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RESUMO 

 

Cimentos ósseos são materiais desenvolvidos há aproximadamente uma década para 

aplicações biomédicas. Um cimento deste tipo pode ser preparado misturando um sal de 

fosfato de cálcio com uma solução aquosa para que se forme uma pasta que possa reagir à 

temperatura corporal dando lugar a um precipitado que contenha hidroxiapatita 

[Ca10(PO4)6(OH)2]. A similaridade química e morfológica entre este biomaterial e a parte 

mineral dos tecidos ósseos permite a osteocondução, sendo o cimento substituído por 

tecido ósseo novo com o tempo e com a vantagem de não desencadear rejeição. Estes 

cimentos são usados principalmente para as operações de preenchimento ósseo, que requer 

operações cirúrgicas extremamente invasivas. O desafio atual é colocar este biomaterial no 

local de enxerto pelo método menos agressivo possível. A inovação consiste em formular 

composição de cimento ósseo injetável pela incorporação de aditivos. No entanto, 

propriedades como reduzido tempo de cura, limitada dissolução em meio líquido e 

resistência mecânica adequada ao local do enxerto devem ser preservadas. Neste estudo, 

foram abordados oito diferentes aditivos que foram incorporados ao fosfato tricálcico 

[Ca3(PO4)2] sintetizado, juntamente com a solução do acelerador de cura (2,5%massa de 

Na2HPO4 dissolvido em água destilada): CMC (carboximetilcelulose), polímero de AGAR 

(polissacarídeo de algas vermelhas), alginato de sódio, quitosana (fibra natural derivada da 

quitina), pirofosfato de sódio, lignosulfonato de sódio (polissacarídeo de algas marrons), 

glicerina e ácido láctico nas concentrações 0,4%; 0,8%; 1,6%; 3,2%; 6,4% em massa. Os 

resultados demonstraram que foi possível obter composições de cimento de fosfato de 

cálcio injetáveis para uso biomédico. Constatou-se uma relação de proporcionalidade 

direta entre a injetabilidade do cimento e tempo de injeção, sendo a injetabilidade 

dependente do comportamento reológico das pastas. Todas formulações testadas seguiram 

a mesma tendência de redução da resistência mecânica à compressão e aumento da 

porosidade com o aumento da quantidade de aditivo incorporado. Verificou-se que as 

formulações com 1,6% de carboxi-metil-celulose, 1,6% de AGAR e 0,8% de alginato de 

sódio, permitiram a obtenção de uma viscosidade suficiente para uma boa homogeneização 

e injeção, apresentando ao final da cura resistência mecânica à compressão semelhante ao 

do osso esponjoso. 

Palavras-chave: Biomateriais, Biocerâmicas, Cimentos de Fosfato de Cálcio, 

Injetabilidade.
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ABSTRACT 

 

 

Bone cements has been developed for biomedical applications for a decade 

approximately. This kind of cement can be prepared mixing a calcium phosphate salt with 

aqueous solution forming a paste that can react at body temperature generating a 

hydroxyapatite precipitated [Ca10(PO4)6(OH)2]. The chemical and morphological similarity 

between the cement composition and the mineral part of the bones allows osteoconduction 

in the tissue with replacement of cement by new bone formed with the advantage to have 

no rejections. These cements are used mainly for bone replacement that requires extreme 

invasive surgical procedures. The current challenge is the development of an injectable 

composition to insert this biomaterial into the body with a minimally invasive surgery 

techniques. One innovation consists to formulate an injectable cement by additives 

incorporation, however, some properties of the cement must be preserved like setting time, 

limited dissolution in liquid, and mechanical strength after cure reaction adequate to the 

local of bone replacement. In this study, the incorporated additives to the tricalcium 

phosphate [Ca3(PO4)2] and accelerator solution (2,5wt% of Na2HPO4 dissolved in water) 

was: CMC (carboxymetylcellulose), polymer of AGAR (polissacaride of red seaweed), 

sodium alginate (polissacaride of brown seaweed), chitosan (quitine fiber), sodium 

pyrophosphate, sodium lignosulphonate, glycerin and acid latic in 5 different 

concentrations (0,4wt%; 0,8wt%; 1,6wt%; 3,2wt%; 6,4wt%). The results showed that was 

possible obtain an injectable calcium phosphate cement for biomedical use. It was verified 

that injectability of all formulations are extreme dependent by reological behavior of 

plastic slurry with a direct proportionality between cement injetabilidade and time of 

injection. All tested formulations followed the same tendence of decrease decrease in 

mechanical properties and increase in the porosity with amount of incorporated additive. 

Resistance verified itself that the formulations with 1,6% of carboxy-metyl-cellulose, 1,6% 

of AGAR and 0,8% of sodium alginate, showed adequate viscosity for a good 

homogenization and injection, and mechanical strength, after hardening, similar to 

trabecular bone. 

 

 

Key-Words: Biomaterials, Bioceramics, Calcium Phosphate Cements, Injectability. 
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1. INTRODUÇÃO 

 

Partes do corpo humano danificadas em acidentes ou por infecções, tumores ou ainda 

má formação congênita1 podem ser reparadas com os chamados biomateriais. Atualmente 

são em sua grande maioria importados, com altos custos. Hoje a indústria mundial de 

materiais biocompatíveis investe milhões de dólares em pesquisa e desenvolvimento de 

novos produtos e tecnologias. O imenso campo de aplicação destes materiais nas áreas 

médica e odontológica, e as necessidades da vida moderna têm conduzido a inúmeras 

inovações tecnológicas e mantido uma necessidade crescente do desenvolvimento de novos 

biomateriais. 

A utilização de certos materiais como implantes não é um conceito novo. Os 

biomateriais são utilizados desde o tempo em que o homem dava seus primeiros passos na 

medicina e na odontologia, mas só depois da segunda guerra mundial houve um avanço 

significativo nesse ramo da engenharia dos materiais. 

Os principais avanços no campo dos biomateriais têm ocorrido principalmente 

devido ao aumento do número de pacientes em função do aumento da população e da 

expectativa de vida. O aumento da expectativa de vida aumenta o número de pacientes nos 

hospitais em função principalmente da ocorrência de osteoporose2 e de acidentes nos meios 

de transporte. No mundo todo, estima-se que cerca de 200 milhões de pessoas sofrem de 

osteoporose. No Brasil a osteoporose atinge atualmente cerca de 10 milhões de pessoas, 

onde apenas um terço dos doentes é diagnosticado e só um em cada cinco recebem 

tratamento. Isto reflete a necessidade de pesquisa e desenvolvimento dos biomateriais. 

As patologias que mais comumente necessitam de enxerto ósseo são as pseudo-

artroses3 dos ossos longos. Isto é, a ausência de consolidação desses ossos que necessitam 

serem fixadas cirurgicamente com placas e parafusos e terem a osteogênese4 estimulada 

pelo uso do enxerto. Usa-se enxerto ósseo também nas reconstruções articulares sejam 

primárias quando são usadas próteses não cimentadas ou quando é secundária em situação 

de revisão de próteses que sofreram falhas. 

                                                 
1 patologia que nasceu com o indivíduo. 
2 doença degenerativa de descalcificação e aumento da porosidade dos ossos. 
3 doença degenerativa de adelgamento e destruição da cartilagem articular. 
4 processo de formação dos ossos. 
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Notavelmente, as cerâmicas avançadas, principalmente a base de fosfatos de cálcio, 

têm sido utilizadas para preenchimento ósseo na indústria biomédica mundial (Hench, 

1999). Entretanto, a seleção de um material não pode ser feita independentemente da 

seleção do processo de fabricação, formato da peça e custo agregado. Porém, a 

determinação de uma metodologia que avalie as propriedades finais de uma cerâmica é tão 

importante quanto sua própria seleção e processamento (Kingery, 1976). 

Cimentos de fosfato de cálcio são materiais desenvolvidos há aproximadamente uma 

década. Um cimento deste tipo pode ser preparado misturando um sal de fosfato de cálcio 

com água ou com uma solução aquosa para que se forme uma pasta que possa reagir à 

temperatura ambiente e ou corporal dando lugar a um (ou mais) precipitado que contenha 

fosfatos de cálcio, normalmente hidroxiapatita, ocorrendo a cura pelo intercruzamento dos 

cristais deste precipitado. 

Este novo material biocompatível pode ser absorvido pelo organismo com o passar 

do tempo com a particularidade de seus produtos de degradação não causarem uma 

resposta negativa por parte do tecido vivo. A similaridade química entre a composição do 

cimento e a parte mineral dos tecidos ósseos permite a osteocondução5 dos tecidos ósseos, 

sendo o cimento substituído por tecido ósseo novo (Hench, 1999). 

Esse tipo de material é um substituto sintético dos ossos, com a vantagem de não ter 

reações de rejeição ou alérgicas, além de não estar relacionado a formas patogênicas6 que 

poderiam infectar o paciente (Ravaglioli et al., 1992). Estes cimentos são usados 

principalmente para as operações de preenchimento ósseo, que requer operações cirúrgicas 

extremamente invasivas7. 

Em muitos casos, pode ser interessante colocar o cimento no local cirúrgico por 

cateterização, o que reduz os traumas operatórios e permite uma redução nos gastos 

operatórios e pós-operatórios, com um melhor planejamento cirúrgico, redução do tempo 

de cirurgia, redução de invasão de tecidos, diminuição do tempo de recuperação do 

paciente, redução do risco de infecções e desnecessidade de novas cirurgias para retirada 

do material implantado, com conseqüentes menores traumas e melhoria da qualidade de 

vida do paciente (Ratner, 1996). 

