

 

Figura 5.14 Padrão de DRX de amostras de VB impregnadas  

com PCL e imersas em SBF 

 

No espectro de FTIR (Figura 5.15), observa-se que após a infiltração, a intensidade das 

bandas de C-H e C=O foram reduzidas devido à interação das carbonilas do PCL com 

grupos silanol do VB [54]. As bandas de formação de P-O e diminuição de NBO 

corroboram com o DRX em relação à formação de HA entre o terceiro e sétimo dia. 
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Figura 5.15 – Espectro de FTIR da amostra VB com infiltração de solução 

Acetona/PCL, imersa em SBF 

 

A Figura 5.16 exibe micrografias de MEV e espectros de EDS obtidos para VB20 antes 

e após sinterização como também VB-PCL12 após 14 dias de imersão em SBF. 

Micrografias e espectros associados ao VB20 antes da sua imersão em SBF são também 

mostrados para fins comparativos. Nódulos são notados em micrografias relativas a 

materiais imersos em SBF, estruturas comumente observadas para a HAP [100]. Os 

espectros de EDS apresentados na Figura 5.16 revelam uma presença significativa de 

fósforo e cálcio nestas estruturas, sugerindo também que tais nódulos são formados por 

HAP. De fato, observa-se que a relação Ca/P é diferente para a amostra VB20 antes e 

após sua imersão em SBF, o que novamente pode indicar a formação de HAP. Os 

resultados obtidos nos ensaios de viabilidade celular e de imersão em SBF revelam que 

os scaffolds VB20 e VB-PCL12 exibem comportamento biocompatível.  
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Figura 5.16: Micrografias de MEV e espectros de EDS obtidos para VB20 e VB-PCL12 

após 14 dias de imersão em SBF. Micrografias e espectros associados ao VB20 antes da 

sua imersão em SBF são também mostrados para fins comparativos. 

 

5.4. CONCLUSÃO 

 

O aumento da carga cerâmica da suspensão é diretamente proporcional ao volume de 

poros do scaffold mas ainda assim, em todas as soluções utilizadas (10, 20 e 26% de 

volume de VB), o valor de porosidade aberta era próximo ao da porosidade total (76,65, 

61,25, 56,4% de porosidade total/aberta, respectivamente). Dessa forma garante-se que o 

processo freeze casting é eficiente em criar poros abertos e interconectados. O aumento 

do volume de partículas cerâmicas influencia na resistência mecânica e na distribuição do 

tamanho médio de poros e. Quanto menor for o volume cerâmico utilizado, menor a 

resistência e maior o tamanho médio dos poros, mas não existe uma correlação 

matemática de primeiro grau entre essas variáveis. O aumento da carga cerâmica também 

aumenta o módulo de Weibull. As amostras VB10, VB20 e VB26 apresentaram 

respectivamente 3,3, 4,9 e 5,9 de módulo. A amostra VB20 apresentou valor 
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intermediário de resistência à compressão, tamanho de poros e volume de poros, sendo à 

escolhida e mais indicada para o processo de impregnação. 

 

Houve uma relação direta entre o aumento da concentração de PCL na solução de acetona 

e a quantidade de polímero infiltrada no scaffold: VB20-PCL5, VB20-PCL12 e VB20-

PCL20 apresentaram respectivamente 3,4, 14,1 e 29,0% em volume de PCL infiltrado.  

Pelo mesmo princípio, a porosidade total das amostras decaiu de forma linear. Em relação 

ao scaffold sem polímero (VB20), a infiltração de PCL não foi significativamente 

diferente para a concentração de 50g/L, entretanto houve aumento da discreto da 

tenacidade (de 0,8x105 para 1,0x105 J/m3). A resistência a compressão aumentou 500% 

quando a concentração da solução foi de 125 g/L e sua tenacidade foi 2,70x105 J/m3. 

Nessa concentração de PCL, seu módulo de Weibull foi elevado de 4,9 para 9,7. O ganho 

em resistência à compressão foi de 700% quando a concentração de 200g/L foi utilizada 

e sua tenacidade foi de 3,80x105 J/m3. Como o ganho não foi tão pronunciado mas a 

porosidade foi comprometida, a amostra VB20-PCL12 foi escolhida como mais indicada 

para aplicações biomédicas. 

