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RESUMO 

 

 

Introdução: Os minerais wollastonita (W) e fosfato tricálcico (TCP) têm reconhecida 

biocompatibilidade e diferentes comportamentos em fluido biológico. Sendo assim, foram 

desenvolvidas vitrocerâmicas na forma de grânulos, com diferentes proporções percentuais em 

peso de W e TCP, a fim de obter diferentes comportamentos de solubilidade, bioatividade e 

biodegradabilidade, durante a reparação óssea em defeito ósseo crítico. Objetivo: Avaliar as 

propriedades vibracionais e estruturais, bem como o comportamento biológico e modificações 

composicionais in vivo, de vitrocerâmicas na forma de grânulos, com diferentes proporções 

percentuais em peso de W e TCP. Materiais e método: Utilizaram-se 76 ratos Wistar, machos, 

divididos em quatro grupos experimentais, de acordo com a vitrocerâmica implantada - 

W20/TCP80, W40/TCP60, W60/TCP40 e W80/TCP20; e grupos controle positivo, íntegro e 

negativo, defeito ósseo vazio. As amostras obtidas foram avaliadas macroscopicamente e por 

radiografia digital, aos sete dias pós-implantação, e por espectroscopia Raman nos pontos 

biológicos de 07, 15, 45 e 120 dias. Resultados: Previamente à implantação in vivo, a 

espectroscopia Raman identificou nas vitrocerâmicas estudadas diferentes predominâncias dos 

polimorfos α-W, β-TCP e α-TCP. As vitrocerâmicas W40/TCP60, W60/TCP40 e W80/TCP20 

apresentaram melhor aglutinação após hidratação pré-operatória. Em todos os pontos 

biológicos estudados, não foram observados sinais de rejeição. Aos sete dias, 

macroscopicamente, observou-se formação tecidual que envolveu os grânulos implantados em 

todos os grupos do estudo. Ao longo dos períodos analisados, as bandas Raman evidenciaram 

a formação de matriz orgânica e presença de componentes inorgânicos, com maior similaridade 

espectral do tecido ósseo para a vitrocerâmica W60/TCP40. Conclusão: As vitrocerâmicas 

apresentaram tolerância in vivo, sendo que W60/TCP40 e W80/TCP20 demonstraram 

modificações composicionais graduais, que indicam desempenho adequado para aplicação 

como substituto ósseo, com melhor evidência para a vitrocerâmica W60/TCP40. Já a 

vitrocerâmica W20/TCP80 não apresentou modificações composicionais notórias in vivo, 

evidenciando potencial para utilização como material de preenchimento. 

 

Palavras-chave: Biomateriais. Regeneração óssea. Vitrocerâmica. Silicato de cálcio. Fosfato 

tricálcico. 
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MONÇÃO, Mauricio Mitsuo. Evaluation of biological behavior and compositional 

modifications of glass-ceramics based on wollastonite and tricalcium phosphate for bone 

regeneration. 123 s. 2021. Advisor: Roberto Paulo Correira de Araújo. Doctoral (Thesis) - 

Institute of Health Sciences, Federal University of Bahia, Salvador, 2022. 

 

 

ABSTRACT 

 

 
Introduction: Wollastonite (W) and tricalcium phosphate (TCP) minerals have recognized 

biocompatibility and different behaviors in biological fluids. Glass-ceramics were developed in 

the form of granules, with different W and TCP weight percentages in order to obtain different 

solubility, bioactivity and biodegradability behaviors during bone repair in a critical bone 

defect. Objective: To evaluate vibrational and structural properties, as well as in vivo biological 

behavior and compositional modifications of glass-ceramics in the form of granules with 

different W and TCP weight percentages . Materials and methods: 76 male Wistar rats were 

used, which were divided into four experimental groups according to each glass-ceramic type - 

W20/TCP80, W40/TCP60, W60/TCP40 and W80/TCP20 -, plus a positive control group and 

a negative control group with untreated bone defect. Samples were macroscopically evaluated 

and by digital radiography over seven days after implantation, and by Raman spectroscopy at 

the following biological points: 07, 15, 45 and 120 days. Results: Before implantation, Raman 

spectroscopy identified different predominance of α-W, β-TCP and α-TCP polymorphs in 

glass-ceramics. W40/TCP60, W60/TCP40 and W80/TCP20 showed better agglutination after 

hydration. In all biological points, no signs of rejection were observed. Along seven days, tissue 

formation was macroscopically observed, involving implanted granules in all study groups. 

Over the analyzed periods, Raman bands showed formation of components associated with 

organic matrix and presence of inorganic components, with greater spectral similarity of bone 

tissue to the W60/TCP40 glass-ceramic. Conclusion: Glass-ceramics showed in vivo tolerance, 

and W60/TCP40 and W80/TCP20 showed gradual compositional changes, which indicate 

adequate performance for application as bone substitute, with better evidence for the 

W60/TCP40 glass-ceramic. W20/TCP80 glass-ceramic did not show noticeable in vivo 

compositional changes, showing potential for using as filling material. 

 

Keywords: Biomaterials. Bone regeneration. Glass-ceramic. Calcium silicate. Tricalcium 

phosphate. 
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1 INTRODUÇÃO 

 

As pesquisas com biomateriais sintéticos buscam substitutos ósseos com maiores 

potenciais para estimular a regeneração óssea, principalmente no tratamento de perda óssea 

extensa, cuja capacidade autorregenerativa do tecido se mostra limitada(1,2). Para a 

bioengenharia, o conceito de regeneração óssea pressupõe que a reconstrução tecidual de 

defeitos ósseos, provocados por traumas, doenças degenerativas e outras causas, ocorra a partir 

da aplicação de um biomaterial capaz de estimular a formação de novo tecido, com as mesmas 

características estruturais e funcionais do tecido ósseo nativo(3). Dessa forma, existe grande 

interesse em alternativas baseadas na utilização de biomateriais sintéticos, que apresentem 

habilidade de interagir com o organismo receptor, estimulando a osteogênese de acordo com os 

princípios biológicos da reparação tecidual óssea(4).  

Nas últimas décadas, além da variedade de biomateriais sintéticos identificados com 

finalidade de tratamento das perdas ósseas, o avanço tecnológico na área da bioengenharia 

possibilitou o desenvolvimento de estratégias, com o propósito de modificar e/ou melhorar as 

propriedades físico-químicas dos biomateriais sintéticos para regeneração óssea(4,5). Por 

exemplo, o desenvolvimento de compósitos busca reunir propriedades físico-químicas de dois 

ou mais biomateriais significativamente diferentes, os quais, quando associados, resultam em 

melhores desempenhos para bioatividade, biodegradação e biorreabsorção proporcional à 

regeneração óssea(6,7). 

Entre os biomateriais que despertam interesse para regeneração óssea, os minerais 

wollastonita (W) e fosfato tricálcico (TCP) se destacam devido a suas reconhecidas 

biocompatibilidades e por suas propriedades físico-químicas favoráveis à regeneração óssea 

(8,9,10). Ambos os minerais, quando submetidos a diferentes tratamentos térmicos controlados, 

apresentam modificações estruturais e formação de diferentes polimorfos, podendo assumir 

diferentes comportamentos em meio biológico(11,12).     

Os estudos reportam que a W apresenta alta resistência mecânica e maior bioatividade, 

quando comparada às biocerâmicas de fosfatos de cálcio(13,14). Sua maior bioatividade ocorre 

devido à dissolução incongruente em meio biológico, com rápida liberação dos íons de cálcio, 

lenta liberação dos íons de silício e formação de uma camada de sílica amorfa em sua superfície, 

favorecendo a precipitação de apatita semelhante à apatita biológica, que contribui para a 

osteogênese(14). Ademais, os efeitos positivos do silício na angiogênese e na osteogênese são 

reportados na literatura(15,16). 
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Já o TCP é amplamente pesquisado devido à sua composição química conter 

componentes semelhantes às do tecido ósseo e por apresentar dissolução em meio biológico(17). 

Os polimorfos α-TCP e β-TCP são biodegradáveis e biorreabsorvíveis pelo organismo quando 

implantados em sítio ósseo(18). Ambos polimorfos têm habilidade para osteocondução, porém, 

a maior estabilidade do β-TCP em meio biológico justifica seu amplo emprego na formulação 

de biocerâmicas que servem como substitutos ósseos (17,19).  

Embora a W e o TCP tenham reconhecidas propriedades favoráveis à regeneração óssea, 

quando usados individualmente apresentam limitações para aplicação como substituto ósseo. 

Por exemplo, a W é altamente instável meio aquoso e o TCP oferece baixa resistência 

mecânica(20,21). Estudos demonstram que a associação dos referidos minerais na forma de 

vitrocerâmicas, ou quando associados a outros biomateriais, resultam em melhor desempenho 

mecânico e maior bioatividade durante o processo de reparo ósseo(22, 23). Também, visto que 

ambos os minerais apresentam diferentes comportamentos em meio biológico, o emprego de 

diferentes proporções percentuais em peso de W e TCP pode ajustar a taxa de dissolução, 

biodegradação e biorreabsorção in vivo, de acordo com a dinâmica de neoformação óssea(24).  

Nessa perspectiva, com avaliação na pesquisa, desenvolveram-se vitrocerâmicas a base 

dos minerais W e TCP em diferentes proporções percentuais em peso. Buscou-se analisar o 

comportamento biológico, bem como as modificações composicionais in vivo das 

vitrocerâmicas, após implantação em modelo de defeito ósseo crítico em calvária de rato, a fim 

de obter maior compreensão dos desempenhos ao longo do processo de reparação óssea. 

Para tanto, a fim de nortear esta pesquisa, inicialmente apresenta-se uma revisão de 

literatura sobre a anatomia e fisiologia do tecido ósseo, bem como a dinâmica do seu reparo 

após lesão. Também, explana-se sobre as principais características físico-químicas necessárias 

para um substituto ósseo sintético, com especial destaque para as vitrocerâmicas com finalidade 

de regeneração óssea.  

Posteriormente, acrescentam-se três artigos científicos, com resultados de diferentes 

análises obtidas por meio de técnicas não destrutivas, para maior compreensão do 

comportamento biológico e das modificações composicionais das vitrocerâmicas no modelo 

experimental in vivo. Ao final, apresenta-se a discussão dos resultados obtidos, seguida da 

conclusão que sumariza o desempenho das vitrocerâmicas avaliadas no presente estudo. 
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2 JUSTIFICATIVA  

 

A obtenção de biomateriais sintéticos, conformados à dinâmica de reparação óssea, com 

maiores potenciais para estimular a regeneração tecidual, continua sendo um desafio para a 

bioengenharia. Embora possuam biocompatibilidade, os biomateriais W e TCP apresentam 

limitações de natureza química e estrutural quando utilizados individualmente como substituto 

ósseo. Sendo assim, a associação da W e do TCP na forma de vitrocerâmica pode reunir 

distintas propriedades físico-químicas, resultando e um biomaterial substituto do tecido ósseo 

com melhor desempenho para o tratamento de perda óssea.    

No entanto, observou-se uma lacuna de conhecimento sobre como diferentes proporções 

percentuais em peso de W e TCP podem interferir no desempenho da vitrocerâmica durante a 

reparação óssea e na sua habilidade de estimular a regeneração tecidual, especialmente, em 

situação de extensa perda óssea. Sabe-se que ambos os minerais apresentam diferentes 

comportamentos de dissolução, biodegradação e biorreabsorção em meio biológico. Dessa 

forma, a proposta desta pesquisa foi impulsionada pela relevância da maior compreensão do 

comportamento biológico e modificações composicionais in vivo de vitrocerâmicas, com 

diferentes proporções percentuais em peso de W e TCP, ao longo do processo de reparo ósseo.  

Cabe destacar que estudos com vitrocerâmicas à base de W e TCP, desenvolvidos por 

pesquisadores do Laboratório de Bioengenharia Tecidual e Biomateriais, do Instituto de 

Ciências da Saúde, da Universidade Federal da Bahia, realizaram avaliações por meio 

histomorfológico e histomorfométrico, restringindo-se aos aspectos celulares e teciduais que 

indicaram potenciais para regeneração óssea. Desse modo, para a presente pesquisa foram 

empregadas diferentes análises por meio de técnicas não destrutivas, a fim de se obter maior 

compreensão do comportamento biológico e das modificações composicionais das 

vitrocerâmicas durante o reparo ósseo. Ademais, as conclusões deste estudo também 

subsidiarão outras pesquisas com W e TCP para aplicações biomédicas. 
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3 HIPÓTESES 

 

Face ao exposto, são hipóteses de pesquisa do presente estudo: 

✓ Diferentes proporções percentuais em peso de W e TCP resultam em distintos 

comportamentos biológicos que interferem na habilidade da vitrocerâmica de servir como 

substituto de tecido ósseo.  

✓ Diferentes predominâncias de fases minerais determina a habilidade da vitrocerâmica 

em apresentar modificações composicionais in vivo, e de seu potencial para ser empregada 

como substituto ósseo. 

✓ Vitrocerâmicas com diferentes proporções percentuais em peso de W e TCP 

apresentam diferentes desempenhos para regeneração óssea durante o processo de reparação 

em defeito ósseo crítico. 
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4 OBJETIVOS 

 

4.1 OBJETIVO GERAL 

 

Avaliar as propriedades vibracionais e estruturais de vitrocerâmicas, na forma de 

grânulos, apresentadas com diferentes proporções percentuais em peso de W e TCP, bem como 

o comportamento biológico e as modificações composicionais in vivo, após implantação em 

modelo de defeito ósseo crítico em calvária de rato Wistar. 

 

4.2 OBJETIVOS ESPECÍFICOS 

 

✓ Caracterizar a composição molecular e estrutural de vitrocerâmicas a base de W e TCP 

nas proporções de W20/TCP80, W40/TCP60, W60/TCP40 e W80/TCP20, por meio da 

espectroscopia Raman, antes da implantação in vivo; 

✓ Analisar o comportamento biológico, macroscópico e radiográfico dos biomateriais 

supracitados, após implantação em defeito ósseo crítico em calvária de rato Wistar; 

✓ Identificar, por meio da espectroscopia Raman, as modificações composicionais das 

vitrocerâmicas nos pontos biológicos de 07, 15, 45 e 120 dias. 
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5  FUNDAMETAÇÃO TEÓRICA 

 

Desde a Antiguidade, a humanidade busca meios para solucionar problemas de saúde e 

melhorar a qualidade de vida. A utilização de materiais naturais ou sintéticos para substituir 

partes do corpo lesionado, ou mesmo sadio, esteve presente na história entre os diversos 

povos(8). Ao longo do tempo, diversas alternativas reparadoras com propriedades físico-

químicas compatíveis com o organismo humano foram desenvolvidas e/ou aprimoradas, e 

atualmente, os chamados biomateriais são empregados em diversas aplicações biomédicas 

regenerativas, corretivas, substitutivas e/ou estéticas(25). 

Conforme a literatura científica, biomateriais são substâncias e/ou combinação de 

substâncias, naturais ou sintéticas (outra que não drogas), utilizadas em aplicações 

biomédicas(26). O conceito mais amplo descreve um biomaterial como qualquer material 

biocompatível, que pode ser usado para substituir ou auxiliar na manutenção de parte de um 

órgão ou tecido, mantendo íntimo contato com o organismo vivo (25,26). Tais biomateriais 

interagem com sistemas biológicos, resultando em tratamento, aumentando volume ou 

substituindo tecidos, órgãos ou funções do corpo. Além da recuperação da qualidade de vida, o 

avanço tecnológico dos biomateriais muitas vezes proporciona a total recuperação estrutural e 

funcional de tecidos e órgãos(26,27). 

Especificamente sobre o tecido ósseo, sabe-se que nas situações de perda extensa, o 

mecanismo de regeneração é limitado e o reparo ocorre por cicatrização, com formação de 

tecido fibroso e perda de função(28,29). O enxerto autógeno ainda é considerado o padrão ouro 

para o tratamento de situação dessa natureza, pois, além de não ser rejeitado pelo organismo, 

tem as propriedades necessárias para a osteogênese. No entanto, algumas desvantagens devem 

ser consideradas, como a necessidade de cirurgia para obtenção do enxerto ósseo, tempo 

necessário para cicatrização do sítio doador, riscos de infecções durante o procedimento, além 

da quantidade limitada para retirada do tecido na área doadora. Outras opções incluem os 

enxertos ósseos alógenos, provenientes de banco de tecido humano, e xenógeno, provenientes 

de outras espécies animais. No entanto, essas alternativas apresentam riscos de rejeição pelo 

organismo e possibilidade de transmissão de agentes infecciosos(29). 

Dessa forma, o uso de biomateriais sintéticos com finalidade de regeneração óssea 

apresenta-se como uma alternativa promissora(30). A literatura especializada reporta diferentes 

materiais poliméricos, metálicos e cerâmicos para aplicações ósseas, sendo alguns com 

potencial para regeneração óssea. Para tal finalidade, o biomaterial sintético deve respeitar os 
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eventos biológicos que ocorrem durante o reparo tecidual. Também, deve-se considerar a 

constante remodelação tecidual, sendo que a quantidade óssea total depende do equilíbrio entre 

a formação do novo tecido e biorreabsorção óssea(31).  

 

5.1 TECIDO ÓSSEO  

 

Visto que a presente tese envolve pesquisa com biomateriais para regeneração óssea, 

entende-se que é fundamental a compreensão dos componentes desse tecido, sua estrutura 

anatômica, funções fisiológicas e sua dinâmica para formação e manutenção no organismo 

humano. O tecido mineralizado do esqueleto humano tem propriedades biomecânicas únicas, 

adaptados para suportar peso, proteger órgãos vitais e proporcionar movimentos do corpo. 

Também atuam como fonte de minerais essenciais, necessários para diversas funções do 

organismo(32). 

O tecido ósseo caracteriza-se pela grande diferenciação celular, onde distintos tipos de 

células passam a especializar-se na elaboração de fibras colágenas e na mineralização tecidual, 

proporcionando características típicas que conferem suas funções no organismo(32,33). Esse 

tecido é formado por células (osteoprogenitoras, osteoblastos, osteócitos e osteoclastos) e por 

matriz extracelular. As osteoprogenitoras são consideradas células de reserva que podem ser 

estimuladas, diferenciando-se em osteoblastos. São encontradas no endósteo, periósteo, canais 

ósseos e em outros tecidos do organismo. Durante a fase de crescimento dos ossos e nas 

situações que exigem reparações de lesões ósseas, as células osteoprogenitoras são estimuladas 

e diferenciam-se em osteoblastos(34). 

Os osteoblastos, osteócitos e osteoclastos são as células que se apresentam em constante 

dinâmica para a produção, manutenção e biorreabsorção da matriz osteiode e óssea, 

respectivamente. Os osteoblastos têm função de sintetizar a parte orgânica da matriz óssea e 

sua mineralização. A parte orgânica é formada principalmente por fibras colágenas, 

proteoglicanos e glicoproteínas, elementos responsáveis pela manutenção de sua vitalidade e 

plasticidade(33).  

A matriz orgânica sintetizada pelos osteoblastos é depositada de forma circunjacente a 

essas células, a qual posteriormente é mineralizada, formando lacunas e os canalículos. A 

mineralização é iniciada a partir da secreção de pequenas vesículas pelos osteoblastos, ricas em 

fosfatase alcalina, dando origem à fase mineral do tecido ósseo, cuja composição principal é a 

hidroxiapatita (Ca10(PO4)6(OH)2). Dessa forma, com a produção e aumento da mineralização 
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do tecido, os osteoblastos ficam aprisionados em lacunas e passam a ser chamados de 

osteócitos(35). 