                                                 
5 processo que promove o avanço de tecido ósseo em crescimento. 
6 sistema que causa doenças ou anormalidades. 
7 mesmo que agressivo. 
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Algumas formulações podem ser encontradas na literatura (Leroux et al., 1999; 

Brown et al., 1983; Groot, 1983), onde o desafio atual é colocar este biomaterial no local 

de enxerto pelo método menos invasivo possível. A inovação consiste em formular 

composição de cimento ósseo injetável pela incorporação de aditivos (Fernández, 2005). 

Entretanto, as propriedades do cimento devem ser preservadas, como reduzido tempo de 

cura, limitada dissolução em meio líquido e resistência mecânica adequada ao lugar do 

enxerto.  

Estudos já realizados mostram que é possível transformar o cimento em uma pasta 

injetável pela adição de aditivos sem modificar as reações químicas que ocorrem durante a 

cura do cimento (Leroux, 1999; Bermudez et al., 1994; Driessens et al., 1998; Santos et 

al., 1999). Para que um aditivo seja eficiente na promoção de resistência à dissolução do 

cimento, deve apresentar certas propriedades fundamentais como promover a 

injetabilidade, sem impedir o processo de transformação para hidroxiapatita, promover 

cerca resistência mecânica ao cimento e ser biocompatível. 

A verificação do local exato de inserção do enxerto habitualmente é realizada através 

de exames radiológicos seriados que permitem determinar o local e a extensão exata da 

perda óssea. Para melhor acesso ao local de enxertia é necessário levar em consideração 

em primeiro lugar a anatomia da região. Necessita-se de uma abordagem cirúrgica que 

evite ou minimize a interferência de nervos e vasos sanguíneos e ao mesmo tempo seja a 

mais direta para a região. No entanto, cada região anatômica tem as suas peculiaridades e 

deve-se avaliá-la individualmente. 

Existe enorme potencial de uso da tecnologia a ser desenvolvida, permitindo uma 

redução nos gastos operatórios no sentido de evitar novas intervenções cirúrgicas para 

troca do material implantado, além de redução de riscos durante a cirurgia e 

conseqüentemente menores traumas e melhoria da qualidade de vida do paciente. Tais 

implicações demonstram a relevância dos cimentos de fosfato de cálcio injetáveis para 

utilização no campo da saúde. 

O objetivo principal deste trabalho é dar base para o conhecimento dos mecanismos 

envolvidos no processo de injeção de um cimento ósseo. Os detalhes dos fenômenos 

envolvidos na formulação de um cimento ósseo injetável serão discutidos no decorrer deste 

trabalho. 
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2. OBJETIVOS 

 

2.1 Objetivo Geral 

O objetivo deste trabalho foi otimizar uma composição de cimento ósseo à base de 

fosfato tricálcico e investigar a influência de diferentes aditivos nas suas características de 

injetabilidade, associando-as às estruturas resultantes. Para tanto, fez-se necessário o 

desenvolvimento de uma metodologia para comparação da injetabilidade das diferentes 

formulações de cimento ósseo e sua relação com a microestrutura, resistência mecânica e 

porosidade final dos corpos cerâmicos obtidos. 

 

2.2 Objetivos Específicos 

Para o alcance do objetivo principal, o trabalho investigativo exigiu os seguintes 

objetivos específicos: 

i) Síntese de fosfato tricálcico para utilização como matéria-prima básica na 

formulação das diferentes suspensões; 

ii) Identificação das características e dificuldades associadas à metodologia de 

síntese da matéria-prima e levantar as possíveis melhorias que podem ser implementadas 

de forma a concretizar o uso da técnica e avaliar sua possível adaptação para produção em 

larga escala; 

iii) Identificar, na literatura, os aditivos que poderiam ter êxito nesta aplicação e 

quais seriam os mecanismos envolvidos na injetabilidade do cimento obtido a partir destes; 

iv) Analisar a viabilidade de aditivação de fosfato tricálcico para tornar o cimento 

injetável sem promover perda significativa das propriedades mecânicas finais; 

v) Produzir corpos-de-prova a partir de formulações com diferentes teores de aditivos 

incorporados e caracterizá-los quanto às suas propriedades tecnológicas. 
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3. LIMITAÇÕES DO TRABALHO DE PESQUISA 

 

O desenvolvimento do presente estudo apresentou limitações que devem ser levadas 

em conta durante a análise e interpretação dos resultados. Estas se encontram listadas a 

seguir: 

 

i) A metodologia utilizada para sintetizar a matéria-prima difere da praticada 

industrialmente, seja pela queima, mistura e moagem como pelos equipamentos utilizados 

nos respectivos processos; 

ii) Para garantir a coerência na comparação da resistência mecânica de todas as 

formulações propostas, procurou-se fabricar todos os corpos-de-prova pelo mesmo 

processo de espatulação em molde de aço inoxidável; 

iii) O escopo da investigação científica deste trabalho não incluiu a realização de 

testes biológicos in vitro ou in vivo.  
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4. REVISÃO DA LITERATURA 

 

4.1 MATERIAIS BIOCOMPATÍVEIS 

A utilização de implantes e enxertos tem aumentado significativamente nos últimos 

anos, principalmente devido ao aumento da expectativa de vida média da população e ao 

índice elevado de acidentes automobilísticos, acidentes de trabalho e acidentes com armas 

de fogo. Ao lado dos problemas conhecidos do ponto de vista da engenharia dos materiais 

e projeto como, por exemplo, a seleção do material e seu dimensionamento, associados à 

existência de esforços dinâmicos e de resistência à degradação etc., existe para os 

biomateriais uma problemática adicional relacionada à biocompatibilidade.  

Somente após ensaios in-vivo8 um material demonstra se está realmente capacitado a 

atender às exigências a ele impostas ou se precisa eventualmente ser removido ou 

substituído antes do prazo previsto. Neste sentido se procura simular o comportamento dos 

biomateriais em testes in-vitro9 tentando prever probabilisticamente o seu desempenho, 

embora não exista nenhum teste ou combinação de testes que o faça com perfeição. O que 

se pode fazer seja com cobaias ou através de culturas de células, é aumentar o grau de 

confiabilidade dos resultados. 

A reação do tecido a implantes é um fenômeno conhecido. Sua severidade está 

relacionada com a forma e o tamanho do implante, com o movimento entre o implante e o 

tecido, com a quantidade de corrosão ou degradação do implante, e finalmente com a 

atividade biológica resultante dos produtos da corrosão ou degradação (Hench, 1999). 

A definição da biomateriais mais aceita atualmente é a da Conferência de Consenso 

(1982) que conceitua biomaterial como qualquer substância ou combinação destas, que não 

sejam drogas ou fármacos, de origem natural ou sintética, que pode ser usado por qualquer 

que seja o intervalo de tempo, aumentando ou substituindo parcial ou totalmente qualquer 

tecido, órgão ou função do organismo, com a finalidade de manter ou melhorar a qualidade 

de vida do indivíduo. 

Assim, biocompatibilidade significa que o material e seus possíveis produtos de 

degradação devem ser tolerados pelos tecidos envoltórios e não devem causar prejuízos ao 

organismo a curto e longo prazo. 

                                                 
8 relativo ao organismo vivo. 
9 relativo ao laboratório. 
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Para que um material seja aceito clinicamente como um material de implante, precisa 

atender a alguns requisitos fundamentais: 

i) O material deve ser biocompatível, ou seja, não deve causar efeitos nocivos no 

local do implante ou no sistema biológico; 

ii) Os tecidos não devem causar a degradação do material, como por exemplo, 

corrosão em metais, ou pelo menos que seja de uma forma aceitável; 

iii) O material deve ser biofuncional, ou seja, deve ter as características mecânicas 

adequadas para cumprir a função desejada, pelo tempo desejado; 

iv) O material deve ser esterilizável. 

Paralelamente a biocompatibilidade, é importante que o implante permita o 

desempenho imediato e com êxito da função específica (estática ou dinâmica) da parte do 

corpo que está sendo substituída. Esta habilidade está embutida no conceito de 

biofuncionalidade.  

Neste conceito estão incorporados, também, os problemas associados à degradação 

química dos materiais, visto que o meio fisiológico pode ser bastante agressivo, mesmo aos 

materiais extremamente inertes quimicamente, levando gradualmente à redução da 

eficiência do implante (Hench, 1999). 

 

4.1.1 Classificação dos biomateriais 

Em função da reação do tecido ao biomaterial, estes são classificados segundo três 

categorias distintas: 

Materiais biotoleráveis: são separados do tecido ósseo através de uma camada de 

tecido fibroso. Atinge-se assim, no máximo, a chamada “osteoaproximação” a distância, 

provavelmente induzida pela liberação por parte do material de componentes (p. ex. 

monômeros, íons, produtos de corrosão) que se alojam no tecido hospedeiro. A espessura 

desta camada, assim como sua composição, depende do tipo de material empregado. 