 

Apesar da diferença estatística em viabilidade celular mitocondrial no ensaio 

LIVE/DEAD, as amostras antes e após a infiltração foram iguais ou superiores ao grupo 

controle, indicando que o processo de adição de PCL não é biologicamente incompatível. 

O PCL recobre parcialmente as partículas de VB e por isso, sua bioatividade cai em 

relação ao vidro puro. A formação da camada de HA passa de 24 h para 7 dias. 
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CAPÍTULO 6. FREEZE-CASTING E IMPREGNAÇÃO DE PCL 

POR IMERSÃO EM POLÍMERO FUNDIDO 

 

6.1. INTRODUÇÃO 

 

Partindo das amostras de scaffolds sinterizados denominadas VB20 e caracterizadas nos 

capítulos anteriores, foi testada uma rota na qual o polímero era fundido antes da etapa 

de impregnação da amostra. Após resfriamento, a amostra denominada VB20M (M do 

inglês melted), apresentou uma espessa camada de PCL que recobria toda sua superfície, 

impossibilitando análises de porosidade por Arquimedes. Entretanto, essas amostras 

foram examinadas por micro-CT para avaliação da porosidade interna, visto que um 

grande volume de PCL penetrou nos poros da estrutura conforme será mostrado a seguir. 

 

6.2. MATERIAIS E MÉTODOS 

 

6.2.1.   PRODUÇÃO DE SCAFFOLDS E IMPREGNAÇÃO DE PCL EM 

BANHO FUNDIDO 

 

Semelhante à rota descrita capítulo anterior, este processo se diferencia somente nas 

etapas posteriores à sinterização dos scaffolds de VB. Após a preparação desses materiais, 

os scaffolds foram acondicionados em cadinho de porcelana contendo o PCL. Esse 

conjunto foi então aquecido ao ar a 200 °C por 2 h, resultando na fusão do polímero. 

Segundo Eqtesadi et al. [112], essa temperatura permite a obtenção de banho com 

expressiva fluidez, sem prejuízos à cristalinidade do polímero. A seguir, os scaffolds 

foram retirados do banho polimérico e resfriados ao ar. A Figura 6.1 apresenta esquema 

dessa metodologia.  

 



68 
 

 

Figura 6.1: Metodologia empregada na fabricação de scaffolds compósitos 

através da infiltração do VB em banho de PCL fundido. 

 

6.2.2. CARACTERIZAÇÕES 

 

As caracterizações dos scaffolds por DRX, FTIR, MEV e EDS, comportamento em SBF, 

testes de viabilidade celular, micro-CT e resistência à compressão foram executadas da 

mesma maneira como descrita no capítulo anterior. O ensaio de Arquimedes não foi 

possível uma vez que toda a superfície do material foi recoberta por PCL.  

 

6.3. RESULTADOS E DISCUSSÃO 

 

6.3.1. ANÁLISE DA INFILTRAÇÃO DE PCL NA AMOSTRA VB20M 

 

Foi observado por micro-CT que a amostra examinada apresentou 9%, 25% e 34% de 

porosidade aberta, fechada e total. Isso indica que o efeito de capilaridade em poros 

pequenos como os da amostra (diâmetro médio de 72 µm) é suficientemente forte para 

vencer a resistência devido à viscosidade. Na Figura 6.2 é mostrada a reconstrução da 

amostra com PCL e fase cerâmica. 
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Figura 6.2 - Reconstrução da microtomografia da amostra VB20M evidenciando a 

espessa capa de polímero que se formou na superfície da amostra 

 

A maior quantidade de PCL infiltrada em relação às outras rotas é devido à associação de 

dois fatores: o primeiro é o reduzido diâmetro de poros, que gera uma maior capilaridade 

e promove uma maior força motriz para a entrada do polímero na estrutura; o segundo 

fator é a alta porosidade interconectada do scaffold, que possibilita que o PCL alcance 

não somente a superfície da estrutura. 

 

Conforme dito anteriormente, as amostras VB20M foram recobertas por uma espessa 

camada de PCL que pode ser observada nas micrografias da Figura 6.3. Do lado esquerdo 

da Figura temos a região externa do scaffold, completamente recoberta e não exibindo 

nenhum poro. Do lado direito, ampliações crescentes da região interna da amostra, 

evidenciando que o polímero conseguiu penetrar profundamente no scaffold. 