Os osteócitos, células maduras, são responsáveis pela manutenção da matriz óssea. A 

morte do osteócito promove a biorreabsorção da matriz pela atividade dos osteoclastos, seguida 

pelo reparo ou remodelação do tecido pelos osteoblastos. Em cada lacuna fica apenas um 

osteócito e, através de canalículos, mantém comunicação com lacunas adjacentes, onde os 

prolongamentos citoplasmáticos realizam comunicação com osteócitos vizinhos. Como não 

ocorre difusão de substâncias na matriz óssea mineralizada, os canalículos possibilitam a 

dinâmica necessária para a nutrição dos osteócitos, permitindo a passagem de moléculas entre 

capilares sanguíneos e os osteócitos(34,35).  

No tecido ósseo, há uma contínua formação e reabsorção tecidual, conhecidas como turn 

over ósseo. Para haver equilíbrio e manutenção das condições estruturais do tecido ósseo, é 

necessário que uma célula realize a biorreabsorção da referida matriz, o osteoclasto. Trata-se 

de um tipo celular que produz e secreta um conjunto de enzimas, moléculas de adesão e 

mecanismos de reconhecimento, que proporcionam o equilíbrio entre a produção e a 

biorreabsorção de matriz óssea(36).  

Os osteoclastos são células grandes, móveis, multinucleadas e com ramificações 

irregulares. Contêm grande quantidade de lisossomos para liberação do conteúdo enzimático 

nos espaços entre os prolongamentos citoplasmáticos. Quando ativos, encontram-se sobre a 

superfície óssea a ser reabsorvida. No sítio de adesão, ocorre a secreção de colagenase e de 

enzimas, que digerem os componentes orgânicos da matriz óssea e dissolvem a matriz 

inorgânica para liberar íons de fosfato e de cálcio. A calcitonina e o paratormônio controlam a 

atividade dos osteoclastos de forma antagônica, sendo que o paratormônio estimula e a 

calcitonina reduz a biorreabsorção óssea(33,36). 

Dessa forma, um complexo mecanismo envolvendo diferentes tipos celulares ósseos 

mantém a dinâmica da sua matriz com constituintes orgânico e inorgânico. A parte orgânica é 

formada principalmente por colágeno do tipo I e poucas quantidades de proteoglicanos e 

glicoproteínas. Já a parte inorgânica tem como principais constituintes o cálcio e o fosfato, que 

formam os cristais de hidroxiapatita (Ca10(PO4)6(OH)2) ao longo das fibras colágenas, e 

pequenas quantidades de bicarbonato, magnésio, potássio, sódio e citratos(32,33). 
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Figura 1: Representação dos componentes do tecido ósseo e organização estrutural. 

 

 

Fonte: Adaptado de Mescher (2016)(33). 

 

A matriz óssea recém produzida não mineralizada é chamada de osteoide. Dentro da 

normalidade, íons de cálcio e fosfatos formam cristais de hidroxiapatita e se ligam às fibras de 

colágeno, promovendo a mineralização característica do osso. A hidroxiapatita óssea é 

considerada não estequiométrica, por ser deficiente em cálcio e por conter átomos de outros 

minerais e carbonatos(37). 
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A mineralização da matriz extracelular óssea é um processo dinâmico, controlado por 

múltiplas vias de regulação genética e por estímulos mecânicos que regulam a homeostase dos 

íons de cálcio e de fosfato. Por muito tempo, a fase mineral óssea foi descrita como 

hidroxiapatita, similar à apatita geológica, devido à sua composição química e ao padrão de 

cristalinidade. Atualmente, sabe-se que a composição mineral óssea não é uniforme e que, ao 

longo do tempo, os minerais inicialmente depositados na matriz extracelular passam por 

transição de fase, dando origem ao tecido ósseo maduro, composto por cristais nanométricos(38). 

Durante o desenvolvimento dos embriões humanos, os centros primários de ossificação 

dos ossos endocondrais surgem entre 8 e 12 semanas de gestação, porém, a mineralização dos 

tecidos esqueléticos não ocorre até o terceiro trimestre(39). A mineralização da matriz 

extracelular nos ossos endocondrais inicia-se sobre uma estrutura de cartilagem hialina, que 

apresenta formato semelhante aos ossos que irão se formar, curtos ou longos. Já nos ossos com 

mineralização intramembranosa, o processo ocorre no interior de membranas de tecido 

mesenquimal durante a vida intrauterina e de membranas de tecido conjuntivo, na vida após 

nascimento(40). 

A disponibilidade sistêmica dos íons de cálcio e de fosfato no organismo implica 

diretamente na qualidade e na manutenção da estrutura mineral óssea. De fato, a redução nos 

níveis sistêmicos desses minerais resulta em osteomalácia, com aumento característico de 

tecido osteoide não mineralizado. Os íons de cálcio e de fosfato são obtidos por meio da 

alimentação, absorvidos pelo organismo e distribuídos por meio da circulação sistêmica aos 

órgãos e tecidos(41). A maioria dos tecidos corporais (tecidos moles) apresenta inibidores da 

precipitação de cristais hidroxiapatita, como o pirofosfato. Dessa forma, em condições 

fisiológicas, esses tecidos não se mineralizam, mesmo com altas concentrações de cálcio e 

fosfato circulantes no meio extracelular(42). 

 O metabolismo dos íons cálcio e de fosfato apresentam constante movimentação desses 

dois íons para dentro e para fora do organismo, regulando suas concentrações nos vários 

compartimentos do corpo. Após serem absorvidos da alimentação, as concentrações de cálcio 

e de fosfato são aumentadas na circulação sanguínea, favorecendo a precipitação dos cristais de 

hidroxiapatita no tecido ósseo. Quando diminui a concentração do íon cálcio na circulação, o 

cálcio presente no tecido ósseo é mobilizado para a circulação sistêmica(43). 

Dois mecanismos de mobilização do cálcio depositado no tecido ósseo são descritos, 

sendo o primeiro a simples transferência dos íons dos cristais de hidroxiapatita para o líquido 
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intersticial e o segundo, o mecanismo envolvendo ação do paratormônio, sobre o tecido ósseo, 

causando aumento no número de osteoclastos e biorreabsorção da matriz óssea, com 

consequente liberação de cálcio e de fosfato para a circulação sistêmica(44). O paratormônio 

atua sobre receptores localizados nos osteoblastos, que deixam de sintetizar colágeno e iniciam 

a secreção do fator estimulador de osteoclastos. Ocorrendo o equilíbrio da concentração de 

cálcio na circulação, o hormônio calcitonina, produzido pelas células parafoliculares da 

tireoide, inibe a ação dos osteoclastos e a biorreabsorção da matriz, interrompendo a retirada 

dos íons minerais do tecido ósseo. Cabe ressaltar que a concentração de fosfato não aumenta na 

circulação, pois o paratormônio acelera sua excreção por meio do sistema renal(44). 

Conforme já destacado, os cristais de hidroxiapatita se desenvolvem com a precipitação 

dos íons de cálcio e de fosfato sobre a matriz osteoide, composta principalmente de colágeno 

tipo I. Assim, basicamente, a mineralização óssea é definida como o processo de deposição de 

fosfato de cálcio na matriz óssea. O osso humano é constituído de 60 a 70% de minerais, que 

incluem fosfato de cálcio na forma de hidroxiapatita, e de 20 a 40% de matriz orgânica, 

contendo fibras de colágeno tipo I, com poucas quantidades de água e lipídios (<5%). Durante 

o processo de mineralização óssea, os osteoblastos, também conhecidos como células 

formadoras de osso, auxiliam na formação de cristais de fosfato de cálcio, na forma de 

hidroxiapatita, que são alinhados na matriz colagênica. A parte mineral óssea é interligada com 

o colágeno de forma organizada, fato que fornece flexibilidade e permeabilidade à estrutura, 

assim como rigidez característica(32). 

Essa organização do tecido ósseo se comporta como um composto que atua para proteção 

da hidroxiapatita, a qual, isoladamente, é considerada um material frágil de baixa resistência ao 

impacto, transferindo forças ao redor da ligação inorgânica-orgânica, reduzindo assim a 

formação de tensão na matriz óssea. Também tal arranjo proporciona condições às diversas 

funções desempenhadas pelo tecido ósseo, por exemplo: durante o crescimento corpóreo do 

organismo; nas situações de reparação em caso de fratura óssea; na rápida formação óssea após 

estímulos; na dinâmica de formação e biorreabsorção constante da matriz óssea, a fim de se 

ajustar às necessidades mecânicas e de reserva de minerais, evitando danos à sua estrutura(35). 

O osso pode ser dividido em osso cortical e osso trabecular, a depender dos seus aspectos 

mecânicos e biológicos. O osso cortical é responsável pela maior parte do esqueleto (cerca de 

80%), correspondendo à porção mais compacta e densa do osso, que reveste todos os ossos do 

organismo. É formado por séries de estruturas que estão muito próximas, chamadas ósteons(46). 
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Os ósteons são formados por lamelas ósseas dispostas concentricamente em torno do canal 

Havers, que contém vascularização sanguínea e tecido conjuntivo. Já o osso trabecular constitui 

cerca de 20% do esqueleto e é encontrado na porção interior dos ossos, sendo mais proeminente 

no esqueleto axial e em porções proximais do rádio e do fêmur. O osso trabecular é 

metabolicamente mais ativo que o cortical, devido à sua superfície com número maior de 

células por unidade de volume. Sua organização proporciona uma relação superfície/volume 

consideravelmente maior do que a do osso cortical, que disponibiliza cerca de 80% da superfície 

onde ocorre a remodelação. É formado por uma rede de trabéculas interconectadas, a qual 

confere maior resistência à compressão(33,46).  

No tecido ósseo, as moléculas livres de água desempenham um papel fundamental, pois 

são redistribuídas durante o suporte de carga do osso. Assim, no processo de mineralização 

óssea, quando a quantidade de água diminui, a mineralização do osso começa a ocorrer e vice-

versa. A característica de rigidez do tecido ósseo está diretamente relacionada à sua 

mineralização, ou seja, o osso tende a ficar mais rígido por conter maiores quantidades de 

minerais e menor quantidade de água(47). 

As fibras de colágeno na estrutura do osso são distribuídas num arranjo planar, as lamelas, 

as quais, após mineralizadas formam camadas concêntricas (3-8 lamelas) ao redor de um 

ósteon. Cada molécula de colágeno existe como uma estrutura helicoidal tripla formada por 

duas cadeias de α-1 e uma cadeia de α-2. A cadeia individual tem cerca de mil aminoácidos no 

sentido do comprimento e a parte central da hélice contém tripletos de gly-X-Y em sequência 

repetida, onde geralmente o X é uma prolina e o Y é uma hidroxiprolina. As moléculas de 

glicina auxiliam na formação da estrutura helicoidal do colágeno e, basicamente, todos os 

aminoácidos são incorporados ao colágeno. A manutenção da rigidez helicoidal da cadeia se 

deve aos resíduos de prolina e hidroxiprolina. A parte hidroxila do aminoácido hidroxiprolina 

é importante para a interação com as moléculas de água por meio de ligações de 

hidrogênio(33,48). 

A porção óssea mineralizada é composta por um tipo de apatita carbonatada  

(hidroxiapatita), com estrutura policristalina. A formação da hidroxiapatita ocorre com a 

nucleação no espaço entre as extremidades das fibrilas de colágeno e se espalha 

longitudinalmente. Inicialmente, a fase mineral é depositada na forma de fosfato de cálcio 

amorfo, o qual pode ser precipitado em soluções aquosas supersaturadas, contendo íons de 
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cálcio e fósforo, a pH elevado e temperatura ambiente. Depois de precipitado, o fosfato de 

cálcio amorfo se converte em fosfato octacálcico ou hidroxiapatita(49). 

A hidroxiapatita biológica é estável em ambiente fisiológico e se diferencia da obtida por 

métodos sintéticos por sua maior cristalinidade e presença de substituições iônicas em sua 

estrutura, pois acomoda facilmente uma grande variedade de substituições catiônicas e 

aniônicas na sua estrutura(50,51). Por exemplo, a incorporação de íons carbonato (CO3
2-) provoca 

mudanças na morfologia, nos parâmetros de rede, no tamanho do cristal e na maior solubilidade 

dos cristais da apatita. Chama-se hidroxiapatita carbonatada do tipo A a apatita cujo íon 

carbonato substitui o íon hidroxila (OH-); e hidroxiapatita carbonatada do tipo B a apatita cujo 

íon carbonato substitui o íon fosfato (PO4
-3). As apatitas carbonatadas do tipo A são encontradas 

tipicamente em osso velho, enquanto a do tipo B é mais abundante no osso jovem(52). 

Com a maturação óssea, a quantidade de fases de cálcio carbonatado (cálcio hidratado) 

diminui e os cristais de hidroxiapatita dão origem a uma estrutura em forma de disco, crescendo 

lateralmente, enquanto se alinham paralelamente às fibrilas de colágeno. No decorrer do 

processo, o disco mineral se funde com outros cristais para formar uma grande estrutura 

policristalina, que se torna realmente maior do que a espessura das fibrilas. Os cristais de 

hidroxiapatita aumentam de tamanho durante o envelhecimento ósseo devido às mudanças no 

conteúdo de íons da composição mineral. Dessa forma, a idade do tecido ósseo é diretamente 

proporcional ao tamanho dos cristais(53).  

Durante a mineralização óssea, os cristais do mineral se acumulam de forma sistemática 

sobre a matriz extracelular, onde as células rodeadas de matriz mineral preparam um padrão de 

acúmulo mineral, fixando as dimensões finais dos cristais. Atualmente, dois modelos 

importantes têm sido considerados para explicar o processo de mineralização óssea, sendo que 

um envolve mineralização com a ajuda do molde de colágeno; e o outro, incluiu as vesículas 

de matriz formadas a partir da membrana citoplasmática dos osteoblastos(47). 

No modelo que considera o molde de colágeno para fins de mineralização, o acúmulo de 

mineral se deve principalmente às proteínas não colágenas ácidas, que desempenham papéis 

importantes na mediação da mineralização do colágeno, pois são associadas à inibição da 

cristalização de solução, contendo íons de cálcio e fosfato, além de favorecerem a deposição 

desses minerais no espaço interfibrilar do colágeno(54). Por exemplo, o poliaspartato tem sido 

amplamente utilizado em modelos in vitro para produzir colágeno mineralizado biomimético, 

pois demonstra comportamento capaz de nuclear hidroxiapatita que induz à deposição mineral 
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intrafibrilar alinhada. Basicamente, a matriz colágena dá um padrão ordenado de deposição do 

mineral, participando diretamente da mineralização ao se comportar como um nucleador(55).  

No modelo de mineralização óssea a partir de vesícula de matriz, considera-se que os 

osteoblastos, depois de secretarem a camada primária de matriz orgânica, dão origem a novas 

vesículas na membrana citoplasmática, cercados de membrana lipídica, com tamanho variado. 

Inicialmente, ocorre a formação de cristais primários de hidroxiapatita dentro da vesícula de 

matriz e, após seu rompimento, ocorre a liberação da hidroxiapatita já formada no fluido 

extracelular, rico em íons de cálcio e fosfato, que favorece o crescimento de novos cristais de 

hidroxiapatita, naqueles já formados, com deposição do mineral na superfície das fibrilas de 

colágeno(56). 

Esse constante mecanismo de formação e biorreabsorção óssea faz com que o tecido ósseo 

seja extremamente ativo durante toda vida do organismo. No esqueleto humano em 

desenvolvimento, essa atividade é voltada principalmente para o crescimento e a modelação 

óssea, levando os ossos a alcançarem formas e tamanhos característicos. No indivíduo adulto, 

além de proporcionar a remodelação, essa constante atividade metabólica garante a renovação 

do esqueleto e condições para integridade estrutural(57). 

Essa dinâmica óssea também favorece sua capacidade de regeneração tecidual em muitas 

situações, sendo capaz de restabelecer completamente sua função e sua estrutura arquitetônica. 

Sabe-se que o tecido ósseo é um dos poucos tecidos do corpo humano com capacidade de 

reparação sem a formação de cicatriz fibrosa. O processo de reparação espontânea leva à 

restauração da continuidade do tecido em locais que sofreram lesões, mantendo seu volume 

adequado e a arquitetura do local(58). No entanto, quando uma lesão apresenta extensa perda 

óssea, o mecanismo natural de reparação ocorre de forma limitada, sendo que o processo de 

cicatrização é finalizado por fibrose, sem reestabelecimento das funções e estrutura 

arquitetônica(59).  

 

5.2 REGENERAÇÃO ÓSSEA 

 

A habilidade do organismo em substituir células lesionadas ou mortas e reparar tecidos 

permite recuperação e sobrevivência. A proliferação celular em tecidos lábeis ocorre por meio 

da divisão celular contínua, os quais substituem células mortas e promovem a formação do novo 

tecido. Trata-se de tecidos constituídos de células derivadas de células tronco e que dispõem de 
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capacidade ilimitada para multiplicar-se. Essas células têm divisão contínua, estão 

continuamente em replicação e apresentam alto potencial regenerativo(33,34). 

Já os tecidos estáveis, normalmente, apresentam baixo nível de multiplicação celular. No 

entanto, quando sofrem lesões, as células desses tecidos podem ser submetidas à rápida divisão 

em resposta aos estímulos e, desta forma, são capazes de reconstituir o tecido de origem. O 

tecido ósseo é um exemplo de tecido estável e, quando sofre lesão, o mecanismo de reparação 

tecidual é capaz de promover a regeneração tecidual local, com características e função 

idênticas ao que existia anteriormente. Desta forma, o mecanismo de regeneração promove o 

reestabelecimento completo do tecido lesionado(33). 

Na regeneração óssea, desde o momento em que ocorre a lesão até a remodelação final, 

uma série de eventos celulares devem ocorrer, como, migração, diferenciação, proliferação 

celular e síntese da matriz extracelular orgânica e inorgânica(60,61). Após a ocorrência de uma 

lesão traumática, seguem-se três fases reparativas(62,63): 

1ª) Fase inflamatória: Inicia-se com rompimento dos vasos e consequente hemorragia, a 

partir das extremidades do osso lesionado e tecido mole adjacente. A hemostasia é 

obtida com início da cascata de coagulação, quando grânulos são liberados das 

plaquetas que contêm fator de crescimento que atraem neutrófilos, macrófagos e 

linfócitos para o local da lesão. Forma-se o coágulo, composto por colágeno, 

plaquetas e trombina, que servem de reservatório proteico para síntese de citocinas e 

fatores de crescimento, potencializando seus efeitos. Os neutrófilos apresentam 

maior concentração 24 horas após a lesão, sendo importantes na liberação de 

substâncias que auxiliam na destruição das bactérias. Os neutrófilos são 

gradativamente substituídos pelos macrófagos após 48 - 96 horas da lesão. Os 

macrófagos têm atividade importante para o término do desbridamento iniciado pelos 

neutrófilos, além de contribuir com secreção de citocinas, secreção de fatores de 

crescimento e na angiogênese. Durante a fase inflamatória, os sinais de rubor, calor, 

edema e dor são resultado da resposta celular e da bioquímica no local da lesão, 

devido ao recrutamento celular e aumento da permeabilidade vascular. Tanto as 

plaquetas desgranuladas como as células inflamatórias liberam substâncias que 

estimulam as células osteoprogenitores a se diferenciarem.  

2ª ) Fase reparativa: Ocorre uma reorganização celular intensa, com proliferação de 

osteoblastos a partir do periósteo e endósteo próximos a lesão, que penetram no 
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coágulo e levam à formação do calo fibroso. Esta fase dura em média de duas a quatro 

semanas. O processo de ossificação intramembranosa leva à formação de osso 

imaturo (calo ósseo).  