Contam para os materiais biotoleráveis praticamente todos os polímeros sintéticos assim 

como a grande maioria dos metais. Uma grande parte dos materiais desta categoria é 

utilizada como implante temporário como, p. ex., as placas e parafusos para osteossíntese, 

de aço inoxidável. Outros, entretanto, são empregados para implantes permanentes. É o 
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caso de ligas à base de cobalto (ligas amplamente empregada na ortopedia atualmente), e 

de polímeros como polietileno (PE) e poli-metil-metacrilato (PMMA) aplicados 

comumente em articulações de quadril e de joelho. O problema principal no uso destes 

materiais não reside, como se poderia imaginar inicialmente, em uma fixação debilitada ao 

osso como conseqüência da camada fibrosa que envolve o implante. São muito mais os 

processos de envelhecimento e reações nos componentes que podem levar a liberação de 

partículas (p. ex. suporte de PE para a cabeça de prótese de quadril) os responsáveis pelas 

complicações surgidas a longo prazo após a implantação. Estas complicações são 

geralmente, afrouxamentos ou sensibilização local contra elementos do biomaterial 

empregado (alergênicos típicos como Co, Cr, Mo e Ni), os quais, via de regra, fazem com 

que o implante tenha de ser retirado ou substituído (Hench, 1999). 

Materiais bioativos: possuem a propriedade de realizar ligações químicas com o 

tecido ósseo, a chamada osteointegração10. O colágeno e a fase mineral do osso adjacente 

são depositados diretamente sobre a superfície do material do implante, dando origem a 

uma ligação resistente à tração entre o material bioativo e o osso. Os materiais 

representantes desta classe são os vidros e vitro-cerâmicas à base de fosfatos de cálcio, 

assim como o fosfato tricálcico (TCP) e a hidroxiapatita (HA). Os materiais disponíveis 

atualmente têm propriedades mecânicas muito limitadas, de tal modo que em componentes 

estruturais são utilizados, via de regra, apenas como camadas de recobrimento. A grande 

vantagem de utilização de recobrimentos bioativos reside na redução significativa do 

tempo de recuperação comparativamente a um implante não recoberto, permitindo que a 

prótese possa ser submetida a esforços após a operação, num período de tempo 

significativamente mais curto. Alguns destes materiais podem ser absorvidos integralmente 

pelo organismo, que utiliza os produtos de degradação (Ca, P) na construção de tecido 

ósseo novo, sem qualquer prejuízo ao paciente, como ocorre com o fosfato tricálcico, por 

exemplo (Hench, 1999). 

Materiais bioinertes: nesta classe é possível, sob determinadas condições, que ocorra 

a formação de um contato direto com o tecido ósseo adjacente. Entre o implante e o tecido 

não ocorrem reações químicas de qualquer natureza. O material, idealmente, não libera 

nenhum tipo de componente ou ao menos, em quantidades tão diminutas que as células não 

as detectam, de modo a não produzirem efeitos sistêmicos11. Os materiais bioinertes 

tratam-se na maioria dos casos de materiais com elevada energia superficial que, já no 

                                                 
10 capacidade de ligar-se diretamente ao tecido ósseo. 
11 relativo ao corpo humano como um todo. 
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primeiro contato com o biosistema, adsorvem moléculas (principalmente proteínas) na sua 

superfície. O implante é, dentro de um curto espaço de tempo, coberto por moléculas do 

próprio corpo, formando uma camada densa sobre o mesmo, não podendo mais ser 

identificado como um corpo estranho. Materiais bioinertes levam a uma reação de corpo 

estranho similar àquela originada quando se implanta o próprio tecido em um local distinto 

do original.  Os materiais bioinertes mais implantados são alumina, titânio e suas ligas e 

carbono. Mas existem muitos outros materiais bioinertes como zircônia, tântalo, nióbio, 

nitreto e carbeto de silício. Os metais reativos devem sua resistência à corrosão no meio 

fisiológico à camada apassivadora composta por óxidos, as quais são bioinertes (Hench, 

1999). 

 

4.1.2 Campo de aplicação dos biomateriais 

A reconstituição e substituição de tecidos duros tais como ossos e dentes têm sido 

mais desenvolvidos do que a de tecidos moles. Materiais como metais, cerâmicas, 

polímeros e compósitos são comumente utilizados na cirurgia reconstrutiva de ossos das 

regiões craniana e maxilofacial. Os materiais bioinertes (p. ex. alumina) não apresentam 

qualquer tipo de reatividade quando introduzidos no corpo humano devido às baixas taxas 

de dissolução. 

Já os metais, muitas vezes preferidos pela sua melhor trabalhabilidade, quando 

colocados em contato com o meio fisiológico, inclusive os considerados mais resistentes à 

corrosão, sucumbem devido à sua alta reatividade e troca iônica com os fluidos corpóreos. 

Os metais são mais freqüentemente usados para dispositivos como discos, pinos, parafusos, 

suturas e placas ósseas. Neste caso, torna-se interessante p. ex. impedir ou ao menos 

reduzir o seu contato superficial com o meio. Para tal, encontram-se disponíveis técnicas 

de recobrimento de metais, bem como de vários outros materiais. Em particular, foram 

desenvolvidos os processos de recobrimento com alumina [Al203] e, nos últimos anos, 

aperfeiçoaram-se cada vez mais os de hidroxiapatita. Estes últimos, entretanto, apresentam 

problemas associados às diferenças das constantes elásticas com o substrato, bem como 

dão origem ao fenômeno de ruptura ou descolamento da base (Hench, 1999). 

Já as cerâmicas bioativas como hidroxiapatita, têm sido largamente empregadas na 

expansão do suporte alveolar de mandíbulas e maxilares atrofiados e/ou pequenos defeitos 

de contorno em ossos faciais. Os materiais bioabsorvíveis (p. ex. fosfato tricálcico), por 

outro lado, não podem ser empregados para revestimentos, pois desintegram após um curto 



 

 10

período de tempo, normalmente antes de serem substituídos por material fisiológico. 

Adicionalmente à instabilidade mecânica, se usado para evitar o contato metal/meio 

fisiológico, o problema, obviamente, persistiria (Hench, 1999). 

A partir do final dos anos 70 tem se utilizado granulados à base de hidroxiapatita e 

fosfato tricálcico como carga de preenchimento (ao menos, temporárias) para cavidades 

ósseas (p. ex. tumores) ou no tratamento de doenças ósseas de efeito desmineralizante 

(como p. ex. osteoporose).  

Ainda na classe dos materiais bioativos, a nova geração de vidros, definidos como 

biológicos tem mostrado resultados bastante promissores na restauração de defeitos (p. ex. 

reconstituição do queixo), além de em algumas aplicações especificas como, por exemplo, 

o recobrimento de substratos metálicos (Hench, 1999).  

Além disso, colágeno, polímeros (como poliuretanas, borrachas à base de silicone, 

poli-metil-metacrilato, poli-tetra-fluor-etileno, entre outros) e compósitos à base de 

polímeros vem sendo cada vez mais utilizados em regiões onde atuam esforços mecânicos 

reduzidos, como p. ex. nos preenchimento de contornos de ossos. Mais recentemente, o 

biomaterial colágeno vêm despertando grandes expectativas, cujo potencial está sendo 

investigado, em especial, em combinação com hidroxiapatita ou vidro bioativo para 

aplicações que visam à restauração de pequenos defeitos em ossos faciais. Algumas 

aplicações típicas dos biomateriais podem ser vistas na Figura 4.1. 

 

4.1.3 Biomateriais metálicos 

Como uma classe de materiais, os metais são talvez, os mais utilizados para 

implantes. Por exemplo, a grande maioria das cirurgias ortopédicas comumente envolve o 

implante de partes metálicas. Essas partes vão desde simples arames e parafusos até placas 

de fixação de fraturas e próteses articulações (p. ex. quadris, joelhos, ombro e cotovelos). 

Em adição à ortopedia, os implantes metálicos são usados em grande número em cirurgias 

maxilofacial e cardiovasculares. No campo da ortopedia, os metais são primeiramente 

populares devido a sua capacidade de suportar cargas, resistindo à fadiga, e por permitirem 

deformação plástica antes da fratura, dando ao médico um indício que permite a 

intervenção antes da fratura total durante o acompanhamento pós-operatório (Hench, 

1999).  
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Figura 4.1: Algumas aplicações clínicas típicas dos biomateriais (Hench, 1999). 

 

Materiais metálicos como  alumínio, a platina e níquel foram muito usados como 

placas e parafusos ao longo dos tempos. No começo do século XX, aços com alto carbono 

foram usados para este propósito, já ligas de cobalto-cromo foram introduzidas por volta 

de 1920 e o titânio tornou-se popular a partir da década de 40. Atualmente, os metais mais 

comumente utilizados para implantes ortopédicos são os aços inoxidáveis de baixo carbono 

(AISI 316L), e ligas de cobalto-cromo, o titânio puro comercial, e as ligas de titânio (p. ex. 

Ti-6Al-4V).  

 

Os aços inoxidáveis são usados extensivamente como aparelhos de fixação de 

fraturas exibindo módulo elástico e resistência à tensão de moderado a alto, além de 

possuírem boa ductilidade, que permite a eles serem trabalhados a frio. Isto é uma 
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importante consideração prática, devido ao fato de que freqüentemente os cirurgiões ter 

que moldar as placas de fixação para a anatomia óssea singular de cada paciente. O uso de 

aço inoxidável em juntas artificiais foi descontinuado primeiramente devido aos resultados 

anteriores em próteses com propriedades de fadiga inadequadas. As propriedades de fadiga 

são importantes por ser estimado que uma pessoa normal com junta artificial dá milhões de 

passos por ano, e durante uma caminhada normal à carga na junta pode ser de até três 

vezes o peso do corpo. Ligas de cobalto-cromo são altamente resistentes à corrosão 

comparado ao aço inoxidável, por exibirem elevado módulo elástico, resistência e dureza, 

apesar de possuírem ductilidade relativamente baixa e serem difíceis de usinar (Gentil, 

1996). Entretanto, elas possuem propriedades de fadiga adequadas para o uso como juntas 

artificiais ou próteses totais sendo hoje em dia muito usados para este propósito. 