Especialmente na maior ampliação, é visível que o polímero não recobre completamente 
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as partículas de VB, o que garante uma bioatividade maior para aplicações em tecidos 

ósseos. 

 

 

Figura 6.3 - MEV da amostra de VB20M em diversas ampliações. Do lado esquerdo 

tem-se a superfície externa do scaffold e do lado direito a superfície de fratura interna. 

 

O efeito de reforço gerado no banho de PCL fundido pôde ser observado no aumento da 

resistência mecânica das amostras. Comparativamente com o VB20 sem polímero, o 

ganho tanto de tenacidade como tensão máxima foram pronunciados, sendo esta última 

de 6,9 ± 3,4 MPa. Isso se deve ao fato da grande quantidade de polímero infiltrada que 

reforça o material em toda sua extensão e promove o deslizamento de cadeias amorfas, 

além de servir como uma rede interligando as partículas cerâmicas e evitando a total 

ruptura. 
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6.3.2.  AVALIAÇÃO DE BIOCOMPATIBILIDADE E BIOATIVIDADE 

 

O resultado do ensaio de LIVE/DEAD e MTT são exibidos na Figura 6.4a e 6.4b, 

respectivamente. As amostras VB20 e VB20M apresentaram o mesmo comportamento 

para células viáveis (em verde) em relação ao grupo controle. O comportamento das duas 

se manteve semelhante para a fluorescência em vermelho, indicando poucas mortes 

celulares em relação ao grupo controle. 

 

Quanto ao ensaio de MTT, o resultado de ambas foi estatisticamente superior quando 

comparado ao grupo controle. Esse fato corrobora para a suposição de que os elementos 

existentes nas duas formulações auxiliam no crescimento celular, uma vez que pequenas 

alterações de íons no meio extracelular podem ocasionar no crescimento e/ou 

diferenciação de células bem como mudança de metabolismo (o que pode ser o resultado 

do aumento de mitocôndrias viáveis) [34]. 
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Figura 6.4 - (a) Resultado LIVE/DEAD e (b) em análise de MTT para as amostras 

VB20 e VB20-PCL12. 

 

Em relação à bioatividade, as amostras VB20M que foram recobertas em banho de PCL 

fundido apresentaram a menor velocidade para a formação da camada de HA. O padrão 

de DRX (Figura 6.5) evidencia fracos picos somente entre 7 e 14 dias de imersão, 

enquanto no FTIR a banda de ligações P−O associada à HA só aparece após 14 dias 

(Figura 6.6). As fases adicionais observadas se devem ao fato de esses materiais não terem 

sido lavados antes das caracterizações e a formação de sais precipitados na superfície da 

amostra analisada.  
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Figura 6.5 – Padrão DRX de amostras de VB20M em SBF 

 

Os picos de DRX fortes observados em torno de 21º e 23° são atribuídos, respectivamente, 

aos planos cristalinos (110) e (200) do PCL [115]. Esse pico se deve ao fato de a amostra 

não ter sido triturada devido à elevada resistência do polímero utilizado e o DRX ter 

analisado a superfície com maior quantidade de polímero. 
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Figura 6.6 – Espectro de amostras VB20M em SBF 

 

A amostra VB20M mostrou a formação de HA quando imersas por 14 dias. A micrografia 

apresentada na Figura 6.7 exibe aumentos distintos com a formação de estruturas 

nodulares, características de HA após imersão em SBF [100], que recobrem grande parte 

da superfície. Juntamente na MEV, foi feita uma análise de EDS sobre uma das estruturas 

recobertas e picos de fósforo e cálcio foram encontrados em proporções maiores que a 

formulação original, corroborando para o fato de que essa estrutura é formada por 

hidroxiapatita. Picos de sódio e cloro foram detectados uma vez que esses elementos 

fazem parte da solução de SBF e formaram cristais na superfície.   