3ª) Fase remodeladora: É iniciada pela ação dos osteoblastos e, então, o calo ósseo passa 

por uma série de formação e biorreabsorção da matriz óssea, convertendo o tecido 

recém-formado em osso lamelar e removendo o excesso de material do calo ósseo 

por ação dos osteoclastos. Nessa fase, que pode durar meses, são restauradas as 

funções mecânicas e biológicas no local da perda óssea.  

A regeneração e a remodelação óssea são mecanismos coexistentes e altamente 

dinâmicos, controlados por complexos mecanismos celulares e bioquímicos. Nas situações de 

extensa perda óssea, o mecanismo de regeneração tecidual é limitado, desse modo, ocorre a 

cicatrização com deposição de tecido fibroso no local da perda óssea, sem restauração das 

funções biológicas e estruturais típicas do tecido ósseo(62,63). 

  

5.3 BIOMATERIAIS PARA REGENERAÇÃO ÓSSEA  

 

Traumas, tumores e doenças osteodegenerativas são exemplos de mecanismos que 

podem provocar extensas perdas ósseas, cujo organismo ficará limitado para o 

reestabelecimento tecidual(64). Nesta situação, a reparação por regeneração óssea só será 

possível a partir da aplicação de um biomaterial que favoreça a formação de novo tecido, com 

as mesmas propriedades de sustentação, proteção e função(65).  

Sendo assim, existe grande interesse em biomateriais sintéticos que podem ser aplicados 

como substitutos ósseo, capazes de interagir com o organismo receptor e proporcionar o 

reestabelecimento das funções estruturais e fisiológicas características do tecido ósseo, 

especialmente nas situações de extensas perdas(66). Diversos biomateriais são pesquisados e 

empregados a fim de proporcionar condições físico-químicas que favoreçam a ocorrência da 

regeneração óssea. A literatura apresenta diferentes materiais do tipo poliméricos, metálicos e 

cerâmicos que apresentam reconhecidos potenciais para regeneração óssea(67). 

A recente revisão da literatura de Girón e colaboradores (2021)(4) apresentou uma visão 

geral dos atuais biomateriais propostos para regeneração óssea. Os autores destacaram que, 

entre os biomateriais poliméricos, o colágeno foi o mais citado na literatura, seguido de gelatina, 

quitosana, poli(ácido lático-co-ácido glicólico), policaprolactona, alginatos, ácido hialurônico 

e polivinis. Já entre as biocerâmicas, a hidroxiapatita se mostrou como a mais citada na 
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literatura, seguida de fosfato de cálcio e vidros. Independentemente do tipo, um biomaterial 

com finalidade de regeneração óssea deve ser constituído por elementos químicos que 

favoreçam a osteogênese. Por exemplo, a capacidade do silício em favorecer a angiogênese e 

osteogênese é amplamente reportada na literatura(69). Assim sendo, biomateriais que incluem 

silicatos em suas composições demonstram maiores potenciais para osteogênese(70).  

Um biomaterial com finalidade de regeneração óssea também deve dispor de 

características físicas que favoreçam a interação com o organismo receptor, tais como forma, 

dimensões, resistência mecânica, porosidade, molhabilidade, carga elétrica, entre outras, e que 

possibilitem a interação do organismo com a interface do biomaterial(71). Neste sentido, 

diferentes técnicas de processamento possibilitam o desenvolvimento de biomateriais em 

diversas formas, como grânulos, massas, cimentos, outros(72). Nota-se um especial interesse nas 

tecnologias que possibilitam a obtenção de scaffolds, que imitam a estrutura tridimensional 

porosa do osso natural, e na impressão 3D, que possibilita a obtenção de biomateriais com 

geometria personalizada ao local de interesse para aplicação(73). 

Para os biomateriais cerâmicos, o formato de grânulos com tamanhos micrométricos 

permite a adaptação a qualquer morfologia no sítio ósseo. Embora a literatura não apresente um 

consenso para o tamanho ideal dos grânulos cerâmicos para fins de regeneração óssea, entende-

se que o formato e suas dimensões devem proporcionar o preenchimento do local receptor e 

respeitar as dimensões do tecido ósseo normal. Referente ao tamanho dos grânulos, estudos 

demonstraram que grânulos à base de fosfato de cálcio e silicato, com tamanhos entre 250 e 

500 μm, promoveram maior vascularização e formação óssea mais significativa do que grânulos 

com maiores ou menores dimensões(74,75).   

Outros aspectos determinantes para o sucesso de um biomaterial incluem suas 

propriedades mecânicas, topográficas e físico-químicas. As propriedades mecânicas dos 

biomateriais devem ser adequadas à função que desempenharão no organismo receptor, 

oferecendo resistência mecânica similar à do tecido normal nativo(76). Esta propriedade é de 

grande importância uma vez que o biomaterial tem de apresentar integridade mecânica 

suficiente para garantir o processo de reparação do tecido lesado. Para fins dessa regeneração, 

a resistência mecânica é imprescindível para a formação da matriz óssea, fornecendo suporte 

para a carga local, ao tempo em que deve apresentar porosidade suficiente para a adesão e a 

proliferação celular. Os biomateriais com finalidade de regeneração óssea devem suportar 
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formação do novo tecido, capaz de suportar cargas e tensões, assegurando a integridade 

estrutural no local do implante(77).  

Muitos materiais biocompatíveis dispõem de boas propriedades mecânicas, contudo, 

apresentam pouca porosidade, o que reduz o potencial de regeneração óssea por não 

proporcionar ambiente favorável à proliferação celular e vascularização adequada(78). É 

necessário existir um equilíbrio entre as propriedades mecânicas e a porosidade. Seguindo os 

princípios da engenharia tecidual, a porosidade se tornou uma característica determinante no 

desenvolvimento de novos biomateriais para regeneração óssea. Os estudos evidenciam que o 

sucesso clínico de uma biocerâmica está relacionado com sua taxa de dissolução, biodegradação 

e biorreabsorção, bem como como a promoção e/ou favorecimento da angiogênese local e 

colonização celular, que dependem das suas propriedades químicas e características físicas, que 

incluem a quantidade, o tamanho e a forma dos seus poros(79). Assim, embora a porosidade 

possa representar uma limitação para o uso das biocerâmicas nas aplicações que necessitam 

suporte de alta carga, é vital para as interações necessárias entre o material e o meio biológico, 

aumentando a capacidade de biorreabsorção, de bioatividade e tamanho da área superficial 

disponível.  

A literatura frequentemente apresenta três classificações para o tamanho dos poros nos 

biomateriais, com fins de regeneração óssea, sendo, macroporos (poros> 100 µm), microporos 

(faixa de 0,1 µm a 10 µm) e nanoporos (<0,1 µm). A macroporosidade em um biomaterial para 

regeneração óssea deve ser capaz de guiar e servir de suporte para a colonização e o crescimento 

celular dentro do material, de modo que a angiogênese e a formação óssea possam ocorrer 

simultaneamente com a dissolução, a biodegradação e a biorreabsorção progressiva do 

arcabouço(80).  

Nos biomateriais desenvolvidos no formato de grânulos, o espaço intergranular também 

se caracteriza como uma rede macroporosa, por fornecer poros por meio da descontinuidade 

mecânica no material. Monção e Rosa (2019)(81) identificaram modificações físicas no formato, 

nas dimensões e na porosidade de um biomaterial composto de W e TCP, na forma de grânulos 

micrométricos, após implantação em defeitos ósseos críticos em calvária de rato. Concluíram 

que o aumento na área ocupada pelos poros intragranulares ocorreu de modo progressivo, 

simultaneamente com a formação de componentes orgânicos na superfície do implante, 

demonstrando características favoráveis para a regeneração óssea. De fato, a biodegradação e a 

biorreabsorção do biomaterial permitem a invasão e a multiplicação celular dentro dos grânulos 
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do material, propiciando a regeneração óssea. Neste aspecto, a porosidade é determinante para 

uma resposta biológica favorável, por influenciar na adsorção de proteínas, na adesão celular e 

na permeabilidade dos fluidos fisiológicos no interior do biomaterial(82, 83). 

Considerando a complexidade do processo de regeneração óssea, os biomateriais devem 

promover diretamente a regeneração tecidual por meio de adesão, proliferação e diferenciação 

celular aprimorada, criando ligações químicas com os tecidos circundantes. Dessa forma, sua 

superfície deve promover interações na interface hospedeiro/biomaterial, que são determinadas 

pelos elementos químicos, morfologia, carga elétrica e molhabilidade, características que 

proporcionam ambiente para respostas mais favoráveis à regeneração óssea(84,85). 

A molhabilidade é medida pela medição do ângulo de contato, geralmente de água, na 

interface sólido/líquido, enquanto rodeada por uma fase gasosa ou outra fase líquida, e fornece 

a caracterização da superfície bruta. Um ângulo de contato baixo de menos de 90° indica uma 

superfície hidrofílica; o líquido se espalhará subsequentemente pela superfície. Um grande 

ângulo de contato de mais de 90° significa que a superfície é hidrofóbica, levando à formação 

de gotículas de líquido na interface(86). Sabe-se que a energia superficial também determina a 

molhabilidade da superfície de um biomaterial. Dessa forma, o aumento das cargas elétricas na 

superfície de biocerâmicas resulta em melhor desempenho de molhabilidade superficial e 

melhor desempenho para osteogênese(87). 

Conforme já destacado, a energia livre da superfície do biomaterial estabelece um maior 

grau de molhabilidade e, consequentemente, maior afinidade para adsorção de átomos e 

moléculas. Tal fato se deve a maiores reações entre a superfície do biomaterial e os 

componentes do meio fisiológico. Também, a molhabilidade está diretamente relacionada com 

a energia de superfície, portanto, influencia diretamente o grau de contato entre a superfície do 

biomaterial e o meio fisiológico(88). A rugosidade da superfície também é importante em termos 

de molhabilidade, aumentando sua ocorrência. Um biomaterial, mesmo que disponha de 

componentes químicos hidrofílicos, caso seja desenvolvido com a superfície lisa, apresentará 

menor molhabilidade. Por isso, uma superficie rugosa tornará o biomaterial ainda mais 

hidrofílico(89). 

Podem-se considerar outros aspectos importantes sobre a superfície rugosa em um 

biomaterial. O atrito entre a superfície rugosa e os componentes biológicos no local de implante 

resulta em maior retenção inicial, conferindo maior estabilidade primária após o ato 

cirúrgico(90). Também, considera-se que a superfície rugosa provoca maior atração e adesão 
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celular quando em contato direto com o coágulo e as células do sangue, por apresentar uma 

adesão de proteínas sanguíneas(89). Após a formação do coágulo sanguíneo, as células 

osteogênicas e os osteoblastos são atraídos para a região, interagindo com a superfície do 

biomaterial, formando tecido ósseo. Cabe ressaltar que o tamanho da rugosidade superficial do 

biomaterial deve ser proporcional ao tamanho das células, pois caso sejam muito menores ou 

muito maiores não haverá locais adequados para a adesão celular no material(91).  

 

 

Figura 2: Imagem de microscopia eletrônica de varredura (MEV) modificada representando características 

da superfície de um biomaterial com finalidade de regeneração óssea, determinantes para 

interação com o organismo receptor. 

 

Legenda: 1) Energia livre; 2) Molhabilidade/Ângulo de contato com líquido; 3) Elementos químicos da 

composição; 4) Rugosidade e porosidade. 

Fonte: Elaboração dos autores. 

 

 

Obviamente, o requisito essencial para qualquer biomaterial é conter propriedades 

físico-químicas biocompatíveis com o organismo humano. A biocompatibilidade de um 

material promove resposta adequada do hospedeiro com uma finalidade(92). Deve apresentar 

habilidade para integrar-se aos tecidos do organismo receptor, sem risco de rejeição(93).  

Além da biocompatibilidade, os biomateriais com finalidade de regeneração óssea 

devem ter outros requisitos que promovam sua interação com o meio receptor, de forma que a 

sua atuação em relação às células ósseas promova a osteogênese, ao mesmo tempo que sirva de 

arcabouço para a migração e a adesão das células ósseas(94). A osteogênese proporciona 

estímulo, recrutamento, proliferação e diferenciação de células osteoprogenitoras em 

osteoblastos. Desse modo, locais que apresentam ausência ou escassez de células ósseas podem 
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ter o reestabelecimento e o aumento da população de osteoblastos, obtendo maior rapidez no 

processo de formação de novo tecido ósseo(95). 

A propriedade de osteocondução confere ao biomaterial a habilidade de servir de 

suporte para migração e adesão celular, atuando como arcabouço que mantém condições para 

a infiltração de células osteoprogenitoras e osteoblastos(68). No decorrer do processo de 

regeneração óssea, o biomaterial deve ser biorreabsorvido e substituído pelo tecido recém-

formado. Também, destaca-se que um biomaterial osteocondutor deve ter estrutura e 

porosidade semelhantes ao trabeculado do osso humano, a fim de permitir a circulação de 

fluidos e a angiogênese(96).   

Dessa forma, quando implantados em leito ósseo, um biomaterial sintético desenvolvido 

com finalidade de regeneração óssea deve iniciar uma íntima interação com fluidos e tecidos e 

se comportar como biorreabsorsível. Os biomateriais biorreabsorvíveis são aqueles que, após 

certo período em contato com os fluidos e tecidos, entram em biodegradação e acabam 

solubilizados ou fagocitados pelo organismo(68). 

Com base em Holzapfel e colaboradores (2013)(97), destaca-se que os biomateriais 

inertes entram em contato direto com tecidos e fluidos biológicos e não promovem nenhuma 

reação química. Não se observa, em quantidade detectável, possíveis componentes resultantes 

desse processo. Já os biomateriais bioativos correspondem a tipos que interagem com o 

organismo receptor e ao serem degradados/solubilizados liberam íons importantes para 

estímulos e desenvolvimento tecidual. Tais biomateriais estabelecem ligações diretas com 

tecido(s) adjacente(s) e estimulam a proliferação de células, a síntese de fatores específicos e a 

adesão celular. 

Dessa forma, os biomateriais para regeneração óssea necessitam apresentar afinidade 

celular apropriada, bem como ser biodegradáveis após sua implantação. A biodegradação de 

um biomaterial pode iniciar-se por hidrólise, mas na medida em que ocorrem modificações 

estruturais a área superficial e a acessibilidade para as células aumentam, o que favorece a 

biodegradação enzimática(98).  

Sheikh e colaboradores (2015)(64) apresentam a biodegradação como um processo que 

envolve os seguintes fatos: 

I) O material se divide em componentes mais simples, reduzindo a complexidade dos 

compostos químicos pela ação de sistemas biológicos. Essa biodegradação é regulada 

pela ação hidrolítica, enzimática e pelo mecanismo celular; 
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II) Colapso físico do biomaterial, cuja dissolução passiva de íons e/ou 

desintegração/fragmentação de partículas leva à perda da sua integridade mecânica; 

III) Erosão química ocasionada pelas alterações químicas do ambiente em torno do 

biomaterial implantado, onde elevação ou diminuição do pH pode potencialmente 

causar erosão. 

Um material biodegradável, quando implantado em sítio ósseo, entra em contato direto 

com os fluidos e os tecidos do organismo. Os fluidos se difundem para o interior do material, à 

medida que ocorre o processo de biodegradação. O meio onde se encontra o implante passa a 

receber os produtos originados na biodegradação e, por isso, estes devem ser biocompatíveis. 

Esses produtos poderão dissolver-se nos fluidos extracelulares e servir de estímulo aos 

mecanismos fisiológicos(99).   

A biodegradação dos biomateriais deve ocorrer em equilíbrio com a formação do novo 

tecido. A biodegradação deve permitir a formação de espaço onde o novo tecido vascular e 

ósseo deve ser formado. Por exemplo, implantes para regeneração óssea devem apresentar taxas 

de biodegradação e formação de novo tecido ósseo com uma transferência gradual de carga 

entre os componentes, para prevenir atrofiamento e estimular a remodelação óssea(63).   

Até o presente momento, não se conhece um biomaterial sintético ideal, que ofereça 

todas as propriedades necessárias para regeneração óssea, o que significa que todos os 

biomateriais conhecidos apresentam limitações(100). Dessa forma, a fim de aumentar o 

desempenho dos biomateriais com finalidade de regeneração óssea, a engenharia tecidual tem 

desenvolvido propostas que associam diferentes materiais, de modo a abranger diferentes 

propriedades individuais, para melhor desempenho da bioatividade e osteogênese por meio de 

arcabouço adequado para adesão e proliferação celular. 

Nessa perspectiva, a W e o fosfato tricálcico TCP têm sido amplamente pesquisados 

para obtenção de sistema que estimula a liberação de fatores específicos, recrutamento de 

células precursoras de osteoblastos ou osteoblastos, bem como a capacidade de guiar a migração 

celular no local lesado, induzindo a diferenciação e proliferação tecidual(101,102). Também os 

referidos minerais apresentam diferentes comportamentos de solubilidade, biodegradação e 

biorreabsorção quando implantados em sítio ósseo, o que possibilita gradual substituição pelo 

novo tecido formado e permanência de parte do sistema, ao longo do processo de regeneração 

óssea(103,81). 
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5.4 FOSFATO TRICÁLCICO 

 

Há décadas, as biocerâmicas de fosfatos de cálcio têm sido pesquisadas e empregadas 

para aplicações ósseas devido à biocompatibilidade e ao menor índice de rejeição por parte de 

organismo(104). No entanto, existem diferentes tipos de fosfatos de cálcio que apresentam 

variadas taxas de biodegradação e biorreabsorção após implantação em sítio ósseo, como a 

hidroxiapatita, que tem sido empregada como biomaterial por possuir componentes similares 

ao tecido ósseo(105).   

No entanto, no decorrer do tempo, verificou-se que a hidroxiapatita sinterizada é frágil, 

não suportando aplicações de carga, bem como ficou evidente que não era biodegradável e 

dificilmente bioativa. Após implantada no organismo, os osteoclastos são incapazes de 

promover a rápida dissolução da hidroxiapatita, fazendo com que permaneça no local, sem ser 

substituída por tecido recém-formado. O comportamento não biodegradável da hidroxiapatita 

sinterizada não favorece o processo de regeneração óssea para uso clínico(106,107). Tal fato se 

deve ao tratamento térmico em altas temperaturas, resultando na perda das suas características 

nanométricas e na sua alta cristalinidade.  

Na tentativa de aumentar a taxa de dissolução e biodegradação das biocerâmicas à base 

de hidroxiapatita sinterizada, pesquisadores iniciaram uma abordagem com combinação de 

diferentes fases cristalinas de fosfatos de cálcio, a exemplo de hidroxiapatita e β-TCP, dando 

origem às biocerâmicas bifásicas que apresentam diferentes reabsorbilidade(106).  

Os outros tipos de fosfatos de cálcio, a exemplo do TCP, apresentam melhores 

desempenhos para dissolução e biodegradação quando comparados à hidroxiapatita, sendo 

amplamente pesquisados e empregados no desenvolvimento de biocerâmicas com finalidade de 

regeneração óssea. Sua fórmula química é Ca3(PO4)2 e pode ser obtida a partir da hidroxiapatita 

deficiente de cálcio(108). Existem muitos outros tipos de fosfato de cálcio de interesse biológico 

e que são amplamente pesquisados para fins de aplicações biomédicas, no entanto, não fazem 

parte do escopo desta revisão de literatura. 

É possível a obtenção de diferentes polimorfos do TCP, a depender do tratamento 

térmico escolhido no processo de sinterização. O polimorfo β-TCP é estável em baixas 

temperaturas e se converte em α-TCP quando submetido a temperaturas acima de 1125 °C. Já 

a fase α’-TCP ocorre acima de 1400 ºC e a fase γ-TCP ocorre sob elevadas pressões. Cabe 

destacar que não existe um valor exato de temperatura para a mudança entre as fases cristalinas 
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e, a depender da temperatura empregada, ocorrerá a predominância de uma ou outra fase numa 

biocerâmica à base de TCP(109).  