 

4.1.3.1 Titânio e suas ligas 

O titânio é usado de duas formas como titânio comercialmente puro e na forma de 

ligas com outros elementos. O titânio puro é relativamente fraco e é usado primeiramente 

como revestimento poroso em próteses. Estes revestimentos são rotinamente usados em 

próteses articulares e implantes dentários para conseguir fixação por um período longo. O 

Ti-6Al-4V, que é usado extensivamente para juntas artificiais e sistemas de fixação, exibe 

um módulo de elasticidade que é aproximadamente metade do módulo dos aços 

inoxidáveis e das ligas de cobalto-cromo. O módulo de elasticidade do osso denso 

(cortical), é de aproximadamente 15 a 20GPa. As ligas de titânio têm um módulo de 

aproximadamente 120GPa. Adicionalmente, as ligas de titânio têm uma menor densidade; 

conseqüentemente os implantes com Ti-6AI-4V, por exemplo, pesam menos comparados 

com os implantes com aços inoxidáveis e em cobalto-cromo. Adicionalmente, os materiais 

com base em titânio são muito biocompatíveis, e seções histológicas12 de implantes 

desenvolvidos, revelam que o osso forma-se em justaposição com estes materiais, 

principalmente devido à ação de sua camada de óxido apassivadora. 

 

4.1.3.2 Ligas de aço 

Os aços utilizados para implantes cirúrgicos são os aços inoxidáveis austeníticos, 

sendo os mais utilizados os 316L e F-138. No entanto, estes aços são suscetíveis à corrosão 

                                                 
12 parte da fisiologia que estuda a formação e destruição dos tecidos orgânicos. 
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em meio fisiológico, sendo de suma importância que a composição química seja mantida 

dentro das especificações depositadas por várias organizações de normas técnicas que 

limitam a porcentagem de seus elementos (p. ex. carbono 0,03 máx.; silício 1,00 máx.; 

magnésio 2,00 máx; enxofre 0,03 máx.; fósforo 0,045 máx.; cromo 16-18; níquel 10-14; 

molibdênio 2-3; sendo ferro o resto), sendo o cromo o elemento chave para a resistência a 

corrosão. O material deve também ser livre de ferrita delta, pois a austenita quando 

desestabilizada favorece a formação de carbeto de cromo [Cr23C6], e devido a este 

empobrecimento de cromo nas regiões adjacentes aos contornos de grão este materiais se 

tornam susceptíveis a corrosão intergranular em meio fisiológico (Gentil, 1996). 

 

4.1.4 Biomateriais poliméricos 

As propriedades mecânicas dos polímeros incluem as propriedades sob tensão, 

módulo de elasticidade, tensão máxima, alongamento, resistências à tração e compressão, 

alongamento até a quebra, e absorção de energia. As propriedades de flexão são muito 

importantes, incluindo os resultados dos testes de fadiga por flexão para fornecer 

informações sobre a capacidade do polímero resistir ao desenvolvimento de trincas. As 

propriedades de impacto devem ser conhecidas, bem como a resistência à ruptura e dureza. 

Em adição, a relaxação de tensão é importante na determinação da resposta esperada a um 

carregamento prolongado ou repetido no corpo. Os testes de compressão são também 

usados para determinar a resposta esperada em serviço. Testes abrasivos são usados para 

determinar o coeficiente de fricção e desgaste esperado. Uma variedade de polímeros são 

empregados na medicina como biomateriais, aonde suas aplicações vão desde próteses 

faciais a tubos traqueais e de rins até componentes do coração (Hench, 1999). 

 

4.1.4.1 O Poli-metil-metacrilato 

O poli-metil-metacrilato é um polímero de cadeia linear usado extensivamente no 

preenchimento dos ossos em situações em que se requer ancoramento imediato da prótese 

ao osso debilitado, principalmente para firmar próteses ortopédicas a cavidade medular dos 

ossos do quadril e do joelho. Esse tipo de cimento foi introduzido no início de 1960 por 

Charnley. Este material polimérico é colocado nos espaços vazios entre os implantes e a 

superfície óssea na forma de pasta, apresentando curto tempo de cura, assegurando a firme 

colocação da prótese após um curto período de tempo, o que auxilia na prevenção de 
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infecções, muito indicado para pacientes de maior faixa etária. Este material é transparente 

à radiação, ou seja, não é visível em filmes de raios X, assim sendo, sulfato de bário 

[BaSO4] é adicionado a ele para lhe conferir radiopacidade, permitindo sua visualização 

em chapas de raios X. Apesar de ser amplamente utilizado na fixação de implantes aos 

ossos o poli-metil-metacrilato (PMMA) é um material que apresenta algumas 

desvantagens. Atualmente, há um crescente  interesse no desenvolvimento de 

cimentos ósseos com propriedades biológicas mais favoráveis. Uma solução encontrada é o 

uso de cimento a base de fosfatos de cálcio (Ratner, 1996). 

 

4.1.4.2 O Polietileno de ultra-alto peso molecular 

É usado principalmente como um material de sustentação nas próteses totais de 

quadril. O material de sustentação em uma prótese articular está sujeita a várias exigências 

do meio devido a repetidos carregamentos sob grandes forças. Normalmente, o encaixe de 

sustentação consiste de um componente metálico articulando contra uma parte de 

PEUAPM (polietileno de ultra-alto peso molecular). 

Em geral, o polietileno de ultra-alto peso molecular tem resistência ao impacto e 

módulo de flexão dinâmica muito elevados. Ele tem resistência ao desgaste muito elevada 

e pode ser preparado e polido de modo que a superfície tenha um coeficiente de fricção 

muito baixo. Ele está, entretanto, sujeito à deformação e movimento sob carga, com uma 

elevada tendência a retornar a sua forma original quando cessada a tensão, além de ser um 

polímero impermeável a água.  

O polietileno de ultra-alto peso molecular é obtido por processo em suspensão com 

catalisador tipo ziegler, que permite a obtenção de polímeros com pesos moleculares na 

faixa de dois a oito milhões de g/mol, aproximadamente dez vezes maior do que os pesos 

moleculares dos polímeros consideradas de alto peso molecular.  

O peso molecular extremamente elevado do PEUAPM proporciona uma viscosidade 

tão alta no estado fundido que o seu índice de fluidez a 190ºC/21,6 kg se aproxima de zero. 

Assim, não é possível processá-lo por métodos convencionais de injeção sopro ou 

extrusão. Os métodos mais empregados são o de prensagem e extrusão por pistão. Nos dois 

casos são obtidos semi-acabados em forma de chapas ou de tarugos para acabamento 

posterior por usinagem. A usinagem de peças a partir de semi-acabados pode ser feita por 

técnicas e processos normalmente empregados para madeira e metais (Hench, 1999).  
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4.1.5 Biomateriais cerâmicos 

Tradicionalmente, as cerâmicas tem sido usadas em grande escala como materiais 

restauradores na odontologia. Isto inclui materiais para coroas dentárias, cimentação e 

dentaduras (Skinner, 1993; Le Geros, 1991). Entretanto, seu uso em outros campos da 

medicina não tem sido muito extensivo comparado com metais e polímeros. Eles são 

geralmente usados para recolocar ou fixar tecidos conectivos duros, tais como osso, que 

não passa de um compósito, compreendendo uma fase orgânica e uma fase cerâmica. Esta 

fase cerâmica é predominantemente hidroxiapatita [Ca10(PO4)6(OH)2] com uma razão Ca/P 

de 1,67. Então a hidroxiapatita sintética é um biomaterial biocompatível para implante.  

Sob implante, a hidroxiapatita forma uma ligação próxima ao osso. Se esta ligação é 

química na natureza, ou meramente uma interdição mecânica, é ainda um item de 

discussão. Portanto, vários implantes metálicos dentários e ortopédicos são revestidos com 

hidroxiapatita para garantir uma fixação a longo prazo ao osso. A hidroxiapatita é muito 

dura e muito frágil para ter função de suportador de tensões. 

Segundo Alves et al. (2003), a cerâmica densa tem sido objeto de estudos para 

aplicações de suporte de cargas, um exemplo, é a alumina de alta pureza. Ela é usada como 

suporte em próteses de quadril e de joelho. Esses implantes exibem baixa fricção e 

desgaste, proporcionando uma alta vida útil do componente. A zircônia, que exibe um 

baixo módulo de elasticidade e uma elevada resistência, está também sendo estudada para 

ser usada como cabeça de encaixe em tais implantes.  

Uma classe de cerâmicas vidradas bioativas tem sido desenvolvida e testada 

extensivamente nos últimos trinta anos. Sob implantes, esses materiais, que são conhecidos 

como vidros de superfície ativa, passam por uma modificação na sua superfície e 

produzem uma camada de uma forma muito bioativa de hidroxiapatita. Como o osso é 

formado em oposição a esta camada, ela forma uma ligação muito forte. O melhor vidro de 

superfície ativa conhecido é o Bioglass 45S5, desenvolvido por Larry Hench na 

Universidade da Florida. Entretanto, mais uma vez, a escala de uso destes materiais tem 

sido limitada devido a sua natureza frágil. 