 

Figura 6.7 - MEV das amostras VB20M após 14 dias de imersão em SBF 
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6.4. CONCLUSÃO 

 

A porosidade total e aberta do scaffold VB20 foi reduzida de 61,25% para 28,55% 

enquanto a porosidade fechada aumentou de 6,3% para 8,9%. Além disso, uma espessa 

camada de PCL recobriu toda a superfície externa da amostra, impossibilitando a 

utilização da técnica de Arquimedes para mensurar a porosidade. Pelo MEV, observou-

se que não há superfície de vidro exposta, reduzindo muito a cinética da bioatividade do 

vidro. Entretanto, essa mesma camada promoveu um ganho de resistência mecânica de 

1,5 ± 0,3 para 7,0 ± 3,4 MPa. Ainda, foi observado que internamente as partículas 

cerâmicas não foram totalmente recobertas pelo polímero, o que gera a exposição do 

VB58S e possibilita certa atividade do material. A amostra VB20M se mostrou 

biocompatível e com maior viabilidade celular mitocondrial que o grupo controle, 

estatisticamente semelhante a amostra VB20. Isso se deve ao fato de que a amostra 

utilizada para esses ensaios possuía um volume da parte interna do scaffold. Entretanto, a 

formação da camada de HA se mostrou lenta quando comparada às outras amostras 

preparadas nesse estudo, sendo identificada apenas aos 14 dias de imersão em SBF. 
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CAPÍTULO 7. PREPARAÇÃO DE SCAFFOLDS COMPÓSITOS 

SEM ETAPA DE SINTERIZAÇÃO 

 

7.1.  INTRODUÇÃO 

 

Diferentemente das rotas de infiltração de PCL por solução de acetona ou fusão, este 

processo resulta em compósitos nos quais o polímero reforça o material não somente em 

sua porosidade aberta. Além disso, a não utilização tratamentos térmicos a 1250 ºC evita 

a cristalização e densificação parcial do VB, o que não compromete sua bioatividade e 

representa uma economia em termos de energia e tempo. 

 

7.2.  MATERIAIS E MÉTODOS 

 

Nesta rota o PCL foi inicialmente dissolvido em acetona, na proporção 1:3 a 50 °C em 

recipiente fechado por até 2 h. Após esse período o recipiente foi mantido semiaberto sob 

agitação, permitindo assim a evaporação parcial do solvente e o aumento da viscosidade 

da solução. Paralelamente em outro recipiente fechado, canfeno (Aldrich / 95%) foi 

liquefeito a 70 °C. A seguir, canfeno, ácido cítrico (Aldrich /  99,5%) e VB foram 

adicionados à solução acetona-PCL sob agitação a 50 °C, sendo o recipiente fechado 

novamente em seguida. O sistema foi agitado por 1 h para promover sua homogeneização. 

A fração de VB adicionada foi fixada em 10 %vol, enquanto o teor de ácido cítrico foi 

mantido em 1 %p da concentração de VB. Após esse período, a solução preparada foi 

vertida em moldes de PTFE e mantida à temperatura ambiente até sua completa 

solidificação. A etapa de sublimação do canfeno foi realizada mantendo os materiais 

produzidos à temperatura ambiente por até 10 dias (Figura 7.1). Por fim, as amostras 

foram secas ao ar a 60 ºC por até 12 h. 

 

A escolha da acetona como solvente para o PCL se deu por sua alta capacidade de 

dissolver esse polímero a 50 ºC e sua alta pressão de vapor, o que facilita a retirada dessa 

substância após desmoldar o scaffold produzido. O ácido cítrico foi escolhido nessa rota 

por se mostrar eficiente na dispersão das partículas de VB e pela sua alta compatibilidade 
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biológica, uma vez que não há tratamento térmico nesta rota para garantir a eliminação 

desse aditivo. 

 

Figura 7.1: Esquema da metodologia utilizada na fabricação de scaffolds compósitos 

sem etapa de sinterização. 

 

7.3.  RESULTADOS E DISCUSSÃO 

 

A diferença na rota de síntese das amostras, denominadas VB10-PCL10 deste ponto do 

trabalho em diante, resultou em um scaffold com uma estrutura diferente daquela 

encontrada nas duas outras rotas. Além de ser uma amostra bastante flexível com 

recuperação elástica visível (Figura 7.2), observa-se na reconstrução da amostra por 

micro-CT a distribuição uniforme da PCL na extensão da amostra, Figura 7.3. Tais 

amostras apresentaram porosidades aberta, fechada e total iguais a 55%, 12% e 67%; 

valores similares àqueles obtidos em ensaios de Arquimedes: 54%, 18% e 72%. 
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Figura 7.2 – Fotografia da amostra VB10-PCL10 evidenciando sua ductilidade. 