Os polimorfos β−TCP e α−TCP têm a mesma composição química, diferindo na 

estrutura da rede cristalina, que proporciona diferentes comportamentos para biodegradação e 

biorreabsorção quando implantado em sítio ósseo, sendo o índice de solubilidade do β-TCP 

menor do que o do α-TCP(110). Dessa forma, é de se esperar que uma biocerâmica à base de β-

TCP permaneça por maior tempo após implantação no organismo, quando comparado a uma 

biocerâmica à base de α-TCP. 

 

Figura 3: Representação da organização da rede estrutural dos polimorfos (a) α−TCP e (b) β−TCP. 

 

 
 

Fonte: Matsunaga e colaboradores (2015)(111) 

 

 

Referente à bioatividade das biocerâmicas de TCP, destaca-se a habilidade de interação 

entre a interface sólido/meio biológico, que forma uma camada de fosfato de cálcio, 

promovendo osteogênese. Embora os polimorfos β−TCP e α−TCP tenham a mesma habilidade 

de osteocondução, o polimorfo α-TCP apresenta maior bioatividade quando comparado ao 
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β−TCP, sendo este fato atribuído ao arranjo estrutural dessa fase cristalina que possibilita maior 

solubilidade e maior quantidade de íons de cálcio e fosfato trocados com o meio biológico(112). 

Outro aspecto importante do TCP é a possibilidade de substituições catiônicas, por 

exemplo, o β−TCP possibilita que até cerca de 15% dos íons cálcio sejam trocados por íons de 

magnésio, sem mudanças significativas em sua estrutura, originando o composto denominado 

de β-TCP substituído por magnésio(17). Outro exemplo é a possibilidade de o silício substituir 

o fósforo na rede do TCP, resultando na fase Si-TCP, ou promovendo a transição para o 

polimorfo α-TCP, estabilizada com silício em temperaturas menor que o diagrama de fase 

convencional(113).  

 

5.5 WOLLASTONITA 

 

 A W é um metassilicato de cálcio, cuja origem pode ser natural ou sintética. Sua 

fórmula química é CaSiO3 e a constituição teórica é de ~ 51,75% em peso de SiO2, e ~ 48,25% 

em peso de CaO. Trata-se de um mineral branco, com estrutura em cadeia, amplamente 

utilizada na indústria para fabricação de biocerâmicas, materiais plásticos, tintas, entre outras 

aplicações(114,115). 

Na natureza, a W é originada a partir dos processos de metamorfismo (calor e pressão) 

e metassomatismo (transformação química de uma rocha), que promovem a reação química 

entre o calcário rico em cálcio e da sílica rica em silício(116). Comumente, apresenta impurezas 

como alumínio, ferro, potássio, sódio e outros elementos. Também as reservas naturais 

conhecidas de W são limitadas a alguns países asiáticos, europeu e da América do Norte. Por 

isso, a W sintética é preferida em função do baixo nível de impurezas, propriedades físico-

químicas constantes e possibilidade de obtenção por diferentes rotas de produção(117).  

O processo de reação de estado sólido para obtenção da W envolve a sinterização de 

pós, fontes de cálcio e silício, que são misturados e levados a temperaturas entre 1200 e 1400 

°C. Nesse processo, a mistura dos pós minerais ficam submetidos a temperaturas ligeiramente 

menores que suas temperaturas de fusão, criando alterações na sua estrutura de rede, 

possibilitando a obtenção de diferentes polimorfos(118).   

Esse mineral apresenta polimorfos, sendo aquele obtido em baixa temperatura (~1125 

ºC) chamado de parawollastonita (β-W); e o polimorfo de alta temperatura (~1200 ºC) é 

chamado de pseudowollastonita (α-W). Ambos polimorfos sintéticos têm sido amplamente 
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pesquisados com finalidade de aplicações ósseas, devido a suas propriedades únicas, como 

degradabilidade, excelente bioatividade, não toxicidade e biocompatibilidade(119).   

Núñez-Rodríguez e colaboradores (2018)(120) obtiveram os polimorfos β-W e α-W, a 

partir de sinterização do pó de wollastonita natural, com alta pureza em temperaturas de 1200 

e 1300 ºC. Esses autores observaram qua a transição da fase β para a fase α ocorreu 

aproximadamente em 1250 ℃. Ambos polimorfos foram colocados em fluido corporal 

simulado e foram avaliados com 1, 2 e 3 semanas, para análise da solubilidade e bioatividade. 

Os resultados indicaram que a solubilidade da β-W é superior à solubilidade da α-W e a 

bioatividade de ambos materiais foi constatada por meia da formação de uma camada de apatita 

na superfície dos materiais. Os autores destacaram que a referida camada se assemelha às 

apatitas biológicas que compõem o tecido ósseo.  

 

Figura 4: Representação da organização da rede estrutural da (a) β-W e (b) α-W. 

 

 

 

Fonte: Milani e colaboradores (2021)(116) 

  

Estudos epidemiológicos já demonstraram que a W se mostra como um material não 

cancerígeno para humanos(121). Ademais, o interesse na W para aplicações biomédicas ocorre 

devido ao fato de sua biocompatibilidade ser fonte de íons silício, com comportamento 

biológico ativo em fluido fisiológico(122).  

Por muito tempo não se deu a devida importância ao silício como oligoelemento. No 

entanto, estudos in vitro e in vivo demostraram que o silício desempenha um papel fundamental 

na biologia óssea, favorecendo sua regeneração e aumentando a densidade mineral óssea(16). 

Atualmente, compreende-se que a deficiência dietética de silício produz efeitos negativos nos 
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tecidos conjuntivos e esquelético, despertando o interesse para seu uso como potencial 

tratamento para perdas óssea(15).   

O silício é um oligoelemento não metálico, obtido por meio dos alimentos e água 

potável. É denominado microelemento traço catalizador no metabolismo dos organismos 

vivos(123). É amplamente distribuído por todo o corpo, com um forte predileção pelo tecido 

ósseo e conjuntivo(124). No tecido ósseo, ele parece estar amplamente ligado aos 

glicosaminoglicanos, componente importante da matriz extracelular, além do colágeno e 

proteoglicanos (16).  

O silício desempenha papel direto no metabolismo ósseo. Por exemplo, em estudos in 

vitro, o silício foi capaz de aumentar a proliferação de osteoblastos, aumentar a atividade da 

fosfatase alcalina e a expressão da osteocalcina, marcadores de diferenciação osteogênica(125). 

Também em estudo in vitro, ele demonstrou capacidade de promover diferenciação de 

osteoblastos e também angiogenese(15). Dessa forma, entende-se que o silício têm efeitos 

significativos na dinâmica óssea, regeneração óssea e angiogenese.  

De fato, estudos demonstram que biocerâmicas para aplicação óssea que contém silício 

apresentam melhores desempenhos que outros biomateriais que não o contêm nas composições. 

Tal fato é relacionado à formação espontânea de uma camada semelhante à apatita 

biologicamente ativa na superfície da biocerâmica, com efeito positivo adicional da 

vascularização dos tecidos moles adjacentes(70).   

Sun e colaboradores (2017)(126) avaliaram um biomaterial à base de fosfato de cálcio, 

substituído com diferentes concentrações de silício (2000, 260 e 32 ppm). Os resultados 

demonstraram que a presença do silício promoveu diferenciação e proliferação de osteoblastos. 

Os autores destacaram que, mesmo em baixa concentração de dopagem, o referido material 

promoveu ativação de genes importantes para diferenciação osteogênica (MAPK3, Fzd1, Wnt1, 

Lrp6 e BMP2), sugerindo a ativação da via de sinalização Wnt/β-catenina e a via de sinalização 

MAPK, que amentaram o desempenho dos osteoblastos in vitro. Outro estudo demonstrou que 

cimentos de fosfato dicálcico dehidratado dopado com silício, implantados em modelo femural 

de rato, resultou numa atividade reabsortiva mais pronunciada, formação óssea mais 

significativa e maior presença de células semelhantes a osteoclastos quando comparado aos 

resultados do mesmo material não dopado(127).  

A W também apresenta maior resistência mecânica e bioatividade, quando comparada 

às biocerâmicas à base de fosfato de cálcio(23). Seu comportamento de rápida reação, quando 



40 

 

  

 

em contato com fluidos fisiológicos, proporciona sua dissolução parcial (dissolução 

incongruente), com liberação de ions de cálcio e silício. Os ions de cálcio são trocados por ions 

de H+ do meio, originando uma camada de sílica amorfa em sua superfície, proporcionando 

precipitação de uma fase inorgânica semelhante à apatita biológica(128,129).  

De acordo com Barbosa e colaboradores (2019)(130), a W apresenta biocompatibilidade 

e reatividade em fluido fisiológico, apresentando solubilização e consequente liberação de 

silício no local do implante, ao mesmo tempo que é substituída por tecido osso recém-formado. 

Também os referidos autores destacam que estudos mais recentes confirmaram que a W pode 

ser usada como material de enxerto ósseo para promover a cicatrização de fraturas. 

A revisão sistemática de Almeida e colaboradores (2018)(78) demonstrou que 

biomateriais desenvolvidos com associação da W e outros biomateriais, entre eles TCP, 

mostrou-se viável como material para enxerto ósseo em modelos animais experimentais. Esse 

estudo também demonstrou a versatilidade da W nas aplicações em compósitos com diferentes 

tipos de biomateriais cerâmicos e polímeros. Já a revisão sistemática com metanálise de Santos, 

Meireles e Miguel (2020)(6) concluiu que a associação da W e TCP na forma de compósito 

apresenta potencial para aplicação clínica, pois todos os estudos incluídos demonstraram 

potencial para regeneração óssea em modelos animais experimentais. Esse estudo também 

demonstrou a versatilidade da W como componente de biomateriais nos formatos de 

microesferas e scaffold. Corroborando com tais estudos, Santos e colaboradores (2021)(8) 

avaliaram a capacidade de reparo ósseo com scaffolds, desenvolvidos com diferentes 

proporções em peso de W (20%, 60% e 80%), implantados em calvária de ratos. Os resultados 

histológicos evidenciaram em todos os grupos formação de tecido ósseo e bioatividade notória. 

 

5.6 VITROCERÂMICAS À BASE DE W E TCP 

 

De forma geral, as vitrocerâmicas compreendem materiais inorgânicos policristalinos 

que contêm cristais e fase vítrea residual (vidro amorfo), obtidas por meio de materiais 

susceptíveis à cristalização controlada. Por apresentarem uma ou mais fases vítreas e cristalinas, 

as vitrocerâmicas apresentam combinação de fases amorfas e redes cristalinas organizadas, que 

proporcionam amplas possibilidades de composições, para diferentes aplicações na indústria, 

como para fins biomédicos(131). 

Para obtenção das vitrocerâmicas, um método comum é o processo de sinterização, no 

qual pós de vidro são submetidos a tratamento térmico em temperaturas inferiores à sua 
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temperatura de fusão, criando alterações na microestrutura do elemento base do material. Nessa 

condição, várias reações ocorrem no estado sólido do elemento, com simultânea ou subsequente 

cristalização da superfície das partículas do material, provocando, por exemplo, a mudança 

espontânea para outros tipos de polimorfos, quando o material atinge determinada 

temperatura(132).   

O processo de sinterização possibilita o controle da estrutura híbrida durante a produção 

das vitrocerâmicas, com obtenção de amplas propriedades que conferem grande versatilidade 

para as devidas aplicações. Uma vantagem desse método é a não necessidade de utilizar agentes 

nucleantes nas composições das vitrocerâmicas, visto que a própria superfície das partículas 

fornece locais favoráveis para formação de cristais(131).  

As vitrocerâmicas obtidas por meio de sinterização apresentam propriedades 

dependentes dos cristais formados, das frações volumétricas, da forma, do tamanho, da 

distribuição da fase vítrea e da presença de porosidade residual. No caso de vitrocerâmicas com 

finalidade de regeneração óssea, a porosidade residual é uma vantagem, comumente empregada 

no desenvolvimento de biomateriais para esse tipo de aplicação, uma vez que durante a 

produção pode-se controlar a forma, o tamanho e a distribuição dos poros no material(133). Dessa 

forma, por meio de sinterização, podem-se obter vitrocerâmicas com estruturas que apresentam 

diferentes fases cristalinas e porosidades, que dependem das cinéticas de cristalização e da 

temperatura empregada no processo. Ademais, tais propriedades conferem à vitrocerâmica 

características que determinam sua resistência mecânica e reatividade química quando em 

contato com fluidos.  

De particular interesse, uma vitrocerâmica com potenciais para regeneração óssea deve 

ter características que favoreçam sua interação com o organismo vivo ao mesmo tempo em que 

possibilita sua substitutição por novo tecido ósseo, ou seja, características tais como 

biocompatibilidade, bioatividade, resistência mecânica, taxa de biodegradação compatível com 

formação do novo tecido, além de degradar em componentes não tóxicos e não provocar 

resposta imune crônica(134).  

Com finalidade de regeneração óssea, as vitrocerâmicas à base de W e TCP têm sido 

amplamente estudadas nas últimas décadas devido à sua alta bioatividade e à maior resistência 

mecânica em comparação com outros biovidros e biocerâmicas de fosfatos de cálcio. Kokubo 

e colaboradores (1985)(135) foram os primeiros a utilizar apatita e W, para obtenção de 

composição de fases cristalinas em uma matriz vítrea. Outras publicações relatam associação 
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da W e fosfatos de cálcio como forma de se obter vitrocerâmicas com melhores desempenhos 

nas aplicações ósseas(136,102,103,129,122).  

Embora a fase W apresente execelentes resultados para a osteogenese, sua alta 

reatividade em meio fisiológico com alta taxa de dissolução não proporciona a estabilidade 

necessária para a formação de osso novo em longo prazo. Desta forma, fosfatos de cálcio como 

o TCP, entre outros, são utlizados como fase que apresenta biodegradação e biorreabsorção 

mais lenta em comparação a W, servindo de arcabouço ao longo do processo de reparação 

óssea, promovendo a estabilidade local. Embora o TCP seja menos bioativo que a fase W, a 

taxa mais lenta de liberação de cálcio e fosfato fornece, ao longo do processo de reparação 

óssea, íons de cálcio e fosfato, de grande importância para mineralização do tecido recém-

formado(17,106).  

A fase W na vitrocerâmica apresente alta reatividade em fluidos, com rápida dissolução 

e liberação de silício e cálcio, favorecendo a precipitação de uma camada de apatita 

osteocondutora e a diferenciação de células precursoras de osteoblastos(137). O efeito da rápida 

dissolução e da biorreabsorção mediada por fluido fisiológico pode mimetizar fatores derivados 

da matriz óssea, liberados durante a biorreabsorção osteoclástica na remodelação biológica, 

aumentando a diferenciação das células precursoras de osteoblastos e a produção de novo tecido 

ósseo(138).  

De fato, biomateriais compósitos cujas fases minerais demonstrem diferentes taxas de 

biodegradação e biorreabsorção após implantação em sítio ósseo têm se mostrado 

promissores(139). A rápida dissolução de parte do biomaterial promove liberação de íons 

bioativos favorecendo a osteogênese, enquanto a biodegradação e biorreabsorção mais lenta de 

fases residuais permitem a liberação continua de importantes íons, tais como cálcio e fosfato, 

regulando favoravelmente os mecanismos para a formação de novo tecido ósseo, em diferentes 

fases da reparação óssea.  

Dessa forma, a dissolução, biodegradação e biorreabsorção progressiva das diferentes 

fases minerais propicionam maior osteogênese inicial e funcionam como arcabouço, regulando 

favoravelmente a dinâmica de formação e biorreabsorção óssea em diferentes estágios do 

processo de reparação óssea. 
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Figura 5: Imagem de microscopia eletrônica de varredura modificada representa a dissolução inicial de uma 

vitrocerâmica à base de W e TCP após implantação em sítio ósseo. 

 

Fonte: Elaborado pelos autores. 

Nota: A rápida dissolução inicial da W (silicato de cálcio) promove maior liberação de íons cálcio e silício 

estimulando a osteogênese por meio do recrutamento das células pré-osteoblásticas para o local do implante. 

 

 

 

Figura 6: Imagem de microscopia eletrônica de varredura modificada representa a biodegradação e biorreabsorção 

gradual de uma vitrocerâmica à base de W e TCP implantada em sítio ósseo. 

 

 

Fonte: Elaborado pelos autores. 

Nota: A diferenciação dos pré-osteoblastos em osteoblastos promove aumento das células especializadas para 

formação da matriz orgânica, equanto a permanência de fases residuais do biomaterial servem como arcabouço 

para migração e adesão dos osteoblastos no local do implante, com liberação contínua dos íons cálcio e fosfato, 

importantes para mineralização do tecido formado. 
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6 MATERIAL E MÉTODOS 

 

6.1 TIPO DE PESQUISA 

 

Trata-se de uma pesquisa exploratória experimental, desenvolvida em consonância com 

os conceitos postulados por Gil (2002)(140). Entende-se que uma pesquisa exploratória 

proporciona informações para preencher as lacunas de conhecimento que aparecem sobre 

determinado tema, fornecendo subsídios para maior compreensão do problema de pesquisa. 

 

6.2 VITROCERÂMICAS  

 

As vitrocerâmicas foram preparadas com a mistura de pós dos minerais wollastonita 

natural (CaSiO3, NYCO, NYAD M1250) e fosfato tricalcico (Ca3PO4, Sigma-Aldrich), com as 

proporções percentuais em peso (W%/TCP%) de W20/TCP80, W40/TCP60, W60/TCP40 e 

W80/TCP20. Cada proporção foi separadamente umedecida em isopropanol, homogeneizadas 

em moinho de bolas (zircônia 3 mm de diâmetro) durante 15 minutos, formando uma pasta. Em 

seguida, procedeu-se à secagem a 60 °C, durante o período de 12 horas, e sinterização a 1250 °C 

de acordo com o ponto eutético do sistema binário W-TCP, que corresponde à proporção de 

60% W e 40% de TCP(113). As outras vitrocerâmicas foram formuladas considerando-se os 

extremos da proporção percentual em peso, sendo, W20/TCP80 e W80/TCP20. Dessa forma, 

os tempos utilizados para sinterização foram: W20/TCP80 = 5 min; W60/TCP40 = 60minutos; 

e, W80/TCP20 = 180 min. Em seguida, procedeu-se ao processamento em britador de 

mandíbulas e seleção dos grânulos, com tamanhos entre 400 e 600 µm através de peneiramento. 

Previamente às análises, as vitrocerâmicas foram colocadas individualmente em frascos de 

vidro refratário e esterilizadas a seco durante duas horas em temperatura de 160 °C. 

 Os dados das caracterizações elementar, porosidade e cristalinidade das vitrocerâmicas 

foram fornecidos pelo laboratório fabricante, asseguradas as proporções percentuais em peso 

de W e TCP das vitrocerâmicas, bem como as características físico-químicas necessárias para 

a interação entre o biomaterial e o organismo receptor (rato). 

A amostra W40/TCP60 foi utilizada de forma parcial (Artigo 1), pois, por questões 

técnicas, não foi possível dar continuidade à síntese de um novo lote e consequente avaliação 

do biomaterial.  
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6.3 ANIMAIS EXPERIMENTAIS  

 

Esta pesquisa foi aprovada pelo Comissão de Ética no Uso de Animais do ICS/UFBA, 

sob o protocolo nº 128/2017 (anexo A), em consonância com as normas do Conselho Nacional 

de Controle de Experimentação Animal (CONCEA) e de acordo com as orientações constantes 

no Guia para o cuidado e uso de animais de laboratório da National Academy of Sciences 

(2011)(141).  