A classificação e alguns campos de aplicação das biocerâmicas estão representados 

na Figura 4.2. 
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Figura 4.2: Representação esquemática da classificação e campo de aplicação das 
biocerâmicas (Vallet-Regí, 1997). 

  

 

4.1.5.1 Hidroxiapatita 

A hidroxiapatita (HA) é um fosfato de cálcio hidratado [Ca10(PO4)6(OH)2], 

componente majoritário (cerca de 95%) da fase mineral dos ossos e dentes humanos. A 

palavra hidroxiapatita é formada pela junção das palavras hidroxi e apatita. Hidroxi refere-

se ao grupo hidroxila (OH) e apatita ao nome do mineral de fosfato de cálcio.  

A hidroxiapatita é o material que compõe o esqueleto dos vertebrados, devido à sua 

capacidade de atuar como reserva de cálcio e fósforo. Além disso, a hidroxiapatita 

biológica é ainda composta por íons em concentrações diversas, tais como Ca
2+

, Mg
2+

, 

Na
+
, CO3

2+
, etc., permitindo o controle desses importantes íons nos líquidos corporais por 

meio da sua liberação ou armazenamento.  

Devido à similaridade química da hidroxiapatita com a fase mineral dos tecidos 

ósseos, a hidroxiapatita é um dos materiais mais biocompatíveis conhecidos, favorecendo o 

crescimento ósseo para os locais em que ela se encontra (osteocondutor), estabelecendo 

ligações de natureza química com o tecido ósseo, permitindo a proliferação de fibroblastos, 
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osteoblastos13 e outras células ósseas, sendo que as células não distinguem entre a 

hidroxiapatita e a superfície óssea, o que indica a grande similaridade química superficial. 

A superfície da hidroxiapatita permite a interação de ligações do tipo dipolo, fazendo 

que moléculas de água, proteínas e colágeno sejam adsorvidos na superfície induzindo, 

assim, a regeneração tecidual. As principais aplicações da hidroxiapatita são reparos de 

defeitos ósseos em aplicações odontológicas e ortopédicas, aumento de rebordo alveolar, 

regeneração guiada de tecidos ósseos, reconstrução bucomaxilofacial, equipamentos 

percutâneos, reparo e substituição de paredes orbitais, substituição do globo ocular e 

extensivamente no recobrimento de implantes metálicos. 

A solubilidade da hidroxiapatita sintética é extremamente baixa, sendo que para 

hidroxiapatita sinterizada a taxa de solubilidade em tecido subcutâneo é cerca de 

0,1mg/ano. Entretanto a hidroxiapatita pode apresentar-se em diferentes formas, 

porosidade, cristalinidade, defeitos cristalinos, entre outros, o que interfere diretamente na 

solubilidade e capacidade de absorção pelo organismo do material. Assim, é possível 

obter-se hidroxiapatita desde praticamente não absorvível até totalmente absorvível em 

meio fisiológico em função dos diferentes métodos e condições de obtenção.  

 

4.1.5.2 Outros fosfatos de cálcio 

Além da hidroxiapatita discutida anteriormente em virtude da sua importância e 

extensivo uso comercial, existe ainda uma extensa lista de compostos de fosfatos de cálcio. 

Os compostos de fosfato de cálcio são substâncias similares quimicamente às que ocorrem 

nos processos biológicos, podendo ou não ser utilizadas como biomaterial em decorrência 

de sua resposta biológica. 

Pode-se notar através da Tabela 4.1 e que o fosfato tricálcico é o composto que 

apresenta relação Ca/P mais similar à hidroxiapatita, demonstrando-se como constituinte 

mais provável de aceitação na resposta biológica. 

O fosfato tricálcico é solúvel em soluções ácidas, enquanto que em soluções alcalinas 

ele se apresenta insolúvel. Além disso, a solubilidade do fosfato tricálcico modifica-se na 

presença de aminoácidos, proteínas, enzimas e outros compostos orgânicos. Contudo, sua 

taxa de solubilidade depende diretamente da forma, porosidade, tamanho de cristal, 

cristalinidade, defeitos, etc. 

                                                 
13 células responsáveis pela formação de tecido ósseo novo. 
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Tabela 4.1. Classificação e algumas propriedades dos principais compostos de fosfato de 
cálcio (Hench, 1999). 

Composto Sigla Fórmula química Ca/P Resposta 
biológica 

Metafosfato de 
Cálcio CMP Ca(PO3)2 0,5 Forte atividade 

macrofágica14 

Pirofosfato de 
Cálcio CPP Ca2P2O7 1 Forte atividade 

macrofágica 

Fosfato Dicálcico 
Anidro DCP CaHPO4 1 Fraca atividade 

macrofágica 

Fosfato Dicálcico 
Dihidratado DCPD CaHPO42H2O 1 Fraca atividade 

macrofágica 

Fosfato 
Octacálcico 

Pentahidratado 
OCP Ca8H2(PO4)65H2O 1,33 Absorvível 

Fosfato Tricálcico TCP Ca3(PO4)2 1,5 Absorvível 

Hidroxiapatita HA Ca10(PO4)6(OH)2 1,67 Ativo 
biologicamente

Fosfato 
Tetracálcico TeCP Ca4(PO4)2O 2 Sem relevância 

clínica 

 

                                                 
14 vigoroso processo de degradação promovido por células. 
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4.1.6 Biomateriais Naturais 

Vários materiais derivados do mundo animal ou das plantas estão sendo também 

considerados para o uso como biomateriais. A principal vantagem para o uso de materiais 

naturais para implantes é que eles são similares à família de muitos dos compostos 

encontrados no corpo humano. Os materiais naturais normalmente não oferecem 

problemas de toxidade. Também eles podem carregar proteínas específicas, ligando locais 

e outros sinais bioquímicos que podem ajudar na recuperação do tecido e sua reintegração. 

Entretanto, os materiais naturais podem estar sujeitos a problemas de imunologia15. Outro 

problema destes materiais, especialmente polímeros naturais, é sua tendência para 

desnaturar ou decompor em temperaturas abaixo de sua temperatura de fusão. Isto limita 

severamente sua fabricação em implantes de diferentes tamanhos e formas. Um exemplo 

de material natural é o colágeno, que existe principalmente na forma de fibrilas, e é a 

proteína mais prevalecente no mundo animal. Por exemplo, quase 50% das proteínas no 

couro de vaca é composto de colágeno. Ele forma um componente significante do tecido 

conectivo, tais como osso, tendões, ligamentos e pele (Hench, 1999). Existem pelo menos 

dez tipos diferentes de colágeno no corpo, destacando-se três principais: 

i) O tipo I é encontrado predominantemente na pele, ossos e tendões; 

ii) O tipo II é encontrado na cartilagem articular das juntas; 

iii) O tipo III é o maior constituinte dos vasos sanguíneos. 

No corpo, o colágeno implantado é degradado por enzimas conhecidas como 

colagenoses, ou remodeladoras de tecidos conectivos. O colágeno está sendo estudado 

extensivamente para o uso como um biomaterial. Ele é normalmente implantado na forma 

de esponja que não tem resistência mecânica ou dureza significante. Porém apresenta-se 

promissor como esqueleto para o crescimento de novos tecidos, e é comercialmente 

disponível como produto para recuperação de ferimentos. Outros materiais naturais sob 

consideração incluem o coral, a quitina (dos insetos e crustáceos), a queratina (do cabelo), 

a celulose (das plantas) e a fibroina (seda). 

                                                 
15 estudo da predisposição do organismo para não ser atacado por certas afecções mesmo em meio infectante. 
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4.2 O PROCESSO DE REMODELAÇÃO ÓSSEA 

O osso é um tecido extremamente complexo, com três componentes principais: 

matriz orgânica, componente mineral e componente celular (osteoblastos, osteoclastos16 e 

osteócitos17). O esqueleto é composto por dois tipos de ossos: o cortical e o trabecular. O 

osso cortical é responsável por 80% da massa esquelética. O osso trabecular constitui cerca 

de 20% da massa esquelética (Balsamo, 2002) e na sua superfície o número de células por 

unidade de volume é maior do que no osso cortical, o que determina sua maior atividade 

metabólica18. Possui cerca de 80% da superfície disponível para remodelação devido a sua 

alta porosidade.  

Microscopicamente, os ossos são formados por cristais de hidroxiapatita de cálcio e 

fibras de colágeno, as quais estão embebidas em uma substância amorfa que contém 

mucopolissacarídeos. Este tecido de sustentação está em constante remodelação, através do 

qual o osso velho é substituído por osso novo, numa espécie de programa de manutenção 

preventiva, através de um mecanismo mediado basicamente por dois tipos de células 

denominadas osteoblastos e os osteoclastos. A atividade anabólica19 do osso (formação) é 

mediada pelos osteoblastos, que derivam das células-tronco do tecido conjuntivo, as quais 

são responsáveis pela síntese dos constituintes orgânicos do osso (fibras colágenas e 

mucopolissacarídeos) e conseqüentemente pela calcificação.  

A atividade catabólica20 (reabsorção) é mediada pelos osteoclastos, que são células 

gigantes multinucleadas da linhagem dos macrófagos derivadas de monócitos circulantes e 

que possuem grande número de enzimas. Essa fase de formação pode levar vários meses 

para se estabelecer. Sob condições normais, a quantidade de osso novo sintetizado em cada 

sítio de remodelação é exatamente igual àquela que foi removida pelos osteoclastos. 