 

Figura 7.3 Reconstrução por micro-CT da amostra VB10-PCL10 

mostrando a atenuação de feixe de energia que está associada à adistribuição das fases. 

Na imagem superior é possivel observar as duas fases e na inferior somente uma fração 

da parte cerâmica 
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A micrografia da amostra VB10-PCL10 (Figura 7.4) exibe a fratura interna com uma 

distribuição mais uniforme do polímero sobre as partículas de VB. A melhor adesão do 

PCL na superfície cerâmica e o não recobrimento total das partículas são ideais em 

situações nas quais se espera uma distribuição mais homogênea entre amostras 

produzidas, melhores propriedades mecânicas e maior interação com o tecido subjacente 

ao implante. 

 

 

Figura 7.4 – MEV da região interna de uma amostra 

VB10-PCL10, fraturada com nitrogênio líquido, em duas ampliações. 

 

A tensão máxima dos scaffolds VB10-PCL10 foram as maiores desse projeto, atingindo 

valores de até 7,75 ± 1,42 MPa, entretanto os gráficos de tensão x deformação não 

apresentaram comportamento similar às outras amostras e se assemelharam à um 

elastômero, Figura 7.5.  Três diferentes regimes são observados: um regime elástico linear 

associado à compressão da amostra, um platô de estresse caracterizado por uma variação 

do regime elástico linear e relacionado ao colapso de macroporos, e uma região final de 

densificação atribuída ao colapso total de poros em todo o scaffold [55]. 

 

Devido ao comportamento diferente em relação às outras amostras, preferiu-se avaliar 

seu desempenho mecânico a partir da medida de seu módulo de Young. Os valores 

obtidos (46,69 ± 9,74 MPa) estão bem acima dos já reportados para compósitos BG / PCL 

[55]. 
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Figura 7.5 Gráfico de tensão - deformação de uma das amostras de VB10-PCL10.  

 

O PCL evitou a falha frágil da amostra VB10-PCL10 provavelmente porque as fibras de 

polímero preenchem defeitos pré-existentes na estrutura do scaffold. Tem sido relatado 

que sólidos elastoméricos mostram um comportamento mecânico similar, o que sugere 

que o CS poderia ser usado em aplicações de carga cíclica  [113]. 

 

Embora o módulo de Young medido para esses scaffolds esteja abaixo daqueles 

comumente relatados para o osso humano, isso pode não ser uma grande preocupação 

porque o local do implante recupera progressivamente suas propriedades mecânicas à 

medida que o novo osso cresce e o enxerto ósseo é substituído. Propriedades mecânicas 

dos híbridos baseados em PCL podem ser melhoradas tanto pela mistura de PCL com 

polímeros mais rígidos quanto pela promoção da formação de ligações covalentes entre a 

rede de sílica e as cadeias de PCL [114,115]. Também podemos aumentar o volume de 

partículas de VB usadas. O aumentando a carga sólida na suspensão assegura que menos 

falhas e porosidade podem ser encontradas no scaffold e maiores são as propriedades 

mecânicas. 
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7.3.1. AVALIAÇÃO DE BIOCOMPATIBILIDADE E BIOATIVIDADE 

 

No ensaio de LIVE/DEAD, as amostras VB10-PCL10 apresentaram semelhante 

crescimento positivo de células em comparação com o grupo controle e VB20, 

adicionalmente, foi o que apresentou comportamento mais próximo do controle em 

relação à baixa quantidade de células inviáveis (Figura 7.6a).  

 

Essa alta biocompatibilidade foi reforçada ao analisar o ensaio de MTT (Figura 7.6b), no 

qual essa amostra resultou na maior diferença positiva em relação ao grupo controle. Esse 

desempenho pode ser explicado pela não sinterização das partículas de VB, permitindo 

que as fases amorfas tenham maior cinética química quando comparado às fases 

cristalinas das outras rotas. Além disso, esta amostra apresenta partículas de VB de grande 

área superficial (282 m2/g), o que favoreceu o crescimento de células SAOS. 

 

 

Figura 7.6 - (a) Resultado LIVE/DEAD para VB20 e VB10-PCL10 

e em (b) a análise de MTT para as mesmas amostras 
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Em relação à bioatividade e à formação da camada de HA, o padrão de DRX (Figura 7.7) 

exibiu já nas primeiras 24h picos referentes à HA e HAC em torno 32º e 50º. 