Os procedimentos cirúrgicos foram realizados no Núcleo de Pesquisa Experimental, da 

Faculdade de Medicina da UFBA – Campus do Canela. 

Utilizaram-se o total de 76 ratos Wistar (Rattus norvegicus), machos, adultos, com massa 

corpórea entre 350 e 400 g e idade aproximada de 3 a 4 meses, que permaneceram no biotério 

em caixas plásticas individuais, sob temperatura de 22 °C (±2), expostos a períodos alternados 

de 12 horas luz e 12 horas escuridão, recebendo ração e água ad libitum.  

Os animais foram divididos, aleatoriamente, em grupos experimentais, de acordo com 

cada etapa da pesquisa. Para a primeira etapa, adotaram-se os seguintes critérios: quatro grupos 

(n=3), que receberam implante com uma vitrocerâmica e foram denominados W20/TCP80, 

W40/TCP60, W60/TCP40 e W80/TCP20, mais um grupo controle negativo (defeito ósseo 

vazio), que não recebeu implantação com vitrocerâmica. Na segunda etapa, os grupos foram 

organizados da seguinte forma: animais distribuídos em três grupos (n=16), que receberam 

implante com uma vitrocerâmica, e foram denominados W20/TCP80, W60/TCP40 e 

W80/TCP20, mais um grupo controle positivo (calvária íntegra). 

 

6.4 DEFEITO ÓSSEO CRÍTICO 

  

O modelo de defeito ósseo crítico utilizado no presente trabalho é conhecido e empregado 

por algumas décadas para avaliação do reparo ósseo, com ou sem implantação de 

biomateriais(142).  

Trata-se da remoção do fragmento ósseo circular com aproximadamente 8 mm de 

diâmetro, na porção central da calvária de rato. Previamente à sua confecção, os animais 

receberam sedação e anestesia, realizadas por injeção intraperitoneal de cloridrato de quetamina 

(Dopalen®) na proporção de 7 mg/100 g de massa corporal, e cloridrato de xilazina 

(Anasedan®), na proporção de 0,8 mg/100g de massa corporal. Em seguida, os animais foram 

posicionados em decúbito ventral, tricotomizados na região da calvária e submetidos à 
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antissepsia do campo operatório com álcool iodado, sendo posicionados em bancada utilizada 

para as cirurgias experimentais. 

A técnica cirúrgica empregada na confecção do defeito ósseo crítico observou o protocolo 

descrito por Miguel e colaboradores (2006)(143) e ilustrado por Santos e colaboradores 

(2019)(144), com acesso cirúrgico obtido na porção mediana da calvária, através de incisão 

cutânea bicoronal, com aproximadamente 3 cm de extensão, mediante a utilização de lâmina 

de bisturi nº15, e seguida da exposição do periósteo e sua remoção para exposição do tecido 

ósseo. A elevação do retalho permitiu acesso ao periósteo, que foi removido com espátula nº 7 

(Duflex®) e pinça clínica (Duflex®) para exposição do tecido ósseo. O defeito ósseo foi 

confeccionado com uso de uma fresa trefina (Dentoflex®), montada numa peça de mão, em 

contra ângulo (Driller®), com redução de 16:1, acoplado em motor para implante (Driller®), a 

1500 rpm, sob irrigação constante com solução fisiológica 0,9%.  

Um fragmento circular de tecido ósseo foi removido, expondo as membranas meníngeas 

e o tecido nervoso subjacente. O procedimento garantiu a retirada da porção óssea, do periósteo 

e endósteo que têm a capacidade para estimular a osteogênese. A área total do defeito 

confeccionado corresponde à dimensão de cerca de 8,3 mm de diâmetro (8,0 mm de diâmetro 

mais 0,3 mm correspondente à espessura da fresa utilizada), considerada como um defeito ósseo 

crítico, sendo o organismo incapaz de promover a reparação óssea espontânea no local. Após 

confecção do defeito ósseo crítico, a vitrocerâmica foi hidratada em SF 0,9% e implantada 

preenchendo toda área (Figura 7), seguido de reposicionamento do retalho e sutura com pontos 

interrompidos no tecido cutâneo. 

 

Figura 7: Confecção do defeito ósseo crítico em calvária de rato Wistar.  

 

 
Fonte: Elaborado pelo autor, 2021. 

Nota: (7a) remoção do fragmento ósseo, periósteo e endósteo. (7b) representação do defeito ósseo em vista 

superor, (7c) representação do implante da vitrocerâmica em corte coronal. 
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Após o término  do procedimento cirúrgico, os ratos foram colocados em caixas plásticas 

individuais forradas com maravalha de pinus e monitorados em ambiente silencioso, de pouca 

luz e com temperatura controlada entre 27 e 30 ºC até a completa recuperação anestésica. Em 

seguida, foram devolvidos ao biotério onde permaneceram até o dia da eutanásia, de acordo 

com os diferentes períodos previstos para as análises. 

Em cada ponto biológico previsto para análise (07, 15, 45 e 120 dias), subgrupos de 

animais foram eutanasiados com injeção letal de cloridrato de quetamina (Dopalen®), na 

proporção de 35 mg/100 g de massa corporal, e de cloridrato de xilazina (Anasedan®), na 

proporção de 4mg/100g de massa corporal, via intraperitoneal. Em seguida, foram dissecados 

para exposição da calvária, com o descarte de todo tecido mole circunvizinho, com exceção da 

dura-máter e do periósteo. Os espécimes foram fixados em formaldeído tamponado a 4% por 

48 horas e reduzidos com disco de carborundum nº 409, acoplado a um mandril e a uma 

microrretífica (Dremel®), sendo guardados sob refrigeração entre 2 ºC e 8 ºC.  
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7 RESULTADOS 

 

Os resultados desta pesquisa estão documentados sob a forma três artigos científicos e 

um capítulo de livro, sendo: 

✓ Artigo 1: Analysis of the behavior of a biomaterial based on wollastonite/TCP in 

the implant process of an experimental model of critical bone defects,  publicado 

na revista Research, Society and Development (ISSN: 2525-3409), volume 10, número 

7, em 2 de julho de 2021. DOI: http://dx.doi.org/10.33448/rsd-v10i7.16800. Autores: 

Mauricio Mitsuo Monção, Raísa Cavalcante Dourado, Luísa Queiroz Vasconcelos, 

Isabela Cerqueira Barreto e Roberto Paulo Correia de Araújo; 

 

✓ Artigo 2: Raman spectroscopy analysis of wollastonite/tricalcium phosphate glass-

ceramics after implantation in critical bone defect in rat. Aceito para publicação 

na revista Materials Sciences and Applications (ISSN: 2153-117X). Autores: Mauricio 

Mitsuo Monção, Isabela Cerqueira Barreto, Fúlvio Borges Miguel, Luiz Fernando 

Cappa de Oliveira, Raul Garcia Carrodeguas, Roberto Paulo Correia de Araújo (Carta 

de aceite para publicação em anexo B). 

 

✓ Artigo 3: Compositional analysis and structural phases of glass-ceramics 

developed with different proportions of Wollastonite and TCP using Raman 

spectroscopy. Submetido na revista Brazilian Archives of Biology and Technology 

(ISSN: 1678-4324). Autores: Mauricio Mitsuo Monção, Luiz Fernando Cappa de 

Oliveira, Isabela Cerqueira Barreto e Roberto Paulo Correia de Araújo (Submissão 

em anexo C). 

 

✓  Capítulo de livro: “Vitrocerâmicas à base de wollastonita e fosfato tricálcico para 

regeneração óssea”, integrante do livro Saúde e Reabilitação – o Ponto de 

Equilíbrio V.1, submetido ao Conselho Editorial da EDUFBA (Editora da 

Universidade Federal da Bahia). Autores Mauricio Mitsuo Monção, Isabela Cerqueira 

Barreto e Roberto Paulo Correia de Araújo (Declaração em anexo D e súmula em 

anexo E). 

 

 



49 

 

  

 

7.1 ARTIGO 1: Analysis of the behavior of a biomaterial based on wollastonite/TCP in the 

implant process of an experimental model of critical bone defects 
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7.2 ARTIGO 2: Raman spectroscopy analysis of wollastonite/TCP glass-ceramics after 

implantation in critical bone defect in rats  
 

Mauricio Mitsuo Monção1,2*, Isabela Cerqueira Barreto2, Fúlvio Borges Miguel2, Luiz Fernando Cappa de 

Oliveira3, Raul Garcia Carrodeguas4, Roberto Paulo Correia de Araújo5 

 
1Department of Technology in Health and Biology, Federal Institute of Education, Science and Technology of 

Bahia, Salvador, Brazil. 
2 Laboratory of Tissue Bioengineering and Biomaterials, Federal University of Bahia, Salvador, Brazil. 
3Nucleus for Spectroscopy and Molecular Structure, Federal University of Juiz de Fora, Juiz de Fora, Brazil. 
4Noricum SL, San Sebastián de los Reyes, Madrid, Spain. 
5Institute of Health Sciences, Federal University of Bahia, Salvador, Brazil. 

 
*Email: maurimitsuo@yahoo.com.br 

 

Abstract: Extensive bone loss requires treatment with the application of biomaterials capable 

of promoting osteogenesis with biodegradation and bioresorption rates compatible with the 

dynamics of new bone tissue formation. For this purpose, glass-ceramics were produced with 

three different percentages by weight (wt%) of wollastonite and tricalcium phosphate, and the 

compositional changes associated with dissolution, biodegradation and bioresorption were 

analyzed in vivo by Raman spectroscopy. For this, three experimental groups (n=16) composed 

of Wistar rats received glass-ceramic implants named W20/TCP80, W60/TCP40 and 

W80/TCP20 in the critical bone defect made in the central part of the calvaria. A fourth group 

did not receive implant was called positive control group (PCG). In periods of 07, 15, 45 and 

120 days after implantation, subgroups of animals were sacrificed, and explants were analyzed 

using the FT-Raman system (laser of 1064 nm). Results indicated rapid dissolution of the α-W 

phase in W60/TCP40 and W80/TCP20 glass- ceramics, and permanence of β-TCP and α-TCP 

phases (971 and 954 cm-1) for a period of 45 days after implantation. For the W20/TCP80 glass-

ceramic, bands assigned to the β-TCP phase remained unchanged in all analyzed periods. For 

W60/TCP40 and W80/TCP20 glass-ceramics, spectral changes resulted in bands around 1072 

cm-1 (assigned to CO3
2-), 960, 589 and 428 cm-1 (assigned to the different PO4

3- vibration 

modes ) with important intensity differences between groups. Only the group that received the 

W60/TCP40 glass-ceramic reached spectral similarity with the positive control group at 120 

days. It was concluded that the W20/TCP80 glass-ceramic behaved as filling material. The 

compositional modifications in W60/TCP40 and W80/TCP20 groups demonstrated distinct 

performances for the formation of organic and inorganic components in the neoformed tissue. 

The glass-ceramic W60/TCP40 showed the best performance to be used as a bone substitute.  

 

Keywords: Raman Spectroscopy, Glass-ceramics, Wollastonite, Tricalcium Phosphate. 

 

Resumo: Perda óssea extensa requer tratamento com a aplicação de biomateriais capazes de 

promover a osteogênese e apresentar taxas de biodegradação e biorreabsorção compatíveis com 

a dinâmica de formação de novo tecido ósseo. Para tanto, foram produzidas vitrocerâmicas com 

três diferentes porcentagens em peso de wollastonita e fosfato tricálcico, e as alterações 

composicionais associadas à dissolução, biodegradação e biorreabsorção foram analisadas in 

vivo por espectroscopia Raman. Três grupos experimentais (n=16) compostos por ratos Wistar 

receberam implante da vitrocerâmica denominada W20/TCP80, W60/TCP40 e W80/TCP20 em 

defeito ósseo crítico confeccionado na parte central da calvária. Um quarto grupo não recebeu 

implante e foi denominado grupo controle positivo (PCG). Nos períodos de 07, 15, 45 e 120 

dias após a implantação, subgrupos de animais foram sacrificados e os explantes foram 
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analisados em um sistema FT-Raman (laser de 1064 nm). Os resultados indicaram rápida 

dissolução da fase α-W nas vitrocerâmicas W60/TCP40 e W80/TCP20, e permanência das fases 

β-TCP e α-TCP (971 e 954 cm-1) por um período de 45 dias após a implantação. Para a 

vitrocerâmica W20/TCP80, as bandas atribuídas à fase β-TCP permaneceram inalteradas em 

todos os períodos analisados. Para as vitrocerâmicas W60/TCP40 e W80/TCP20, as alterações 

espectrais resultaram em bandas em torno de 1072 cm-1 (atribuídas ao CO3
2-), 960, 589 e 428 

cm-1 (atribuídas aos diferentes modos de vibração PO4
3-) com intensidade importante diferenças 

entre os grupos. Apenas o grupo que recebeu a vitrocerâmica W60/TCP40 atingiu similaridade 

espectral com o grupo controle positivo aos 120 dias. Concluiu-se que a vitrocerâmica 

W20/TCP80 se comportou como material preenchedor. As modificações composicionais nos 

grupos W60/TCP40 e W80/TCP20 demonstraram desempenhos distintos para a formação de 

componentes orgânicos e inorgânicos no tecido neoformado. A vitrocerâmica W60/TCP40 

apresentou o melhor desempenho para ser utilizada como substituto ósseo. 

 

Palavras-chave: Espectroscopia Raman, Vitrocerâmica, Wollastonita, Fosfato Tricálcico. 

 

 

1. Introduction  

 

Extensive bone tissue loss requires treatment with the application of bone substitute since 

the natural physiological mechanism is limited to promote total tissue repair after injury [1]. 

Currently, there is no known ideal bone substitute, all known materials have limitations for 

application for bone regeneration purposes [2]. Several types of synthetic materials have been 

researched for the purpose of bone regeneration. There is special interest in systems that 

combine different materials to enhance different physicochemical properties favorable to bone 

regeneration and increase the osteogenesis potential and improving osteoconduction 

performance [3].  

The Wollastonite - Tricalcium Phosphate glass-ceramic system has been studied in recent 

decades as it presents potential for greater bioactivity and better mechanical resistance 

compared to calcium phosphate bioceramics [4,5,6,7,8]. Many studies have reported the 

bioactivity of W in bone regeneration and have considered it a source of calcium and silicon 

ions due to its reactivity and inconsistent dissolution when in contact with physiological fluid. 

The silicon ion has particular interest as it has a recognized capacity for osteogenesis and 

angiogenesis [9].  

Furthermore, the high efficiency of W as a reinforcement in composites with the purpose 

of bone regeneration has been reported [10]. Calcium phosphates are similar to the mineral 

phase of bone matrix, teeth, and calcified tissues. TCP is one of the calcium phosphates most 

widely used as bone substitute, due to its biodegradability, good bioresorption rates, 
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osteoconductivity and bone adhesion. Such properties result in its wide clinical use, as well as 

its application in the development of new composites with the purpose of bone regeneration 

[11,12,13].  

Thus, the association of the properties of W and TCP in the form of glass-ceramic seeks to 

achieve greater potential for osteogenesis in addition to better performance as a resorbable 

scaffold during the formation of new bone tissue. Moreover, different percentages by weight of 

W and TCP may represent a strategy to adjust the dissolution rate, biodegradation, and 

bioresorption of glass-ceramics in the recipient organism, according to the bone regeneration 

dynamics [14,15]. The ideal amount of each mineral in a glass-ceramic system becomes a 

challenge in the quest for greater interaction between the material of the recipient organism and 

in vivo tests are necessary to identify the potential for bone regeneration.  

Raman spectroscopy has been widely used in the characterization of glasses and ceramics 

as well as in the in vivo assessment of responses throughout bone regeneration [16,17,18,19] 

among the various analysis techniques. It is a non-destructive technique that requires little or 

no special sample preparation and is widely used in molecular and structural analysis of 

complex compounds. This technique is characterized by the inelastic scattering of a 

monochromatic radiation incident on a sample which is able to identify its molecular 

composition and crystal structure [20,21,22,23]. In this scenario, the objective of this study was 

to analyze compositional modifications of glass-ceramics using Raman spectroscopy developed 

with different percentages by weight of W and TCP, after implantation in a critical bone defect 

in the calvaria of rats at different biological points. 

 

2. Materials and methods  

2.1. Glass-ceramics 

 

The glass ceramics were prepared with a mixture of powders of the minerals W (CaSiO3, 

NYCO, NYAD M1250) and TCP (Ca3PO4, Sigma-Aldrich), according to different proportions 

(W w%/TCP w%), being W20/TCP80, W60/TCP40 and W80/TCP20. Each proportion was 

separately moistened in isopropanol, homogenized in a ball mill (zirconia 3 mm in diameter) 

for 15 minutes, forming a paste that was dried at 60 °C for a period of 12 hours. For the 

W60/TCP40 glass-ceramic, the eutectic point of the W-TCP binary system was considered, 

which corresponds to the proportion of 60% of W and 40% of TCP [24]. The W20/TCP80 and 
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W80/TCP20 glass-ceramics were formulated considering the extremes of the W and TCP ratio. 

Thus, the times used for sintering at 1,250 °C were: W20/TCP80 = 5 min; W60/TCP40 = 60 

minutes; and W80/TCP20 = 180 min. After sintering each glass-ceramics was processed in a 

jaw crusher and granules with sizes between 400 and 600 µm were selected through sieving. 

Before implantation, the glass-ceramics were placed individually in refractory glass bottles and 

dry sterilized for 2 hours at a temperature of 160 °C. 

 

2.2. Experimental procedures in animal model 

 

This study was approved by the Ethics Committee on Animal Use of the Federal University 

of Bahia, Brazil, No. 128/2017, and followed the Guide for the Care and Use of Laboratory 

Animals prepared by the National Academy of Sciences, as well as the norms of the National 

Council for the Control of Animal Experimentation (CONCEA) [25]. Sixty-four adults male 

Wistar albino rats (Rattus norvegicus), with body mass between 350 and 400 g and age of 

approximately 4 to 5 months, which remained in the animal facility in individual cages at 

temperature of 22 °C (±2), were used. Animals were exposed to alternating periods of 12 hours 

of light and 12 hours of dark and received feed and water ad libitum. Rats were randomly 

distributed into experimental groups (n=16), with three groups undergoing surgery to create a 

circular bone defect of 8 mm in diameter in the central portion of the calvaria. Each group 

received implantation with different glass-ceramic systems called W20/TCP80, W60/TCP40, 

and W80/TCP20. A fourth group that remained with intact calvaria called positive control group 

(PCG) was used as a spectral parameter of the normal cortical bone of the calvaria. In each 

group, subgroups of animals (n=4) were sacrificed at each period of 07, 15, 45 and 120 days 

after implantation, having the calvaria removed, dissected, and preserved in 10% formaldehyde 

(v/v), under refrigeration between 4 and 8 °C. Calvaria samples were removed from the 

formaldehyde solution, washed in filtered water, and immersed in 0.9% saline solution for ten 

minutes, then removed and dried with paper towel. The experimental design is shown in figure 

1. 
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Figure 1. Experimental design. (1a) Place on the calvaria where the intervention was performed. (1b) Aspects of 

the critical bone defect model made with 8 mm in diameter. (1c) Exemplary of the glass-ceramic implant process. 

(1d) Calvaria specimen with implant in the central portion (green arrow), and (1e) positioning of sample in the FT-

Raman system compartment. 