Calcula-se que os adultos remodelem de 10 a 30% da sua massa óssea a cada ano. Há 

pouco mais de vinte anos, pesquisadores constataram que atletas competitivos 

freqüentemente apresentavam fraturas. Desde então, pesquisas foram direcionadas visando 

observar a densidade mineral óssea (DMO) em atletas e indivíduos não-competidores, 

objetivando traçar a melhor estratégia para evitar o desgaste ósseo e entender melhor a 

interação nutrição-exercício em um processo preventivo. 

                                                 
16 células responsáveis pela reabsorção óssea. 
17 osteoblastos maduros aprisionados dentro do osso calcificado. 
18 relativo ao correto funcionamento do corpo humano como um todo. 
19 processo de síntese orgânica para formação de tecido novo. 
20 processo de desassimilação fisiológica do processo de reabsorção dos tecidos. 
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Segundo Bloomfield (2002), a DMO é a quantidade mineral em uma determinada 

área de tecido ósseo. É relacionada diretamente com a resistência óssea. Dependendo desta 

quantidade óssea, é possível diagnosticar dois tipos de deficiências mais conhecidas: 

i) Osteoporose: é a diminuição do conteúdo mineral ósseo, provocando com isso, 

aumento da porosidade óssea. Taxas que demonstrem um decréscimo da DMO acima de 

2,5%, comparadas com valores encontrados em adultos jovens saudáveis, clinicamente já 

são consideradas como um quadro de osteoporose; 

ii) Osteopenia: é o momento no qual o processo degenerativo da massa óssea se 

encontra em valores menores que os determinados para o quadro de osteoporose.  

Como é observado acima, se não forem tomadas medidas paliativas21, um quadro 

osteopênico pode vir a tornar-se um quadro osteoporótico. Outros fatores influenciam no 

surgimento de uma DMO abaixo do normal como deficiência na produção dos hormônios 

ligados à calcificação e reabsorção óssea (fenômeno comum entre mulheres na menopausa, 

atletas com percentuais de gordura corporal abaixo de níveis saudáveis e homens na 

andropausa), utilização de glicocorticóides, devido a processos infecciosos e utilização de 

contraceptivos orais. 

Os estudos mais recentes correlacionam a importância da nutrição e do exercício 

como principais fatores preventivos ao decréscimo da massa óssea, principalmente quando 

são adotados hábitos saudáveis desde a infância e puberdade. Cerca de 30% da massa 

óssea é formada nos três anos que cercam a puberdade. Atividades físicas vigorosas 

praticadas nos anos que precedem a adolescência aumentam significativamente a massa 

óssea quando são comparados adolescentes praticantes e não-praticantes de exercícios 

físicos, principalmente atividades de alto impacto (ginástica, voleibol), com sobrecarga de 

trabalho e com rápidas e freqüentes mudanças de direção, como o tênis (Bloomfield, 

2002). 

 

4.2.1 O osso esponjoso 

Segundo Gibson (1985) é importante definir que o termo “osso esponjoso” se refere 

à estrutura esponjosa, enquanto que o termo “osso trabecular” se refere ao material 

trabecular (tecido ósseo encontrado no osso esponjoso). A palavra trabécula significa 

                                                 
21 relativo a eficácia momentânea ou incompleta. 
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“pequena trave” em latim. Uma trabécula individual é um único suporte do osso esponjoso 

(Gibson et al., 1985). 

A importância de se desenvolver mais estudos sobre as mudanças estruturais do osso 

esponjoso está no fato de que a perda da conectividade estrutural é um processo 

irreversível. Os problemas clínicos mais importantes em ortopedia atualmente envolvem 

locais do esqueleto que são dominados pelo osso trabecular. As pesquisas sobre o osso 

trabecular têm crescido exponencialmente nos últimos 30 anos, motivadas pelos problemas 

clínicos e científicos tais como fraturas ósseas relacionadas com a idade e afrouxamento de 

próteses (Santos et al., 2002). Os esforços têm sido focalizados sobre as medidas das 

propriedades mecânicas de trabéculas individuais, no melhoramento de métodos para 

ensaios mecânicos e na quantificação tridimensional do osso trabecular (Keaveny, 1993). 

A Figura 4.3 apresenta uma fotomicrografia da estrutura trabecular típica de osso 

esponjoso, obtida por microscopia eletrônica de varredura (Grayfieldoptical, 2005). 

 

 

Figura 4.3: Fotomicrografia mostrando a estrutura trabecular típica de osso esponjoso, 
obtida por microscopia eletrônica de varredura (Grayfieldoptical, 2005). 

 

O osso esponjoso é uma estrutura mecânica biológica cujas propriedades são 

impossíveis de serem entendidas sem se considerar a sua biologia. A atividade celular 

desse osso ocorre pelo transporte de metabólitos entre o tecido duro trabecular e a medula. 

As trabéculas humanas são raramente servidas internamente por suprimento de sangue, 

sugerindo que os mecanismos de transporte são difusão e uma coleção de transporte ativo 
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de metabólitos, podendo explicar: a) a intima relação entre a superfície e o volume ósseo e 

b) o declínio exponencial da fração do volume ósseo durante períodos de desuso mecânico. 

Como foi citado anteriormente, o remodelamento ósseo é um evento que ocorre na 

superfície, o osso trabecular, tendo uma área superficial maior que a área do osso cortical, 

apresenta um remodelamento ósseo de cerca de 8 vezes maior, apesar de osso trabecular 

ter 4 vezes menos massa do que o cortical (Kaplan, 1994). Ignorando os detalhes 

microanatômicos de cada fase, o osso trabecular pode ser considerado um material com 

duas fases: tecido duro e medula. A estrutura do osso esponjoso é formada por uma rede 

interconectada de longas, finas e rugosas traves cilíndricas e placas (trabéculas), rodeadas 

por um mar de medula. Uma rede formada somente por traves produz baixa densidade, 

enquanto que uma outra formada por traves e placas fornece densidades mais elevadas.  

O osso esponjoso é constituído por trabéculas individuais. Cada uma com sua própria 

rigidez (rigidez material), as trabéculas formam uma estrutura que, por sua vez, apresenta 

rigidez própria (rigidez estrutural). A arquitetura do osso trabecular descreve a forma do 

osso e a sua orientação. A estrutura básica descreve a conectividade geral da trabécula, a 

espessura das trabéculas principais, o espaçamento entre as trabéculas e o número de 

trabéculas (Kaplan, 1994). As diferentes arquiteturas existentes no osso trabecular resultam 

de uma anisotropia das propriedades elásticas do tecido.  

Em uma amostra a medida em que a densidade aumenta, as traves progressivamente 

se espalham e se achatam, formando placas, e por fim se fundem, formando uma estrutura 

com aspecto de células fechadas (Gibson et al., 1985). Enquanto que o osso cortical tem 

uma densidade estrutural de cerca de 1,8 g/cm3 o osso trabecular atinge densidades entre 

0,15 e 1 g/cm3 (Ashman et al., 1988). Quando as cargas sobre um osso são alteradas, o 

remodelamento funcional reorienta as trabéculas de modo que elas se alinham com a nova 

trajetória da tensão principal. As trabéculas são dispostas segundo as orientações que 

correspondem às linhas de força que o osso suporta.  

Hoje sabemos que o osso trabecular é um material altamente complexo com 

propriedades mecânicas peculiares. A estrutura do osso esponjoso muda com o tempo, 

devido a reduções na massa óssea em função da idade. Por exemplo, ocorre uma redução 

de 50% na densidade do osso trabecular da vértebra entre os 20 e 80 anos, conforme pode 

ser observado na ilustração da Figura 4.4. 
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Figura 4.4: Variação da massa óssea ao longo do tempo de vida de um indivíduo saudável. 

 

No entanto, fatores tais como local anatômico, amostra, idade, direção de 

carregamento e estados de doença devem ser especificados na descrição das propriedades 

mecânicas do osso trabecular (Keaveny et al., 1993). As propriedades estruturais de uma 

amostra trabecular variam para cada região anatômica, dependendo da densidade do osso 

esponjoso e da orientação trabecular, ou seja, é um material anisotrópico apresentando 

diferentes propriedades em diferentes direções. 

 

4.3 PROCESSAMENTO CERÂMICO 

O processo de fabricação de um produto cerâmico converte a matéria-prima bruta em 

uma peça utilizável através de uma série de etapas intermediárias. O entendimento do 

papel de cada uma destas etapas e principalmente, da inter-relação entre elas, é de suma 

importância para a obtenção de uma determinada microestrutura no material cerâmico 

objeto de processamento. É essa microestrutura, segundo Bragança (2002), que comportará 

as propriedades tecnológicas projetadas ao produto final.  

Um resumo da seqüência convencional das etapas de fabricação de produtos 

cerâmicos está representado no fluxograma genérico da Figura 4.5. 

Assim sendo, qualquer tentativa de controle das propriedades de um produto deve 

passar pelo entendimento das propriedades básicas da matéria-prima bem como das 

transformações que esta sofre durante o processo de fabricação. Nestas etapas, desde o 
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beneficiamento da matéria-prima até a conformação na forma desejada, existe uma grande 

variedade de processos de conformação e a sua escolha depende simultaneamente da forma 

da peça e das propriedades previstas no projeto.  

No processamento de materiais cerâmicos, a etapa de conformação consiste na 

compactação de um pó na forma final, ou próxima da forma final. Nesta etapa procura-se 

obter um grau de compactação e homogeneidade das partículas satisfatória a aplicação. 