  

 

Figura 7.7 Padrão de DRX de amostras VB10-PCL10 

 

No espectro de FTIR (Figura 7.8), as bandas associadas à formação desta camada 

apareceram pronunciadas desde o primeiro dia. Além disso, o fato de haver uma maior 

proporção de polímero entre a fase cerâmica e polimérica faz com que as bandas de C-O 

e C=O sejam ainda presentes após imersão em SBF. 
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Figura 7.8 Espectro de FTIR de amostras VB10-PCL10 

 

Pela análise feita por MEV (Figura 7.9), observa-se que a amostra foi completamente 

recoberta por HA, inclusive a superfície das fibras poliméricas. A ausência da etapa de 

sinterização e a elevada área superficial de VB possivelmente permitiram a formação 

dessa camada após o primeiro dia imerso em SBF devido à migração de íons e deposição 

de cristais sobre a superfície. Nas análises de EDS os picos de fósforo e cálcio estão acima 

da quantidade da formulação original relativas à HA.   

 

 

Figura 7.9 - MEV das amostras VB10-PCL10 após 14 dias de imersão em SBF com e 

sua análise de EDS 
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7.4.  CONCLUSÃO 

 

A amostra VB10-PCL10 apresentou porosidades semelhantes quando comparadas pelo 

ensaio de Arquimedes (55%, 12% e 67% de porosidade aberta, fechada e total) e micro-

CT (54%, 18% e 72%.). A mistura eficaz e processamento por freeze-casting 

desenvolvido culminou em uma boa distribuição de fases e interação entre elas, de forma 

que o valor de tensão máxima foi de 7,75 ± 1,42 MPa e módulo de Young 46,69 ± 9,74 

MPa, superiores àqueles encontrados na literatura para compósitos de VB/PCL Sua 

biocompatibilidade avaliada por LIVE/DEAD e MTT foi satisfatória e a viabilidade 

celular mitocondrial superior ao grupo controle e ao VB20. A bioatividade é semelhante 

àquela do VB quando avaliamos que houve formação da camada de HA já nas primeiras 

24 h. 
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CAPÍTULO 8. CONSIDERAÇÕES FINAIS 

 

8.1.  COMPARAÇÃO ENTRE AS ROTAS DESENVOLVIDAS 

 

8.1.1.  PROPRIEDADES MECÂNICAS 

 

De maneira geral, as amostras exibiram ganho de resistência à compressão após os 

tratamentos térmicos e processamentos realizados. A amostra VB20-PCL12 exibiu 

resistência à compressão de 2,5 MPa, tenacidade à fratura no valor de 2,7105 J/m3 e 

módulo de Weilbull de 9,7, enquanto a amostra VB20M com PCL impregnado por fusão 

exibiu resistência à compressão de 6,99 ± 3,43 MPa. Isso implica que a impregnação do 

PCL por fusão acarreta em resistência mecânica superior. Todavia, gera uma maior 

variabilidade (módulo de Weibull em torno de 1,7), indesejada em processos de 

fabricações nos quais a confiabilidade do material deve ser garantida. As amostras sem 

sinterização a 1250 ºC, VB10-PCL-10, alcançaram tensão máxima de 7,75 ± 1,42 MPa, 

módulo de Young 46,69 ± 9,74 MPa e uma grande capacidade de recuperação elástica. A 

Tabela 8.1 apresenta as propriedades mecânica de algumas amostras preparadas nesse 

estudo. 

 

Tabela 8.1 – Propriedades mecânicas das amostras finais 

Amostra 
Resistência à  

compressão (Mpa) 

Tenacidade 

(J/m3) 
Weibull 

Módulo de  

Young (Mpa) 

VB20-PCL12 2,5 2,7  105 9,7 Não mensurado 

VB20M 6,99 ± 3,43  1,44  105 1,49 65,09 ± 17,26 

VB10-PCL10 7,75 ± 1,42 1,05  105 12,77 46,69 ± 9,74 

 

Apesar de ter alcançado a maior resistência à compressão, não se pode dizer que a amostra 

VB10-PCL10 é a de melhor propriedades mecânicas, pois cada demanda requer 

características diferentes. Para aplicações em tecido ósseo, a Figura 8.1 mostra os valores 

de resistência à compressão e de módulo de Young requeridos [39]. 
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Figura 8.1 – Principais materiais utilizados na engenharia de tecidos, tecido ósseo e seus 

valores de resistência e módulo de Young. Fonte: [39]. 