 

2.2. Raman spectroscopy and analysis of results 

 

A Fourier transform Raman spectroscopy system (FT-Raman), brand Bruker, model RFS 

100, with laser excitation operating at 1064 nm in the near infrared, was used. Raman signals 

were collected by liquid nitrogen cooled germanium detector. Each sample was directly 

positioned in the Raman system sample holder with laser placed in the central portion and 

adjusted to power of 10 mW. Measurements were obtained with resolution of 4 cm-1 and scans 

of 512 accumulations in the region between 200 and 1800 cm-1. These parameters were 

previously adjusted to obtain the best possible signal-to-noise resolution without altering the 

physical and chemical integrity of samples. The OPUS 6.0 software (Bruker Optik, Ettlingen, 

Germany) was used to acquire Raman data, and all spectra were obtained at least three times, 

at different points in the sample, to verify the reproducibility of the system and possible 

uncertainties about the intensity or displacement of vibrational bands observed in the spectra. 

The GRAMS/AI 7.02 software package (Thermo Galactic, USA) was used to import/export the 

Bruker OPUS File Format data and conversion to ASCII-XY. The spectra were plotted in the 

OriginLab® version 2020b software and analyzed for the presence, position, width, and 

intensities of Raman bands, which were interpreted according to literature for the assignment 

of vibrational modes. The spectra obtained over the different post-implantation periods of glass-

ceramics were analyzed to identify spectral modifications associated with the dissolution and/or 

permanence of mineral phases attributed to glass-ceramics and formation of Raman bands 

attributed to the deposition of organic and inorganic components in the newly formed tissue. 

The Raman vibrational profile of each glass-ceramic was obtained to identify the major 
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vibration modes and identify the predominance of different mineral phases, as described in 

figure 02 before implantation. 

 

 

 

 

 

Figure 2: Raman vibrational profiles of glass-ceramics with identification of the main bands and assignment of 

polymorphs α-W, β-TCP and α-TCP. 

 

 

3. Results  

Figure 3 shows the results obtained in the W20/TCP80 group. Over the periods of 07, 15 

and 45 days, the permanence of characteristic Raman bands of α-W and β-TCP phases is 

demonstrated. There was formation of bands around 1666, 1454 and 876 cm-1 with very weak 
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intensities. At 120 days, the characteristic bands of the β-TCP phase remain unmodified, and 

the characteristic bands of the α-W (580 and 372 cm-1) are no longer observed. 

 
 

Figure 3: (3a) Spectra obtained in the W20/TCP80 group. Note the permanence of bands assigned to α-W and β-

TCP phases of the W20/TCP80 glass-ceramic for up to 45 days. (3b) Enlargement of the region between 1000 and 

900 cm-1 details the permanence of bands 971 and 949 cm-1 characteristic of the β-TCP mineral phase throughout 

all analyzed periods.  

 

The results for the W60/TCP40 and W80/TCP20 experimental groups are shown in figures 

4 and 5, respectively. These experimental groups demonstrated the formation of bands 

attributed to organic components, with important differences in intensities between groups over 

the analyzed periods. For both groups, the spectra demonstrate bands at 1666 cm-1 (amide I), 

1454 cm-1 (CH2 and CH3 lipids/collagen), 1269 and 1247 cm-1 (amide III), 1004 cm-1 

(phenylalanine), 876, 855 and 817 cm-1 (proline, hydroxyproline and tyrosine), attributed to 

collagen formation in the organic matrix. These groups also showed spectral modifications 

around 1072 cm-1 960, 589 and 428 cm-1, which resulted in bands with significant intensity 

differences between groups. From the biological point of 07 days, the main Raman bands 

attributed to the α-W mineral phase (1075, 985, 580 and 372 cm-1) are no longer visualized, 

indicating their greater dissolution in the shortest period analyzed. The most prominent bands 

attributed to β-TCP and α-TCP mineral phases (971 and 954 cm-1) are observed up to the 45-

day period. At 120 days, W60/TCP40 and W80/TCP20 groups demonstrate a band centered at 

960 cm-1. Only the W80/TCP20 group demonstrates the 971 cm-1 band as a low-intensity 

shoulder in the 960 cm-1 band. 
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Figure 4: (4A) All representative spectra of the W60/TCP40 group. Note that at 120 days, this group achieves 

great spectral similarity with PCG. (4B) Enlargement details the spectral behavior over the periods analyzed in 

the region between 1050 and 900 cm-1. Note that the spectrum obtained at 120 days exhibits a single band centered 

at 960 cm-1, with strong intensity, similar to PCG.  

 

Figure 5: (5a) All representative spectra of the W80/TCP20 group. Note the spectral behavior over the analyzed 

periods. Except for bands around 1666 and 1454 cm-1, the other bands show very weak intensities in all analyzed 

periods when compared to PCG. (5b) Enlargement details the region between 1000 and 900 cm-1. Note that at 120 

days, the W80/TCP20 group shows a band centered at 960 cm-1, with shoulder of weak intensity (971 cm-1).  

 

W20/TCP80 group showed only the formation of a few bands associated with the formation 

of organic components at the implant site and the permanence of Raman bands attributed to 

W20/TCP80 glass-ceramic at 120 days. W60/TCP40 and W80/TCP20 groups reached bands in 

similar positions; however, with important differences in relative intensities. Figure 6 shows 

the results of the comparison between experimental groups and PCG. 
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Figure 6: Raman band intensities reached by the experimental groups at 120 days after glass-ceramic implantation 

and comparison with PCG. 

 

At 120 days, W60/TCP40 and W80/TCP20 groups reveal differences in the full width at half 

maximum (FWHM) of the 960 cm-1 band, characteristic of the PO4
3- group (ѵ1) in the hydroxyapatite 

bone mineral phase. Figure 7 shows the FWHM values of band centered at 960 cm-1 and compares the 

results between experimental groups. 

 
 

Figure 7: Comparison of FWHM of the 960 cm-1 band at 120 days after the implantation of glass-ceramics. 
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4. Discussion  

In this study, the results of Raman spectroscopy obtained for W20/TCP80, W60/TCP40 

and W80/TCP20 groups indicated different in vivo behaviors for dissolution, biodegradation, 

and bioresorption among glass-ceramics under study, and different spectral modifications 

associated with the formation of organic components and mineralization of the newly formed 

tissue. Modifications in vibrational profiles over the analyzed periods indicated the 

performance of glass-ceramics with different percentages in weight of W and TCP in the 

process of formation of new tissues at the implant site.  

Gradual modifications in positions, width and intensities of bands indicated the period in 

which there was greater dissolution of the α-W phase and bioresorption of β-TCP and α-TCP 

mineral phases, which were different among glass-ceramics under study. In the W20/TCP80 

group, results indicated that the W20/TCP80 glass-ceramic remained without compositional 

modifications up to 45 days, and only at 120 days, the bands assigned to the α-W phase were 

no longer visualized. These results indicate that the dissolution, biodegradation, and 

bioresorption rates of the W20/TCP80 glass-ceramic are not adequate for bone regeneration 

purposes, as ideally, bone substitutes should be resorbed and replaced by new bone tissue in a 

simultaneous and coordinated process [27]. However, results indicate that it can be used as a 

filling material for bone defects. 

Results indicated that there was greater dissolution of the α-W phase after 07 days after 

implantation of glass-ceramics (absence bands 1075, 985, 932, 580, 558 and 512 cm-1) in 

W60/TCP40 and W80/TCP20 groups. These results corroborate studies that evaluated the 

behavior of α-W in simulated physiological fluid, which presents rapid reactivity and 

inconsistent dissolution.  

Studies such as those by Adams and colleagues used wollastonite in the composition of a 

biomaterial for bone regeneration purposes and concluded that it was possible to obtain 

controlled biodegradation and induce the formation of apatite on the material surface after 07 

days of immersion in simulated body fluid [28]. Other studies demonstrate that W present in 

composites has faster bioresorption rates, favoring the initial bone repair dynamics 

[29,30,31,32].  

Considering the different proportions of α-W in glass-ceramics and it’s in vivo dissolution, 

it is reasonable to consider that there was release of different amounts of calcium and silicon 

ions between experimental groups, as well as the formation of different amounts of amorphous 
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silica on the surface of glass-ceramics [33]. Calcium and silicon ions are known to be important 

in angiogenesis and osteogenesis. Silicon ion is reported in literature as capable of inducing the 

proliferation and differentiation of osteoprogenitor cells into osteoblasts and promoting 

angiogenesis during bone regeneration [33,34,35].  

Glass-ceramics with osteogenic behavior should primarily influence the local cell 

metabolism to promote cell differentiation into osteoblasts and stimulate their proliferation, 

with subsequent production of sufficient organic components to fill the critical bone defect. 

Filho and colleagues revealed through Raman spectroscopy that ceramic implants with the 

purpose of bone regeneration that induced the formation of higher amounts of organic matrix 

were those that also achieved higher mineralization of newly formed tissues [36].  

The results of the present study showed different spectral behavior for the formation of 

Raman bands around 1666 cm-1 (amide I), 1454 cm-1 (methyl group), 1269 and 1247 cm-1 

(amide II), 1004 cm-1 (phenylalanine), 876, 855 and 817 cm-1 (proline, hydroxyproline and 

tyrosine) characteristic of collagen, as reported in studies that evaluated bone repair through 

Raman spectroscopy [37,38,39]. It is understood that the different percentage proportions of α-

W in glass-ceramics were decisive for the formation of organic components with extremes 

(20% and 80% of α-W) showing lower performances, and the proportion of 60% of α-W 

showing higher performance (figure 6). 

Although the literature does not define the ideal amount for silicon ion saturation and 

osteogenesis promotion, it is reasonable to infer that the amount of silicon ions released through 

α-W dissolution interfered in the osteogenesis potential of glass-ceramics under study. Uribe 

and colleagues investigated the in vitro osteogenic effects with dental follicle stem cells in 

simulated body fluid with different silicon concentrations and concluded that solution with 25 

µg/ml of silicon had significant effect on osteogenesis. On the other hand, solutions with silicon 

concentrations < 25 µg/mL and > 75 µg/mL did not show significant effects, and concentrations 

≥ 100 µ g/ml had an inhibitory effect on osteogenesis [40]. Such findings could corroborate 

results of the present study, and it is possible to relate glass-ceramics with lower and higher 

proportions of α-W to lower performances for bone repair. However, Santos and colleagues 

found better results for bone regeneration using a 3D scaffold using the percentage weight ratio 

of 20% of W and 80% of TCP, reinforcing that the form of presentation of the biomaterial is 

fundamental for the interaction with the receiving organism, not just its chemical composition 

[41]. 
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The W60/TCP40 group showed formation of characteristic bands of organic components 

and achieved great spectral similarity with PCG. In the present study, the positions, and 

intensities of bands such as those observed in PCG indicate the formation and organization of 

a new tissue with characteristics similar to the normal cortical. 

Regarding the compositional modifications associated with mineral poly morphs, the 

spectral results of the W20/TCP80 group demonstrate the permanence of bands characteristic 

of the β-TCP phase throughout all periods analyzed. This indicates that the W20/TCP80 glass-

ceramic performed as a filling material in the critical bone defect model . W60/TCP40 and 

W80/TCP20 groups demonstrated permanence of bands attributed to β-TCP and α-TCP phases 

(954 and 971 cm-1) up to 45 days after implantation. At 120 days, the 971 cm-1 band is only 

present in the W80/TCP20 group as a shoulder of weak intensity, indicating its slower 

biodegradation rate. It is known that β-TCP and α-TCP mineral phases have similar chemical 

formulations; however, differences in crystal structures promote different in vivo behaviors 

[41]. Thus, the results found corroborate other studies that verified that the solubility index of 

the β−TCP phase was lower than that of the α-TCP phase resulting in longer residence time of 

β−TCP at the implant site [42,43,44,45]. 

Simultaneously to the spectral behavior that indicated the biodegradation periods of β-TCP 

and α-TCP phases, the results also showed that in W60/TCP40 and W80/TCP20 groups, there 

were compositional changes associated with the formation of bands of the PO4
3- vibration 

internal modes . This is characteristic of the bone mineral phase of hydroxyapatite (bands 960, 

586 and 428 cm-1); however, with important differences in intensities between groups. The 

formation of these Raman bands and the different intensities observed can be interpreted as 

different osteogenesis potentials of glass-ceramics under study. It is understood that, among 

several factors, the intensities of Raman bands are also related to the amount of active molecular 

species present in the sample [46]. Therefore, the intensity of bands exhibited at the implant 

site can be related to components formed and/or deposited over the evaluated periods [47].  

The mineralization quality achieved in W60/TCP40 and W80/TCP20 groups was evaluated 

by comparing values shown in FWHM (cm-1) of the Raman band centered at 960 cm-1. This 

band corresponds to the most prominent characteristic Raman band found in the hydroxyapatite 

bone mineral phase. According to literature, the greater the bandwidth of 960 cm-1, the lower 

the crystallinity degree [48]. In our study, the comparison between FWHM values (cm-1) of the 

960 cm-1 band indicated different crystallinity degrees between experimental groups when 
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compared to PCG (see figure 7). The W80/TCP20 group showed higher FWHM value when 

compared to the W60/TCP40 group and PCG. This result indicates that W80/TCP20 glass-

ceramic obtained lower performance for the formation of organic components and 

mineralization of the newly formed tissue, and W60/TCP40 resulted in greater organization and 

amount of mineral components similar to the characteristic spectrum for hydroxyapatite, with 

higher crystallinity degree in the tissue formed. 

Considering that the bone defect model used does not show spontaneous regeneration 

throughout the life of the animal [49,50], results of this study showed that the W60/TCP40 

glass-ceramic presented the greatest potential for future clinical applications.  

 

5. Conclusion  

W60/TCP40 and W80/TCP20 glass-ceramics showed gradual biodegradation by spectral 

changes associated with in vivo compositional changes, indicating osteogenic potential, with 

emphasis on W60/TCP40, which achieved greater spectral similarity with positive control 

group. During the analysis periods, W20/TCP80 glass-ceramic showed scant and limited in vivo 

compositional changes, suggesting potential for use as a filling biomaterial. 
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Abstract: The development of glass-ceramics based on wollastonite (W) and tricalcium 

phosphate (W) is a strategy to obtain bone substitute with better performance in the treatment 

of bone defects. The present study analyzed the vibrational and structural properties of glass-

ceramics obtained with sintering and crystallization of different W and TCP powder 

proportions. Powder mixtures were prepared and sintered at 1250°C and processed to obtain 

granules with sizes of 400 ~ 600 µm. Samples were named W20/TCP80, W60/TCP40 and 

W80/TCP20, according to their different W and TCP proportions, and analyzed in an FT-

Raman system, with laser excitation at 1064 nm. Spectra at different points showed well-

defined bands in the region between 300 and 700 cm-1 and 900 and 1100 cm-1, characteristic of 

vibrational modes of SiO4 and PO4
3- groups. The unambiguous spectra allowed the 

identification of the main vibrational modes and confirmed different predominance of α-W, β-

TCP α-TCP polymorphs. The different Raman vibrational profiles indicate the possibility of 

glass-ceramics presenting different dissolution, biodegradation and bioresorption behaviors 

during the treatment of bone defects. 

 

Keywords: Wollastonite; Tricalcium Phosphate; Glass-ceramics; Raman Spectroscopy. 

 

Resumo: O desenvolvimento de vitrocerâmicas à base de wollastonita (W) e fosfato tricálcico 

(W) é uma estratégia para obter substituto ósseo com melhor desempenho no tratamento de 

defeitos ósseos. O presente estudo analisou as propriedades vibracionais e estruturais de 

vitrocerâmicas obtidas com sinterização e cristalização de diferentes proporções de pós W e 

TCP. As misturas de pós foram preparadas e sinterizadas a 1250 °C e processadas para obter 

grânulos com tamanhos entre 400 ~ 600 µm. As amostras foram denominadas W20/TCP80, 

W60/TCP40 e W80/TCP20, de acordo com suas diferentes proporções de W e TCP, e 

analisadas em sistema FT-Raman, com excitação do laser em 1064 nm. Os espectros em 

diferentes pontos biológicos apresentaram bandas bem definidas na região entre 300 e 700 cm-

1 e 900 e 1100 cm-1, características dos modos vibracionais dos grupos SiO4 e PO4
3-. Os 

espectros sem ambiguidades permitiram a identificação dos principais modos vibracionais e 

confirmaram diferentes predominâncias dos polimorfos α-W, β-TCP α-TCP. Os diferentes 

perfis vibracionais Raman indicam a possibilidade das vitrocerâmicas apresentarem diferentes 

comportamentos de dissolução, biodegradação e biorreabsorção durante o tratamento de 

defeitos ósseos. 

 

Palavras chaves: Wollastonita. Fosfato tricálcico. Vitrocerâmica. Espectroscopia Raman. 
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INTRODUCTION 

Biomedical alternatives with greater potential for bone regeneration stimulates research 

that combines different materials to obtain better physicochemical performance. It is known 

that the spontaneous bone repair mechanism does not promote structural and functional 

regeneration in situations of large bone losses [1]. Therefore, is necessary to develop 

biomaterials capable of providing biochemical stimuli during the complex process of bone 

regeneration, instead of just tissue replacement [2]. Glass-ceramic systems based on 

wollastonite (W) and tricalcium phosphate (TCP) have attracted interest due to their potential 

for osteogenesis and osteoconduction [3, 4, 5, 6, 7, 8]. 

The great mechanical strength and bioactivity related to silicon and calcium release, places 

W among the most widely researched materials for the development of biomaterials for bone 

regeneration purposes [9,10]. W is considered an important reinforcer with high efficiency 

reported in bone regeneration research using biomaterials [11]. When in contact with fluids and 

biological components, W has great reactivity with higher dissolution rate compared to other 

types of bioceramics, promoting superior bioactivity, compared to calcium phosphate-based 

materials [12].  

Calcium phosphates are minerals that are similar to the mineral phase of bone components, 

teeth, and calcified tissues [13]. The properties of different calcium phosphates allow extensive 

use for clinical applications, as well as application in the development of new composite 

biomaterials with bone regeneration characteristics [14,15]. TCP is one of the most widely used 

materials as bone substitutes among calcium phosphates due to its biodegradability, good 

bioresorption rates, osteoconductivity and bone adhesion. However, it has the disadvantage of 

low mechanical strength, thus obtaining glass-ceramic based on W and TCP allows obtaining 

a combination of different physicochemical properties that favor bone regeneration.  

Furthermore, using different weight percentages of glass-ceramic competent minerals can be a 

strategy to adjust the dissolution rate, biodegradation, release of bioactive ions and maintenance 

of support for cell migration [4,8]. Adjusting the amount of each mineral becomes a challenge 

in the search for the best proportion to obtain greater interactions between the glass-ceramic 

and the biological system. Among the various analytical techniques used in research with glass-

ceramics, Raman spectroscopy has been widely used in the in vivo characterization and 

evaluation of biological responses throughout bone regeneration [16,17,18,19]. It is a non-

destructive technique that requires little or no special preparation widely used in the structural 
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and molecular analysis of complex compounds. This technique relies fundamentally on the 

Raman effect which measures the inelastic scattering of a monochromatic radiation incident on 

a sample, the interpretation of which provides information about its chemical composition and 

crystal structure [20, 21]. Raman spectroscopy is a technique that uses the interaction of light 

with matter to identify the chemical composition and crystal structure of a sample [20, 21]. 

Raman spectroscopy is considered a powerful tool in the characterization of crystalline and 

non-crystalline materials such as glass and ceramics [22]. 

The present study aimed to analyze the vibrational and structural properties of experimental 

glass-ceramics developed with different W20/TCP80, W60/TCP40 and W80/TCP20 weight 

percentages , in the granular form, with the purpose of bone regeneration. Thus, the 

identification of the polymorphic predominance can predict the dissolution, biodegradation and 

bioresorption behavior of glass-ceramics when applied in an in vivo experimental study. 