Para a conformação de uma matéria-prima em um produto acabado existem inúmeros 

processos de conformação disponíveis, onde o material pode ser totalmente processado na 

forma de pó ou ainda pode ser umedecido ou aditivado com plastificantes para assumir o 

formato final que pode ser simples ou ainda muito complexo. Na seqüência são 

apresentados os principais processos onde a matéria-prima é aditivada para tornar-se uma 

massa plástica moldável. 

 

Figura 4.5: Fluxograma genérico representando as principais etapas envolvidas no 
processo de fabricação convencional de materiais cerâmicos. 
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4.3.1 Processo de injeção 

Moldagem por injeção é um processo de fabricação amplamente utilizado em 

cerâmicos para a produção de peças de parede fina e formas complexas. Primeiramente o 

pó cerâmico e os aditivos são misturados a temperaturas entre 120 e 150°C, acima da 

temperatura de transição vítrea dos aditivos, sendo então empurrado através de um canal 

até a cavidade do molde por um êmbolo, com pressões entre 30 e 100MPa. O sistema de 

aditivos deve ser formulado de modo a facilitar o fluxo do material nas cavidades do molde 

através do aumento da molhabilidade das partículas (Reed, 1988).  

Os plastificantes são geralmente produtos poliméricos que possuem baixos pesos 

moleculares, cujas pequenas moléculas ocupam posições entre as partículas cerâmicas, 

aumentando a mobilidade das mesmas quando sob pressão (Callister, 1991). 

A Figura 4.6 apresenta uma ilustração esquemática do processo de injeção 

convencional. 

 

 

Figura 4.6: Representação esquemática das etapas envolvidas no processo de injeção 
convencional (Marques, 2001). 
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4.3.2 Processo de extrusão 

O processo de extrusão (Figura 4.7) é um processo de conformação onde se força um 

material plástico através de uma cavidade, muito semelhante ao processo de injeção com a 

diferença de não haver sistema de aquecimento externo. Os principais produtos fabricados 

pelo processo de extrusão são cerâmicas tubulares como tubos para fornos ou suporte de 

catalisador para automóveis, além de tijolos e telhas.  

A extrusão pode ser dividida em 5 estágios consecutivos sendo, respectivamente, a 

alimentação, a consolidação, o fluxo pelo molde de retalho, o fluxo pelo tubo final e 

ejeção. 

Em extrusão por pistão, após a desaeração, o material é comprimido e forçado a fluir 

pelo movimento do pistão. Para o deslocamento do material em extrusão por rosca, o 

material não deve deslizar nas paredes da extrusora, e a tensão de escoamento do material 

deve ser menor que a resistência de adesão do corpo na superfície.  

A fase líquida comumente utilizada em extrusão é a água, mas podem ser utilizados 

cera líquida, óleos de petróleo, óleos diversos, álcoois e muitos outros produtos em 

sistemas de extrusão não-aquosos (Reed, 1988).  

A concentração de aditivos de processamento depende do empacotamento de 

partículas e da proporção de partículas coloidais. Entretanto, uma quantidade mínima de 

partículas coloidais e material ligante de cerca de 20% parece ser requisito para 

conformação plástica por extrusão. Os corpos extrudados são elasto-plásticos por natureza.  

 

Figura 4.7. Representação esquemática do processo de extrusão (Marques, 2001). 
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4.3.3 Processo de colagem por barbotina 

A colagem é um processo de conformação plástica de uma suspensão. A resistência 

mecânica é obtida pela remoção parcial do líquido, que concentra os sólidos pela 

gelificação ou cristalização da fase matriz. Uma suspensão aquosa contendo a matéria-

prima cerâmica é tradicionalmente chamada de barbotina, e a colagem convencional é 

chamada de colagem por barbotina (Phelps, 1982). Neste processo a suspensão é colocada 

ou bombeada para um molde permeável com um formato particular; a sucção por 

capilaridade e a filtração concentra os sólidos em uma casca (o colado) adjacente à parede 

do molde, conforme ilustrado na Figura 4.8. 

 

 

Figura 4.8: Representação esquemática das etapas envolvidas no processo convencional de 
colagem por barbotina (Marques, 2001). 

 

Neste processo a força motriz para a separação do líquido pode também ser a pressão 

aplicada à suspensão (colagem por pressão), um vácuo aplicado ao molde (colagem 

assistida por vácuo) ou pressão centrífuga. Muitas vezes vibração mecânica é utilizada para 

reduzir a quantidade de líquido para o material fluir e preencher o molde. A suspensão é 

retirada do molde depois que a espessura desejada da parede é obtida (Van Vlack, 1970). 
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A colagem por barbotina é o processo tradicional usado para a produção de uma 

variedade de produtos de porcelana com formas complexas, como sanitários e materiais 

para banheiro, refratários densos e cerâmica de mesa.  

 

4.4 SUSPENSÕES CERÂMICAS 

As composições da massa cerâmica devem ser efetuadas em função das 

características da peça cerâmica que se deseja obter e do processo de fabricação a ser 

empregado. Em geral, uma massa cerâmica está apta para a fabricação de um produto 

cerâmico quando cumpre uma série de condições tais como: 

i) A relação entre materiais plásticos e não-plásticos deve ser tal que confira à massa 

cerâmica plasticidade necessária para distribuir-se uniformemente ao molde, e a peça 

conformada tenha suficiente resistência mecânica; 

ii) A preparação da mistura, se realizada por via úmida, deve ser facilmente 

defloculada; 

iii) A massa cerâmica deve apresentar uma adequada composição química e 

mineralógica de modo que as transformações físico-químicas confiram ao produto acabado 

as características desejadas.  

As propriedades finais do produto dependem amplamente do desenvolvimento das 

etapas anteriores à conformação, bem como as características da peça seca (densidade 

aparente, resistência mecânica, etc.). Daí a necessidade de realizar de forma adequada esta 

operação. Assim, a plasticidade e o grau de compactabilidade são as duas propriedades 

tecnológicas das matérias-primas de maior interesse na moldagem de massas cerâmicas. 

 

4.4.1 Propriedades reológicas 

Segundo Reed (1988) deve-se diferenciar e definir duas propriedades distintas e 

intimamente relacionadas: 

i) Reologia é a ciência que estuda a deformação e escoamento de corpos. Assim, 

uma propriedade reológica envolve escoamento ou deformação.  

ii) Reometria é a medida da taxa e deformação ou do escoamento sobre uma tensão 

aplicada. 
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Para aumentar a concentração de sólidos em suspensões cerâmicas, freqüentemente, 

adicionam-se defloculantes, sendo necessário um estudo do comportamento reológico 

prévio para determinar tanto a natureza e proporção dos defloculantes mais adequados com 

um conteúdo de sólidos, denominado, ótimo. 

A viscosidade é definida como a resistência de um fluido ao seu escoamento. Essa 

resistência é devido à transferência de momento de uma camada a camada seguinte 

adjacente no escoamento do fluido. Pode-se definir matematicamente a viscosidade através 

da Lei de Newton em que a razão entre a tensão de cisalhamento e a taxa de cisalhamento é 

a viscosidade de um fluído Newtoniano, conforme Equação (4.1). 

 

τ
ση =                                        Equação (4.1) 

 

onde η [cP] é a viscosidade, σ [dina/cm2] é a tensão cisalhante e τ [s-1]é a taxa de 

cisalhamento (Reed, 1988). 

 

4.4.1.1 Comportamento Newtoniano 

Este é um caso ideal onde o gradiente de velocidade em qualquer parte do fluido é 

constante e proporcional à tensão aplicada. Para um fluido Newtoniano, escoando num 

tubo capilar, a pressão aplicada é a própria tensão aplicada. Os líquidos comuns como a 

água ou suspensões pouco concentradas seguem a Lei de Newton. O valor da viscosidade 

nesses líquidos depende unicamente da temperatura e pode-se considerar uma constante 

física do fluido estudado. Devido a isso se denomina viscosidade absoluta, entretanto, para 

fluidos que não seguem a Lei de Newton, as medidas de viscosidade não têm as 

características de uma constante física, já que seu valor depende de outras variáveis. Nestes 

fluidos, a viscosidade é medida em condições determinadas com a finalidade de obterem-

se resultados comparáveis e recebe o nome de viscosidade aparente. Infelizmente, a grande 

maioria das suspensões cerâmicas não se comporta como um fluido Newtoniano, onde a 

taxa de cisalhamento não é estritamente proporcional à tensão cisalhante. Além disso, 

algum efeito dependente do tempo geralmente ocorre.  
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4.4.1.2 Escoamento não-Newtoniano 

Para muitas massas, especialmente suspensões de cerâmica e água, o comportamento 

não é Newtoniano. A principal razão para um escoamento não-Newtoniano é a formação 

de uma estrutura dentro de um sistema cerâmico causada por gradientes de velocidade com 

um plano do sistema escoando além de um plano adjacente, pois para um líquido 

Newtoniano o gradiente de velocidades para qualquer porção do líquido é constante. 

O termo viscosidade aparente tem sido usado para designar a viscosidade de um 

líquido não-Newtoniano e é uma função decrescente da taxa de cisalhamento, enquanto 

que a viscosidade de um líquido newtoniano é constante. A viscosidade aparente tende 

para a viscosidade absoluta quando a taxa de cisalhamento é muito alta. Esta lei, proposta 

por Bingham, não é fielmente obedecida pela maioria das suspensões cerâmicas, mas é 

intimamente aproximada. As massas que atuam dessa maneira são muitas vezes referidas 

como massas de Bingham. Abaixo do ponto de escoamento estes sistemas comportam-se 

como um corpo elástico. O escoamento após o alcance da tensão de escoamento é chamado 

de escoamento plástico. 