 

Nenhum dos materiais alcançou a combinação das duas variáveis descritas na 

Figura 8.1para o osso trabecular ou cortical. Entretanto, nem todas as aplicações estão 

sujeitas à esforços mecânicos elevados. Todos os materiais obtidos nesse trabalho 

poderiam ser aplicados como preenchimentos, especialmente aqueles com menores 

módulos de Young.   

 

8.1.2.  TAMANHO E VOLUME DE POROS 

 

As amostras VB20-PCL12 e VB20M partiram dos mesmos scaffolds cerâmicos e 

sofreram adição de polímero por processos diferentes, sabendo disso, a porosidade do 

material final é uma forma de comparar a eficiência da impregnação. Os resultados finais 

são mostrados na Tabela 8.2. 
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Tabela 8.2 – Porosidades das amostras por Método de Arquimedes (#) e Micro-CT (*) 

Amostra 
Porosidade 

Fechada (vol. %) 

Porosidade  

Aberta (vol. %) 

Porosidade  

Total (vol. %) 

VB20-PCL12 14,00 41,32 55,32# 

VB20M 8,9* 25,05* 31,77* 

VB10-PCL10 15,25#* 54,49#* 69,74#* 

 

Na amostra VB20-PCL12 a impregnação foi menos eficiente que pelo método da fusão, 

VB20M, uma vez que todas as porosidades foram reduzidas, explicada pela maior 

infiltração do polímero na estrutura. A amostra sem sinterização a 1250 ºC não partiu das 

amostras VB20 como as duas citadas acima, e sua porosidade foi a mais elevada de todas, 

sendo a mais indicada para processos nos quais o ancoramento e crescimento celular é 

priorizado.  

 

8.1.3.  BIOCOMPATIBILIDADE 

 

O ensaio de biocompatibilidade por MTT, mostrou todas as amostras produzidas não 

apresentam citotoxicidade em células SAOS e que houve diferença estatística positiva 

entre o grupo controle com as amostras VB20M e VB10-PCL10 mas não houve diferença 

estatística entre estas duas últimas. 

 

Figura 8.2 – Resultado de ensaio de MTT em células SAOS de  

forma comparativa entre todas as amostras deste trabalho. 
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Figura 8.3 - Resultados obtidos a partir do ensaio LIVE/DEAD®. As luminescências 

verde e vermelha correspondem a células vivas e mortas, respectivamente, para todas as 

amostras deste trabalho. 
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Para o ensaio de LIVE/DEAD, observa-se que as células vivas, em verde, seguem o 

padrão do controle, bem como as células mortas, em vermelho. Qualitativamente, 

somente a amostra VB20M se mostrou um pouco inferior ao controle, provavelmente 

devido ao recobrimento quase total do VB por PCL na superfície. 

 

8.1.4.  BIOATIVIDADE 

 

A bioatividade dos materiais foram bastante diferentes: a amostra sem sinterização 

(VB10-PCL10) foi capaz de dar início à formação da cama de HA nas primeiras 24h, 

evidenciadas por DRX, EDS e FTIR; a amostra VB20-PCL12, como foi submetida a 

etapa de sinterização e teve sua bioatividade reduzida, mostrou-se mais lenta no processo 

de formação dessa camada; por último, na amostra VB20M que além de sinterizada foi a 

mais recoberta pelo polímero, a camada de HA somente foi observada após 14 dias de 

imersão em SBF. Dessa forma, esses materiais teriam ordem decrescente de aplicação em 

situações nas quais a rápida ligação do material com o osso fosse requerida. 
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8.2.  CONCLUSÕES FINAIS 

 

Observou-se que a sinterização do vidro bioativo a 1250 °C por 2 h diminuiu tanto sua 

área superficial específica de 280 m2/g para 0,6 m2/g, bem como o volume de poros de 

0,45 para 810-4 cm3/g além do tamanho médio de poros 6,4 versus 4,8 nm; mas nem sua 

biocompatibilidade nem sua bioatividade avaliada pelo comportamento em SBF foram 

insatisfatórias. O tratamento térmico de sinterização também levou à cristalização deste 

material. -cristobalita, metassilicato de cálcio (wolastonita e pseudowollastonita), alfa e 

beta fosfato tricálcico foram observados no vidro sinterizado.  