 

MATERIAL AND METHODS  

2.1 Glass-ceramics 

 

  Glass-ceramics were developed with the combination of minerals natural wollastonite 

(CaSiO3, NYCO, NYAD M1250) and tricalcium phosphate (Ca3PO4, Sigma-Aldrich), with 

three different W and TCP weight percentages . Each proportion was separately moistened in 

isopropanol, homogenized in a ball mill (zirconia 3.0 mm diameter) for 15 minutes, forming a 

paste. Samples were then dried at 60 ºC for 12 hours and sintered at 1250 ºC according to the 

eutectic point of the W-TCP binary system, which corresponds to 60% of W and 40% of TCP 

[23]. The other glass-ceramics were formulated considering the extremes of the W and TCP 

weight percentage proportion , being W20/TCP80 and W80/TCP20. The sintering times used 

were: W20/TCP80 = 5 minutes (hypereutectic); W60/TCP40 = 60 minutes (eutectic); and 

W80/TCP20 = 180 minutes (hypoeutectic). Subsequently, samples were processed in a jaw 

crusher and granules with sizes between 400 and 600 µm were selected through sieving. 

Samples of each glass-ceramics named W20/TCP80, W60/TCP40 and W80/TCP20 weighing 

5.0 g each were selected and placed in refractory glass flasks and dry sterilized for 2 hours at 

temperature of 160 °C. Figure 1 represents the aspects of glass-ceramics. 
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Figure 1: W and TCP-based glass-ceramics. (1a) Glass-ceramics present similar characteristics for dimensions, 

shape, and color. (1b) Scanning electron microscopy image details irregular and multifaceted granules. 

 

 

2.2. Raman spectroscopy and analysis of results 

 

A Fourier transform Raman spectroscopy system (FT-Raman), brand Bruker, model 

RFS 100, with laser excitation operating at 1064 nm in the near infrared, was used. The Raman 

signals were collected by a liquid nitrogen cooled germanium detector. No special preparation 

of the samples was required, and they were simply placed in the system's own aluminum sample 

holder. Measurements were obtained with  resolution of 4 cm-1 and scans of 512 accumulations 

in the region between 300 and 1200 cm-1. These parameters were previously adjusted to obtain 

the best possible signal-to-noise resolution without altering the physical and chemical integrity 

of  samples. The OPUS 6.0 software (Bruker Optik, Ettlingen, Germany) was used to acquire 

Raman data, and all spectra were obtained at least three times, at different points in the sample, 

to verify the reproducibility of the system and possible uncertainties about the intensity or 

displacement of vibrational bands observed in the spectra. The GRAMS/AI 7.02 software 

package (Thermo Galactic, USA) was used to import/export the Bruker OPUS File Format data 

and conversion to ASCII-XY. The spectra were plotted in the OriginLab® version 2020b 

software and analyzed for the presence, position, width, and intensities of  Raman bands, which 

were interpreted according to literature for the assignment of vibrational modes. 
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RESULTS 

W20/TCP80, W60/TCP40 and W80/TCP20 samples exhibited well defined Raman bands 

in  regions between 1100 and 900 cm-1 and 700 and 300 cm-1. W20/TCP80 sample exhibited 

predominant bands assigned to the β-TCP mineral phase (1089, 1016, 971, 949, 612, 549, 512, 

442, and 408 cm-1), and only the 580 and 372 cm-1 bands assigned to the α-W mineral phase. 

In contrast, W60/TCP40 and W80/TCP20 samples showed predominance of bands assigned to 

α-W (1075, 985, 932, 580, 558, 512 and 372 cm-1), β-TCP (971, 612, 442 and 408 cm-1), and 

α-TCP (954 cm-1) mineral phases. Figure 2 presents individual representative spectra obtained 

from samples. The Raman bands observed in the representative spectra were discussed with the 

literature, and the assignments of the vibrational modes presented in Table 01. 

 

       
 
Figure 2: Representative Raman spectra obtained from  samples under study. (2a) W20/TCP80 demonstrates 

predominance of Raman bands characteristic of the β-TCP polymorph. (2b and 2c) W60/TCP40 and W80/TCP20 

exhibit similar Raman bands characteristic of  α-W, β-TCP and α-TCP phases. The different W and TCP weight 

percentages  resulted in different intensity for the 954 cm-1 band (α-TCP), and absence of the 971 cm-1 band (β-

TCP) in W80/TCP20. 
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Table 1: Main Raman bands identified in the glass-ceramics, characteristics of intensities and vibrational mode 

assignments. 

 

Bands 

(cm-1) 
W20/TCP80 W60/TCP40 W80/TCP20 Vibrational mode assignment 

372 

408 

442 

512 

549 

558 

580 

612 

627 

932 

949 

954 

971 

985 

1047 

1075 

1089 

vw 

w 

w 

--- 

w 

--- 

M 

vw 

w 

--- 

S 

--- 

vS 

--- 

w 

--- 

w 

M 

w 

w 

w 

--- 

sh 

S 

w 

w 

sh 

--- 

S 

S 

vS 

--- 

w 

--- 

M 

vw 

vw 

w 

--- 

sh 

S 

--- 

w 

sh 

--- 

M 

--- 

vS 

--- 

w 

--- 

Si–O bending mode in SiO4 (v2) 

O-P-O bending mode in PO4
-3 (v2) 

O-P-O bending mode PO4
-3 (v2) 

Si-O-Si bending mode in SiO4 (v4) 

P-O-P bending mode in PO4
-3 (v4) 

Si-O-Si bending mode in SiO4 (v4) 

Si-O bending mode in SiO4 (v4) 

P-O-P bending mode in PO4
-3 (v4) 

P-O-P bending mode in PO4
-3 (v4) 

Si-O symmetric stretching in SiO4 (v1) 

P-OH symmetric stretching in PO4
-3 (v1) 

P-O symmetric stretching in PO4
-3 (v1) 

P-O symmetric stretching in PO4
-3 (v1) 

Si-O symmetric stretching in SiO4 (v1) 

P-O symmetric stretching in PO4
-3 (v3) 

Si-O antisymmetric stretching in SiO4 (v3) 

O-P-O antisymmetric stretching in PO4
-3 (v3) 

 

Legend: To indicate the relative intensities, the following notation was used: S = strong; vS = very strong; M = 

medium; w = weak; vw = very weak; sh = shoulder; --- = No corresponding band number identified. 

Source: Prepared by the authors, 2021. 

 

W60/TCP40 and W80/TCP20 samples exhibited a complex band whose base extends 

between 900 and 1000 cm-1 and split at 932, 954, 971, and 985 cm-1. In the same region, 

W20/TCP80 sample shows only one band divided at 949 and 971 cm-1. Figure 3 shows the 

comparison between the representative spectra obtained from  glass-ceramic samples and the 

respective differences in intensity of  bands attributed to the different polymorphs. 

 

Figure 3: (3a) Representative Raman spectra of glass-ceramic and indication of polymorphs associated with the 

main Raman bands. (3b) Magnification of the region between 900 and 1050 cm-1 details aspects of the complex 

Raman band formed by the superposition of  α-W, β-TCP and α-TCP mineral phases. 
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DISCUSSION 

FT-Raman spectroscopy allowed spectra to be obtained with well-defined bands allowing 

identification in regions between 300 and 700 cm-1 and 900 and 1200 cm-1 and the major 

vibration modes characteristic of glass-ceramic mineral polymorphs . Mazón and coauthors 

[24] evaluated the properties of biphasic ceramic developed with 30% W and 70% TCP and 

reported similar Raman bands in the same region, which were attributed to the presence of 

biphasic ceramic polymorphs. Furthermore, due to the high spectral resolution, previous studies 

have showen the ability of Raman spectroscopy to demonstrate mineral polymorphs in 

multiphase ceramics, due to the ability to identify and distinguish vibrational modes in different 

crystal lattices [5,22,25]. 

In this study with glass-ceramics sintered at 1250 °C, Raman spectroscopy identified 511, 

557, 580, 932, 985 and 1075 cm- 1 bands attributed to vibration modes of the SiO4 group, 

characteristic of the pseudowollastonite phase (α-W), and 408, 442, 549, 612, 971, 1016 and 

1089 cm-1 bands to internal vibration modes of the PO4
3- group characteristic of the β-TCP 

polymorph. All these bands agree with results reported in studies with W and TCP sintered at 

temperatures similar to those used in this study, which were analyzed with Raman spectroscopy 

[18,25,26,27]. The 954 cm-1 band identified in W60/TCP40 and W80/TCP20 samples was 

associated with the formation of silicon-stabilized α-TCP [28,29].  

Abd El Rahim, Melegy and Hamzawy [30] identified the formation of the α-W polymorph 

in ceramic samples submitted to temperatures between 1150 ºC and 1250 ºC. Li and coauthors 

[31] reported the formation of the α-W crystalline phase at temperatures close to 1200 ºC. 

Studies reporting α-W formation at low temperature were not found in literature. Thus, it is 

understood that the temperature of 1250 ºC used in the sintering process of samples promoted 

the crystalline phase transition, resulting in the predominance of Raman bands characteristic of 

the α-W polymorph, which is desirable for glass-ceramics under study [18,32,33].  

Previous studies with tricalcium phosphate-based bioceramics have reported obtaining the 

β-TCP polymorph at temperatures between 900 and 1100 ºC [15,34]. It is known that other TCP 

polymorphs occur at higher temperatures, according to Carrodeguas and De Aza [35], who 

analyzed the phase stability of calcium phosphates and verified the crystalline phase transition 

from β-TCP to α-TCP from 1125 °C, and from α-TCP to α'-TCP from 1470 °C. However, it 

should be considered that there is no exact temperature for obtaining each TCP polymorph and 
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the technique used to obtain TCP and the association with other materials can cause temperature 

variations necessary for the transition of crystalline phases [36]. 

Raman bands characteristic of natural wollastonite (338, 412, 502, 581, 635, 887, 968, 

1042, 1097 and 1113 cm-1) or of amorphous calcium phosphate (1118, 1050, 951, 594, 451 and 

419 cm-1) were not observed [37,38]. Thus, the spectra obtained from samples indicate that the 

sintering temperature promoted the transition of crystalline phases, resulting in the 

predominance of α-W and β-TCP polymorphs. According to Ohlin and coauthors [39], natural 

wollastonite has slower dissolution compared to the α-W polymorph, and according to Zhao 

and coauthors [40], amorphous calcium phosphate is highly unstable in aqueous media. 

Therefore, the predominance of α-W and β-TCP polymorphs is desirable for the glass-ceramics 

under study as such polymorphs have better performance during bone regeneration when 

compared to precursor forms used in the manufacture of glass-ceramics [15,41,42].  

For W60/TCP40 and W80/TCP20 samples, the formation of a complex band was 

identified, whose base extends between 900 and 1000 cm-1, divided into 932, 954, 971 and 985 

cm-1. Similar result was described by Lopes and coauthors [26], who investigated the properties 

of a β-TCP-based composite with the addition of 5 and 7.5% of Biovidro® 45S5 by mass, 

sintered at 1200 °C. The authors verified the formation of a complex band between 930 and 

980 cm-1, divided into 951, 955 and 971 cm-1, and associated the spectral shift at high 

frequencies with the formation of the α-TCP phase stabilized with silicon. This result was 

attributed to the silicon incorporation model in the TCP structure, which acts as a crystalline 

phase catalyst [29,43]. This study also highlighted that it was not possible to verify 

characteristic Raman bands of bioglass and concluded that the result obtained was due to the 

incorporation of silicon into the crystal structure of TCP under high-temperature conditions. 

In this study, the complex bandwidth between 900 and 1000 cm-1 indicated the overlapping 

of several Raman bands; however, without ambiguity for 985 and 932 cm-1 bands characteristic 

of α-W, and for 954 and 954 and 971 cm-1 bands assigned to β-TCP and α-TCP phases. 

Considering that the samples under study were sintered at 1250 °C, the presence of the 954 cm-

1 band confirms spectral changes at high frequencies, according to studies on composites that 

associated silicates and TCP [26,43]. It is known that silicon can replace phosphorus in the TCP 

network resulting in the Si-TCP phase, or, promoting the transition to the α-TCP phase 

stabilized with silicon at temperatures lower than the conventional phase diagram [22,29,44]. 

It is noteworthy that the Si-TCP and α-TCP phases present crystalline system symmetry , which 
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makes it difficult to differentiate between these phases through Raman spectroscopy due to 

overlapping bands [45].  

W60/TCP40 and W80/TCP20 samples demonstrated spectral similarity for Raman bands 

attributed to the α-W polymorph in all analyzed regions. In the study by Krzątała and coauthors 

[46], the characteristic α-W bands associated with the vibration modes of SiO4 tetrahedrons are 

reported, similar to those identified in our study. At high frequencies, the band 1075 cm-1 was 

attributed to the Si-O asymmetric stretching mode (v3), and the bands 985 and 932 cm-1 were 

attributed to the Si-O symmetric stretching mode (v1). At medium frequencies, 580, 558 and 

512 cm-1 bands were shown, assigned to O-Si-O bending modes (v4). At low frequencies, the 

372 cm-1 band was attributed to the symmetric stretch of Si–O (v2). For W20/TCP80, only 

bands (v4) at 580 cm-1 and (v2) 372 cm-1 were observed with very weak intensities, with the 

absence of the other bands, indicative of the low α-W mass percentage proportion in the sample 

[18,32,33,37,48].  

Regarding the internal vibrations of tetrahedrons of the PO4
3- group, for the W20/TCP80 

sample, the highest TCP mass ratio determined spectra with predominance of bands attributed 

to the phosphate group in all analyzed regions. This showed emphasis on  971 and 949 cm-1 

bands with very strong and strong intensities, which can be attributed to the symmetric 

stretching mode of PO4
3- (v1), confirming the presence of the β-TCP phase [47,48]. 

W60/TCP40 and W80/TCP20 samples showed spectral similarity for bands attributed to 

internal vibrations of the PO4
3- group in the region between 300 and 650 cm-1, with 442 and 408 

cm-1 bands, with weak intensities attributed to the doubly degenerate bend O-P-O (v2), 627, 

612 and 549 cm-1 bands attributed to triple degenerate bend O-P-O (v4). The complex band 

displayed in the region between 900 and 1000 cm-1 showed in the W60/TCP40 sample, 971 cm-

1 bands with strong intensity and 954 cm-1 with medium intensity, while in W80/TCP20, these 

bands were observed with very weak intensities, both attributed to the P-O symmetric stretching 

(v1). These results are in line with previous studies that analyzed bioceramics manufactured 

with tricalcium phosphates [49,50].  

Comparing the spectra obtained in samples under study, it is possible to state that 580 and 

372 cm-1 bands observed with very weak intensities at W20/TCP80 corresponded to the lowest 

α-W phase mass proportion . Likewise, at W80/TCP20, 971 and 954 cm-1 bands presented weak 

intensities that corresponded to smaller TCP phase mass proportion . These results confirm the 

biphasic hierarchical structure, where differences between relative intensities, or non-
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visualization of some characteristic Raman bands, indicate spectral overlap in the analyzed 

regions and correspond to the mass predominance of one polymorph over the other. 

In this study, positions and relative intensity of bands resulted in the Raman vibrational 

profile of each sample. According to Tuschel [51], the reference Raman spectra of polymorphs 

from a multiphase system can be reliably used to confirm crystalline forms. Comparing with 

Raman spectra reported in literature and in databases, it could be verified that the vibrational 

profiles of glass-ceramics under study present overlapping characteristic bands of silicon-

stabilized α-W, β-TCP and α-TCP polymorphs , with predominance of phases according to the 

different W and TCP weight percentages used in the manufacture.  

Although polymorphs of a mineral are chemically identical, it is known that different 

crystal forms have different in vivo behaviors [52]. Therefore, the predominance of α-W, β-

TCP and α-TCP polymorphic types demonstrated in vibrational profiles provide greater 

prediction of the behavior of glass-ceramics for in vivo evaluations. 

  

CONCLUSION 

It could be concluded that the FT-Raman system provided spectra with high quality and 

without ambiguities, which allowed the identification of most vibrational modes, and 

confirming the predominance of α-W, β-TCP and α-TCP polymorphs in glass-ceramics. This 

different predominance of polymorphs indicates the possibility of obtaining different behaviors 

for dissolution, biodegradation and bioresorption during in vivo bone repair. 
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8 DISCUSSÃO  

 

O desenvolvimento de biomateriais sintéticos com maiores potenciais osteogênicos, em 

relação àqueles atualmente empregados, despertou o interesse para a presente pesquisa. Até os 

dias atuais, ainda não se encontrou um biomaterial sintético ideal que possa ser aplicado como 

substituto para regeneração óssea. Por isso, a síntese das vitrocerâmicas com diferentes 

proporções percentuais em peso de W e TCP buscou reunir reconhecidas propriedades 

favoráveis à osteogênese, para obter diferentes taxas de dissolução, biodegradação e 

biorreabsorção in vivo. Nessa premissa, almejou-se que, durante a regeneração óssea, os 

biomateriais fossem substituídos de forma gradual pelo novo tecido ósseo, com as mesmas 

características morfológicas do tecido ósseo nativo(5,145,146).  

Considerando tais aspectos, a presente pesquisa investigou o comportamento biológico, 

a composição, as fases estruturais e as modificações composicionais de vitrocerâmicas 

compostas de W e TCP, após a implantação em defeito ósseo crítico confeccionado 

cirurgicamente na calvária de rato, cujos resultados foram apresentados nos três artigos que 

compõem esta tese. No artigo intitulado: “Analysis of the behavior of a biomaterial based on 

wollastonite/TCP in the implant process of an experimental model of critical bone defects”, 

constam os resultados do acompanhamento clínico dos grupos experimentais e das análises 

macroscópica e radiográfica. Os resultados demonstraram que as vitrocerâmicas com diferentes 

proporções de W e TCP foram bem toleradas pelos animais, com evolução satisfatória e 

ausência de sinais de reação inflamatória exacerbada e rejeição. Esses resultados estão em 

consonância com outros estudos que também empregaram W e TCP, como biomateriais 

experimentais para regeneração óssea(6,7,8,147,148). 

De acordo com Mhadhbi, Khlissa e Bouzidi (2021)(149), a biocompatibilidade dos 

biomateriais não ocorre somente pelas interações químicas entre eles e o organismo receptor, 

mas envolve também aspectos físicos, como formato, tamanho, porosidade, molhabilidade, 

entre outros. Na presente pesquisa, muito embora o formato de grânulos com tamanhos entre 

400 e 600 μm tenham possibilitado o preenchimento completo do defeito ósseo crítico, as 

vitrocerâmicas com diferentes proporções de W e TCP apresentaram comportamentos 

biológicos distintos, no que se refere à manutenção no sítio de implantação, a depender da 

proporção empregada, o que culminou no deslocamento dos grânulos para fora do defeito ósseo. 

As vitrocerâmicas com maiores percentuais em peso de W (W40/TCP60, W60/TCP40 e 
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W80/TCP20) demonstraram melhor molhabilidade no transoperatório, condição que facilitou 

o manuseio durante a implantação dos biomateriais e corresponderam ao menor deslocamento 

dos grânulos após implantação. Estes resultados estão de acordo com Núñez-Rodríguez 

(2018)(120) e Juraski e colaboradores (2017)(150), que reportaram, em estudo in vitro, alta 

reatividade da W quando em contato com fluido corpóreo simulado. Já a vitrocerâmica 

W20/TCP80, com menor molhabilidade, apresentou maior dificuldade para o manuseio e a 

implantação no defeito ósseo crítico, bem como resultou em maior deslocamento dos grânulos 

após implantação.  

De fato, análise radiográfica evidenciou diferentes padrões de deslocamento dos grânulos 

para fora do defeito ósseo, com maior ocorrência no grupo W20/TCP80. Sabe-se que 

biomateriais na forma de grânulos apresentam maior dificuldade de estabilidade após 

implantação em defeito ósseo crítico(151). No entanto, os resultados do presente estudo indicam 

que a maior proporção de TCP na vitrocerâmica W20/TCP80 resultou em grânulos com menor 

habilidade para manutenção da estabilidade no local do implante. Tal comportamento é 

indesejável para um biomaterial com finalidade de regeneração óssea, pois faz-se necessário 

que o biomaterial permaneça temporariamente no sítio de implantação, enquanto a 

neoformação tecidual acontece(152). Cabe ressaltar o estudo de Santos e colaboradores (2021)(5) 

demonstrou resultados positivos para regeneração óssea, utilizando um biomaterial na forma de 

scaffolds, desenvolvidos com 20% de W e 80% de TCP, evidenciando que formas 

tridimensionais porosas, podem conferir requisitos arquitetônicos necessários para maior 

estabilidade mecânica do biomaterial.   

A análise macroscópica revelou formação e organização tecidual que envolveram os 

grânulos das vitrocerâmicas em todos os grupos experimentais. Tal resultado corrobora estudos 

anteriores que demonstram a habilidade desses biomateriais à base de W e TCP em integrar-se 

aos componentes biológicos recém-formados no sítio do implante(6,7,8,148).  

Conforme destacado, a composição molecular e estrutural de um biomaterial é 

determinante para o êxito na sua aplicação e finalidade. Considerando tais aspectos, o artigo 

intitulado: “Compositional analysis and structural phases of glass-ceramics developed with 

different Wollastonite and TCP proportions  using Raman spectroscopy”, apresentou os 

resultados da análise das vitrocerâmicas W20/TCP80, W60/TCP40 e W80/TCP20, por meio da 

espectroscopia Raman, técnica que foi capaz de identificar a composição molecular e os 

polimorfos – α-W, β-TCP e α-TCP –, por meio de bandas, cujas frequências evidenciaram os 
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modos vibracionais dos grupos moleculares(153), fornecendo base para a avaliação do 

comportamento biológico, em modelo experimental in vivo. 

Efetivamente, a espectroscopia Raman permitiu identificar os tipos de polimorfos nas 

vitrocerâmicas que se mostraram multifásicas, corroborando estudos anteriores que 

demonstraram capacidade de identificação e distinção dos modos de vibrações do grupo SiO3, 

característico da α-W, e dos modos vibracionais do grupo fosfato PO4
3-, característicos dos 

polimorfos β-TCP α-TCP, em diferentes redes cristalinas(113,153). A literatura reporta que os 

polimorfos do mesmo mineral têm os mesmos elementos químicos, no entanto, sabe-se que os 

diferentes polimorfos da W e do TCP apresentam diferentes comportamentos quando em 

contato com fluido tecidual(154). Dessa forma, os diferentes perfis vibracionais Raman 

indicaram possíveis comportamentos in vivo, como rápida dissolução da fase α-W e 

permanência dos polimorfos α-TCP e β-TCP por maior período, após implantação, com 

liberação de diferentes quantidades dos íons silício, cálcio e fosfato, no sítio dos implantes. 

Assim sendo, o artigo intitulado:“Raman spectroscopy analysis of wollastonite/TCP 

glass-ceramics after implantation in critical bone defect in rats”, apresenta a análise das 

modificações composicionais das vitrocerâmicas em diferentes pontos biológicos, após 

implantação em defeito ósseo crítico em calvária de rato. Os resultados da espectroscopia 

Raman, desta etapa, ao longo do período analisado, foram relacionados com o comportamento 

de dissolução, biodegradação e biorreabsorção dos polimorfos presentes nas vitrocerâmicas, 

bem como com a formação de componentes orgânicos e a presença de componentes inorgânicos 

no tecido recém-formado. 

De acordo com Sola e Grima (2018)(155), a α-W apresenta rápida reação quando em 

contato com fluido biológico, pois sofre dissolução parcial da sílica, com consequente liberação 

de íons de cálcio e silício, ademais de formação de uma camada de hidrogel alcalino (sílica 

amorfo) em sua superfície, seguida de precipitação de apatita. Dessa forma, para a presente 

pesquisa, presumiu-se que, após a implantação in vivo, as vitrocerâmicas à base de W e TCP 

influenciariam o metabolismo celular local, estimulando mecanismos de angiogênese, síntese 

de colágeno e osteogênese (156), ao mesmo tempo em que as fases β-TCP e α-TCP apresentassem 

taxas mais lentas de biodegradação (quando comparadas à W), com lenta liberação dos íons 

cálcio e de fosfato, permanecendo por maior tempo no organismo(157).  

Sabe-se que maiores estímulos para migração e diferenciação celular dos pré-osteoblastos 

em osteoblastos promoverá maior síntese de colágeno, principal componente da matriz 
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orgânica, que é precursora para a formação do tecido mineralizado ósseo(158). No presente 

estudo, a vitrocerâmica W60/TCP40 promoveu formação de um novo tecido, que alcançou 

maior centralização em torno das bandas 1666 (amida I), 1454 (grupo metil), 1269 e 1247 

(amida II), 1004 (fenilalanina), 876, 855 e 817 cm-1 (prolina, hidroxiprolina e tirosina), 

características do colágeno, de acordo com outros estudos que avaliaram o processo de 

reparação/regeneração óssea por meio da espectroscopia Raman(158,159,160,161). Ao longo dos 

pontos biológicos avaliados, o tecido recém-formado alcançou grande similaridade espectral 

com o grupo controle positivo – osso cortical normal, incluindo a centralização e a formação 

das bandas similares da fase mineral hidroxiapatita. Portanto, entende-se que a vitrocerâmica 

W60/TCP40 apresentou maior desempenho para a osteogênese entre as vitrocerâmicas em 

estudo. Ademais, recente estudo de Barbosa e colaboradores (2019)(10), usando modelo 

experimental de defeito ósseo, também concluiu que uma biocerâmica à base de α-W e β-TCP, 

na forma de scalffolds, com proporção percentual em peso de W60/TCP40, foi biocompatível 

e promoveu formação óssea, o que foi corroborado pelos resultados desta pesquisa. 

A vitrocerâmica W80/TCP20 também promoveu formação de um novo tecido, porém, as 

bandas Raman, características dos componentes orgânicos, apresentaram-se com intensidades 

fracas ou muito fracas ao longo dos pontos biológicos avaliados. Aos 120 dias, os resultados 

espectrais demonstraram quantidade/qualidade da formação de tecido mineral inferior ao obtido 

com o implante da vitrocerâmica W60/TCP40. Embora a literatura não apresente uma 

quantidade ideal para saturação de íons de silício e osteogênese, na presente pesquisa é razoável 

associar que a quantidade de íons liberados por meio da dissolução da α-W interferiu nos 

potenciais de osteogênese das vitrocerâmicas em estudo.  

Recentemente, Uribe e colaboradores (2020)(125) investigaram in vitro efeitos 

osteogênicos com células tronco do folículo dentário em fluido corpóreo simulado, com 

diferentes concentrações de silício, concluíram que a solução com 25 µg/ml de silício teve efeito 

significativo para osteogênese. Já as soluções com concentrações < 25 µg/ml e > 75 µg/ml de 

silício não apresentaram efeitos significativos e as concentrações ≥100 μg/ml apresentaram 

efeito inibitório para a osteogênese. Tais resultados in vitro podem ajudar a explicar os 

resultados obtidos na presente pesquisa com vitrocerâmicas. Embora as técnicas de análise 

empregadas para a avaliação das vitrocerâmicas in vivo não permitam quantificar os íons de 

silício liberados no sítio dos implantes, é razoável relacionar a vitrocerâmica com menor 

proporção de α-W (W20/TCP80), com efeito não significativo para osteogênese (quantidade 
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insuficiente); e a vitrocerâmica com maior proporção de α-W (W80/TCP20), com um efeito 

inibitório. Ainda de acordo com Uribe e colaboradores (2020)(125), o efeito inibitório da 

osteogênese em altas concentrações de íons de silício ocorre devido à densificação, que forma 

pequenos polímeros menos biodisponíveis. Portanto, o baixo desempenho da vitrocerâmica 

W80/TCP20 pode ter ocorrido devido a uma maior liberação de íons de silício no sítio do 

implante, o que provavelmente causou efeitos negativos no desempenho para osteogênese. 

Os resultados da espectroscopia FT-Raman nas amostras indicaram dissolução da fase α-

W logo aos sete dias após os implantes, visto que as bandas características dessa fase não são 

mais visualizadas a partir desse ponto biológico, corroborando a previsibilidade dos estudos in 

vitro (105,120,70). Na presente pesquisa, a intenção de utilizar a α-W como componente nas 

vitrocerâmicas baseou-se em estudos que demonstraram sua maior bioatividade em relação às 

cerâmicas de TCP, por meio da rápida dissolução e da liberação de íons de cálcio e de silício, 

além de proporcionar maior resistência mecânica, característica determinante para a 

estabilidade do implante no sítio ósseo. Os resultados da espectroscopia Raman confirmaram 

as diferentes taxas de solubilidade, correspondendo a: α-W > α-TCP > β-TCP. Cabe ressaltar 

que esse mecanismo também aumenta o tamanho dos poros nas fases residuais das 

vitrocerâmicas, promovendo espaço para formação do novo tecido ósseo. 

No estudo de Costa-Rodrigues e colaboradores (2015)(162), melhores respostas 

osteogênicas in vitro foram alcançadas em meio de cultura celular com concentrações de 25 

𝜇M de silício, que corresponde à concentração fisiológica no plasma, após refeição, sendo o 

nível basal normal considerado entre 2 e 10 𝜇M(163). No referido estudo, a presença de silício 

em baixas concentrações não afetou significativamente a apoptose, no entanto, concentrações 

> 25 𝜇M causaram um aumento significativo da morte celular, sendo considerado um efeito 

negativo direto nas células mesenquimais, com potenciais osteogênicos. Também, o estudo de 

Shie (2011)(164) demonstrou que, embora biocompatível, grandes quantidades de sílica podem 

induzir a morte celular. Portanto, esses estudos reforçam uma possível explicação para o baixo 

desempenho da vitrocerâmica W80/TCP20, sendo provavelmente a maior liberação de silício 

no sítio do implante, o que não favoreceu a síntese de colágeno e de tecido mineralizado.  

Os resultados espectrais para a vitrocerâmica W20/TCP80 demonstraram baixo 

desempenho, com bandas Raman de intensidades muito fracas e permanência das bandas 

características da fase β-TCP, ao longo de todos os pontos biológicos avaliados, indicando que 

a vitrocerâmica se comportou como um biomaterial de preenchimento. O estudo de 
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Vasconcelos e colaboradores (2019)(165) avaliou, por meio de análises histomorfológica e 

histomorfométrica, a formação de novo tecido, após implantação de um biomaterial composto 

por α-W e β-TCP, no formato grânulos, em defeito ósseo crítico em calvária de rato. No referido 

estudo, as amostras obtidas com implantação do biomaterial com 20% de α-W e 80% de β-TCP 

não promoveu a formação de tecido ósseo no centro do defeito, corroborando com os achados 

espectrais da presente pesquisa. Diferentemente, Santos e colaboradores (2021)(8) concluíram 

que um biomaterial desenvolvido com a proporção de 20% W e 80% TCP, no formato de 

scalffold, demonstrou maior formação de tecido ósseo, quando comparado com as proporções 

60% e 80% de W. Esses resultados possivelmente estão correlacionados com o formato do 

biomaterial utilizado por esses autores.  

Referente às modificações composicionais associadas aos polimorfos minerais, os grupos 

experimentais W60/TCP40 e W80/TCP20 demonstraram permanência das bandas atribuídas às 

fases β-TCP e α-TCP (954 e 971 cm-1), até 45 dias após os implantes. Aos 120 dias, a banda 

971 cm-1 é demonstrada somente no grupo W80/TCP20, como um ombro de intensidade fraca, 

indicando que houve taxa mais lenta para sua biodegradação. Sabe-se que o β-TCP e α-TCP 

dispõem de formulações químicas semelhantes, no entanto, têm diferenças nas estruturas 

cristalinas que promovem diferentes comportamentos in vivo(166). Desta forma, os resultados 

encontrados estão de acordo com os demais estudos que verificaram o índice de solubilidade 

da fase β−TCP, menor que da fase α-TCP, o que resulta num maior tempo de permanência do 

β−TCP no organismo receptor(137, 167, 168). 

A solubilidade e a biodegradação mais lentas das fases β-TCP e α-TCP proporcionaram 

a permanência do arcabouço no sítio dos implantes das vitrocerâmicas W60/TCP40 e 

W80/TCP20, característica importante para a adesão e a proliferação óssea local. Ademais, a 

solubilidade das fases do TCP possibilita a troca de íons de cálcio e de fosfato com o meio 

biológico, condição que estimula a migração celular osteogênica, redução da atividade 

osteoclástica pela dissolução contínua do cálcio, além de promover a adsorção de proteínas e a 

deposição de cálcio e fosfato na forma de hidroxiapatita, principal fase mineral do tecido 

ósseo(169).  

Diante dos promissores resultados encontrados nesta pesquisa, novos estudos que 

abranjam avaliações histomorfológica e histomorfométrica, assim como outros métodos de 

caracterização físico-química e imaginológicas, necessitam ser realizados com a finalidade de 

subsidiar futuras aplicações clínicas.  
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9 CONCLUSÃO  

 

Os biomateriais avaliados neste estudo não evidenciaram sinais característicos de 

rejeição no sítio de implante; 

As vitrocerâmicas com maiores proporções de W demonstraram melhor molhabilidade 

e facilidade de manuseio transoperatório, além de estabilidade no sítio de implantação; 

A espectroscopia Raman identificou os polimorfos α-W, β-TCP e α-TCP, com 

diferentes predominâncias para cada vitrocerâmica, que influenciaram nos diferentes 

comportamentos biológicos; 

As vitrocerâmicas W60/TCP40 e W80/TCP20 apresentaram dissolução e 

biodegradação mais evidentes que a vitrocerâmica W20/TCP80; 

Nas condições experimentais deste estudo, a vitrocerâmica W60/TCP40 alcançou 

espectro Raman semelhante ao observado no tecido ósseo do grupo controle, demonstrando 

melhor potencial para ser empregada com substituo ósseo. 
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VITROCERÂMICAS À BASE DE WOLLASTONITA E FOSFATO TRICÁLCICO 

PARA REGENERAÇÃO ÓSSEA 

 

Autores 

Mauricio Mitsuo Monção 

Isabela Cerqueira Barreto 

Roberto Paulo Correia de Araújo 

SÚMULA 

Novos biomateriais com melhores propriedades físicas, químicas e mecânicas para 

tratamento das extensas perdas ósseas continuam sendo um desafio para a bioengenharia. A 

literatura é ampla ao reportar a necessidade de superar as limitações dos tratamentos vigentes, 

mediante o desenvolvimento de biomateriais que excedam as tecnologias elementares de 

preenchimento do local lesionado e que sirvam de substituto ósseo capaz de promover 

regeneração óssea. 

É notório o interesse dos pesquisadores nos minerais W (Wollastonita) e TCP (Fosfato 

tricálcico) como biomateriais sintéticos para aplicações biomédicas. Neste contexto, a busca 

por um substituto ósseo ideal levou ao desenvolvimento de vitrocerâmicas à base de W e TCP, 

que permitem reunir diferentes propriedades físico-químicas favoráveis à regeneração óssea em 

um sistema mineral, cujas pesquisas evidenciam notório potencial osteogênico.  

O potencial osteogênico está associado diretamente com a obtenção dos polimorfos α-W, 

β-W e α-TCP por meio de sinterização. Cada polimorfo apresenta comportamento distinto 

quando em contato com fluido tecidual, de acordo com a organização da sua rede estrutural. 

Compreender tais comportamentos torna-se uma estratégia para o desenvolvimento de 

vitrocerâmicas à base de W e TCP, com potencial para diferentes taxas de dissolução, 

biodegradação e biorreabsorção, favorecendo especificamente cada etapa da reparação tecidual 

óssea.  

A habilidade das vitrocerâmicas à base de W e TCP em apresentar diferentes 

comportamentos de dissolução, biodegradação e biorreabsorção, possibilita maior bioatividade 

logo após implantação em sítio ósseo, estimulando os mecanismos osteogênicos. Já a 

manutenção de fases minerais residuais ao longo da reparação óssea serve de arcabouço para a 

migração e adesão celular no local do implante, bem como atua como fonte dos íons cálcio e 

fosfato, importantes para a mineralização do novo tecido formado. 

Embora a literatura reporte o potencial das vitrocerâmicas à base de W e TCP como 

substituo ósseo, novas pesquisas são necessárias, sobretudo, com diferentes formas de 

apresentações do biomaterial, bem como diferentes proporções percentuais em peso de cada 

mineral. Novas informações acerca do desempenho in vivo poderão direcionar o 

desenvolvimento das vitrocerâmicas à base de W e TCP com melhores ajustes à dinâmica de 

formação do novo tecido no local do implante.  
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ANEXO F - Informações do fabricante 

 

As informações a seguir procedem do fabricante das vitrocerâmicas experimentais. 

Tabela 1. Quantidades de matérias primas, temperatura e tempo de patamar empregados na preparação dos 

materiais experimentais. 

 

Material 
Quantidades MP 

Composição química esperada 

(% m/m) Condições de sinterização 

W (g) TCP (g) CaO SiO2 P2O5 Outros T (°C) t (min) 

80-20 80,0 20,0 51,34 10,61 35,72 2,33 1250 5 

60-40 60,0 40,0 48,25 31,87 17,89 1,99 1250 60 

20-80 20,0 80,0 46,70 42,52 8,85 1,93 1250 180 

Fonte: Carrodeguas, 2021. 

 

2) Microscopia eletrônica de varredura 

    
Figura 1: Imagens representativas de MEV da superfície dos grânulos das vitrocerâmicas. (a) 60x, e, (b) 1500x.  

Fonte: Carrodeguas, 2021. 

 

3) Composição elementar, fases minerais e porosidade.   

Tabela 2. Composição química e de fases dos materiais experimentais. 

Material 

Composição química (%-m/m) Composição de fases (%-m/m) 
 

Porosidade (%) 

O SiO2 P2O5 Outros* ps-W W-2M β-TCP α-TCP 
A

m 
RW (%) 

Inter Intra 

20–80 
5

2,6 
1

0,5 
3

6,7 
0,2 5 12 59 6 

1
8 

8,25 
38 26 

60–40 
4

9,2 

3

1,5 

1

8,4 
0,9 34 nd 25 nd 

4

1 
12,32 

42 20 

80–20 7,6 2,1 ,2 1,1 42 nd 12 nd 4 12,65 
44 17 

* MgO+Al2O3+K2O+Na2O+Fe2O3+TiO2 

nd: não detectado; Am: fase amorfa 

Rw: indicador da qualidade do ajuste do modelo Rietveld usado na determinação quantitativa de fases 

Fonte: Carrodeguas, 2021. 
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4) Microestrutura das vitrocerâmicas 

 
Figura 2: Exemplar do grânulos 60-40. 

Fonte: Carrodeguas, 2021. 

 

 
Figura 3: Imagem de MEV e mapeamento elementar do material 20-80 (amostra embutida em resina, 

polida e recoberta com Ag). 

Fonte: Carrodeguas, 2021. 
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Figura 4: Imagem de MEV e mapeamento elementar do material 60-40 (amostra embutida em 

resina, polida e recoberta com Ag). 

Fonte: Carrodeguas, 2021. 

 

 
Figura 4: Imagem de MEV e mapeamento elementar do material 80-20 (amostra embutida em 

resina, polida e recoberta com Ag). 

Fonte: Carrodeguas, 2021. 
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ANEXO G - Certificados de Análise das Matérias Primas  
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