 

Os scaffolds cerâmicos fabricados via freeze-casting utilizando mistura Naph-Cânfora 

exibiram uma estrutura macroporosa altamente interconectada e aberta. Apesar do 

aumento da carga de VB na suspensão inicial das amostras VB10, VB20 e VB26 resultar 

em amostras com menores porosidades, 79,0 ± 3,5, 64,4 ± 1,5 e 59,2 ± 1,0 %. 

respectivamente, estas apresentam maiores resistências à compressão com valores de 0,15 

± 0,04, 1,52 ± 0,30 e 4,10 ± 0,65 MPa. O módulo de Weibull avaliado para VB10, VB20 

e VB26 foi 3,3, 4,9 e 5,9, respectivamente. 

 

A infiltração de PCL por solução de acetona nos scaffolds aumentou sua estabilidade 

mecânica em termos de resistência à compressão e tenacidade e esse reforço foi mais 

acentuado na rota de infiltração por fusão porque esse comportamento é mais evidente 

quanto maior o carregamento do PCL. As fibras de PCL que ligam as partículas de VB 

foram notadas nas micrografias de MEV e sugerem que a PCL pode preencher defeitos 

pré-existentes na estrutura do scaffold, unindo partículas de cerâmica e aumentando a 

tensão necessária para propagar rachaduras, por isso a melhor uniformidade das amostras 

híbridas e melhor coesão entre as fases garantiu boa resistência mecânica.  

 

A estrutura de poros gerada pelo canfeno foi mais interessante que a mistura Naph-Camp, 

do ponto de vista biológico, devido ao tamanho dos poros e sua distribuição. Entretanto, 

a porosidade geral diminuiu, podendo ser pelo diferente processamento ou meio 

refrigerante.  
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Testes de citotoxicidade revelaram que os scaffolds infiltrados por PCL não interferiram 

negativamente na proliferação das células SAOS e que amostras sinterizadas resultam em 

menores percentuais de viabilidade celular. Houve crescimento de HA na superfície de 

todas as amostras, infiltradas por PCL ou não, após a imersão em SBF por 14 dias. Os 

resultados descritos neste trabalho sugerem que os scaffolds compósitos aqui preparados 

são candidatos promissores para aplicações de regeneração e suporte de tecido ósseo. 

 

Cada rota citada apresenta características que às tornam mais adequadas às aplicações 

diferentes. A rota de sinterização e impregnação de polímero por solução de acetona 

possui uma resistência mecânica baixa e altos valores de porosidade, sendo adequada para 

situações de preenchimento sem grandes solicitações mecânicas. A rota com sinterização 

e impregnação por banho de PCL fundido apresentou resistência mecânica intermediária 

mas uma biocompatibilidade menos favorável devido à sua baixa porosidade. Porém, são 

materiais mais indicados em situações nas quais o implante possui menor necessidade de 

interação com tecidos vivos. Por último a rota sem sinterização dos scaffolds apresentou 

um comportamento similar à de um elastômero e potencial aplicação em situações onde 

esforços cíclicos estão presentes. 
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8.3.  SUGESTÕES PARA TRABALHOS FUTUROS 

 

• Variar a taxa de resfriamento para todas as rotas (diminuir o gradiente de 

resfriamento), com o intuito de gerar poros com dimensões maiores. 

 

• Aprimorar o processo de impregnação via banho em polímero fundido, a fim de 

evitar o bloqueio dos poros abertos do scaffold. 

 

• Testar outros polímeros biodegradáveis e/ou biocompatíveis como PLA, PLGA e 

PVA para avaliar o quanto as características intrínsecas desses polímeros afetam 

no processamento e no resultado final. 

 

• Determinar a resistência à flexão das amostras deste trabalho, pois essas 

solicitações são limitantes para a aplicação de muitos materiais. 

 

• Avaliação in vivo do potencial dos scaffolds para regeneração óssea. 

 

• Avaliar a cinética de degradação do PCL utilizado nesse estudo (Mw = 80.000). 

 

• Avaliar as propriedades mecânicas e estruturais dos scaffolds após imersão em 

SBF. 
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