Acredita-se que o escoamento plástico é devido à formação de uma estrutura interna, 

especialmente em sistemas floculados. Quando em repouso uma rede de partículas ligadas 

é formada e tem que primeiro ser quebrada antes que o escoamento possa começar. Esta 

resistência inicial ao escoamento fornece o valor da tensão de escoamento.  

A rede não é completamente decomposta ou dispersa no começo do escoamento, mas 

é continuamente quebrada com o aumento da taxa de cisalhamento. Existe, entretanto, uma 

tendência à reconstrução da rede e um equilíbrio ocorre a uma taxa de cisalhamento 

constante, entre regiões que estão quebrando e regiões que são refeitas. Quando cessa o 

cisalhamento a rede reconstrói o estado original (Reed, 1988). 

 

4.4.1.3 Comportamento pseudoplástico 

Alguns sistemas têm um valor de escoamento muito baixo, mas com a taxa de 

cisalhamento não proporcional a tensão cisalhante. A pseudoplasticidade corresponde a um 

aumento da fluidez quando a taxa de cisalhamento aumenta. Isto é, a viscosidade aparente 

diminui com o aumento da taxa de cisalhamento. 

Esta é uma característica de escoamento de sistema que contêm partículas 

assimétricas. O arranjo ao acaso das partículas assimétricas tem a tendência de bloquear as 
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linhas de escoamento a baixas taxas de cisalhamento. Á maiores taxas de cisalhamento, 

estas partículas têm uma tendência para orientar-se com as linhas de escoamento e a 

viscosidade, portanto, diminui. Geralmente suspensões cerâmicas floculadas apresentam 

comportamento pseudoplástico. 

 

4.4.1.4 Comportamento dilatante 

A dilatância corresponde a um decréscimo da fluidez quando a taxa de cisalhamento 

aumenta. Isto é, a viscosidade aparente aumenta com a taxa de cisalhamento. Sistemas 

contendo materiais não plásticos, tais como alumina ou quartzo, exibem este tipo de 

comportamento bem como suspensões com alto teor de sólidos. 

As substâncias dilatantes apresentam um empacotamento fechado quando em 

repouso, entretanto, por cisalhamento se reordenam, formando uma estrutura mais aberta 

que retém o excesso de água, o qual conduz a um aumento da viscosidade. 

Os comportamentos das curvas de viscosidade em função da taxa de cisalhamento 

estão representados no gráfico esquemático da Figura 4.9. 

 

Figura 4.9: Representação esquemática dos comportamentos das curvas de viscosidade 
aparente versus taxa de cisalhamento para fluidos dilatante, Newtoniano e pseudoplástico 
(Phelps, 1982). 
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4.4.1.5 Comportamento tixotrópico 

Todos os casos anteriores correspondem a um estado estável, isto é, a taxa de 

cisalhamento é uma função da tensão de cisalhamento. Muitas suspensões tornam-se 

densas quando em repouso, mas recobram uma condição original mais fluida sob uma 

rigorosa agitação.  

Este escoamento reversível dependente do tempo é conhecido como tixotropia. A 

tixotropia sempre implica em uma dependência do tempo. Sistemas que mostram somente 

um decréscimo na viscosidade aparente com aumento nas taxas de cisalhamento não são 

tixotrópicos, mas pseudoplásticos (McCauley, 1983).   

Os requisitos gerais para a tixotropia são apropriado tamanho e forma das partículas 

e a apropriada posição e natureza das forças atrativas. A concentração de sólidos e o 

volume de sedimentação têm que ser balanceados tal que uma estrutura da rede seja 

formada. Esta estrutura tem que ser mantida junta por um encadeamento que seja quebrado 

sob cisalhamento para permitir o escoamento.  

Entretanto, encadeamentos adicionais têm que ser formados para impedir a completa 

quebra e assim providenciar o diluimento gradual com suficientes quantidades de flóculos, 

agregados e redes, mesmo que estes sejam passageiros. 

 

4.4.1.6 Comportamento reopéxico 

A reopexia é descrita como um aumento na viscosidade aparente com o tempo 

quando o sistema é submetido a uma taxa de cisalhamento constante. A reopexia leva a um 

comportamento análogo a dilatância onde a movimentação da suspensão aumenta a 

viscosidade. Porém este comportamento não é comum em suspensões cerâmicas.   

Os comportamentos das curvas de viscosidade em função do tempo estão 

representados no gráfico esquemático da Figura 4.10. 
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Figura 4.10: Representação esquemática dos comportamentos das curvas de viscosidade 
aparente versus o tempo (Phelps, 1982). 

 

4.4.2 Plasticidade de uma massa cerâmica 

Conceitualmente plasticidade é a propriedade que um sistema possui de se deformar 

pela aplicação de uma força e de manter essa deformação quando a força aplicada é 

retirada. No entanto, o comportamento plástico de qualquer massa argilosa depende da 

relação líquido/pó. Desta forma, algumas argilas apresentam maior capacidade de 

desenvolver este comportamento que outras, com independência do conteúdo de umidade 

da massa. Esta capacidade está diretamente ligada às características físico-químicas do 

material, considerada uma propriedade tecnológica do mesmo. Assim, normalmente, 

considera-se que uma argila é mais plástica que outra quando suporta deformações maiores 

sem que apareçam trincas. Alguns fatores que influenciam na plasticidade são: i) 

características físicas do líquido incorporado (viscosidade, tensão superficial, etc.); ii) 

características físicas do sólido, principalmente a distribuição do tamanho de partículas, 

quanto mais fina a partícula maior é a plasticidade; iii) composição mineralógica do sólido 

(tipo de mineral argiloso, proporção de não-plásticos, etc.); e iv) temperatura da massa, 

quanto mais alta maior é a plasticidade (Reed, 1988). 

Sendo a água um dos principais elementos promovedores da plasticidade, devemos 

entender bem quais mecanismos estão envolvidos na adição de água numa massa cerâmica. 

A distribuição da água presente em um material pode ser dividida em vários tipos (nem 

todos os tipos encontram-se nos produtos cerâmicos antes de sua secagem) que incluem: 
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água de suspensão, água interparticular ou intercamadas, água dos poros, água adsorvida, 

água do reticulado e água de hidratação. 

A água presente nas peças cerâmicas provém da água adicionada durante as etapas 

do processamento e da contida na matéria-prima. A união da água com a argila pode ser de 

natureza diversa, conforme cita Reed (1988): 

i) união química: é a água que forma parte do retículo cristalino dos materiais 

argilosos e que não pode ser eliminada durante o processo de secagem, a não ser que se 

utilizem temperaturas elevadas onde se inicie a desoxidrilação, o que não é comum; 

ii) união física ou físico-química. Neste caso, a união pode ser de três tipos: 

a) adsorsão na superfície, formando uma camada delgada de água na superfície da 

argila (em sólidos higroscópicos a quantidade de água adsorvida depende de diversos 

fatores como a área superficial específica das partículas, a tensão superficial da água, a 

temperatura, entre outros); 

b) água de contração, que se situa entre as partículas argilosas, formando uma 

película de espessura variada; 

c) água de capilaridade, que se encontra situada entre os canais e cavidades 

existentes entre as partículas, depois de eliminada a água de contração. 
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4.5 MATERIAIS CIMENTÍCIOS 

 

4.5.1 Cimento Portland 

Basicamente, o cimento Portland é formado por determinados componentes anidros 

que ao entrarem em contato com a água, reagem com a mesma, formando produtos 

hidratados cujas reações são a origem do processo de endurecimento (Petrucci, 1987). 

Desta forma, a pasta endurecida é formada pelos produtos hidratados dos diversos 

componentes, geralmente cristais de hidróxido de cálcio [Ca(OH)2], alguns compostos 

menores, cimento não-hidratado e por espaços residuais cheios de água na pasta fresca.  

Os vazios são conhecidos como poros capilares, mas no interior do gel existem 

vazios intersticiais, denominados poros de gel. Genericamente, o diâmetro nominal dos 

poros de gel tem ordem de grandeza de milímetros, enquanto que os poros capilares são 

uma ou duas ordens de grandeza menores.  

O cimento Portland anidro resulta da moagem do clínquer com uma pequena 

quantidade de sulfato de cálcio. O clínquer é uma mistura heterogênea de vários minerais 

produzidos em reações a altas temperaturas, entre óxido de cálcio e sílica, alumina e óxido 

de ferro (Mehta et al., 1994).  

Quando o cimento é disperso em água, o sulfato de cálcio e os compostos de cálcio 

formados a altas temperaturas tendem a entrar em solução, e a fase líquida torna-se 

rapidamente saturada em várias espécies iônicas. Após alguns minutos de hidratação do 

cimento Portland, as reações entre o cálcio, o sulfato, o aluminado e os íons hidroxila 

resultam no aparecimento dos primeiros cristais aciculares de sulfoaluminato de cálcio 

hidratado chamado etringita. Após algumas horas, aparecem cristais prismáticos grandes 

de hidróxido de cálcio e pequenos cristais fibrilares de silicato de cálcio hidratado que 

preenchem os espaços vazios inicialmente ocupados pela água e pelas partículas de 

cimento em solução (Mehta et al., 1994). 

Além da evolução da microestrutura resultante de transformações químicas 

decorrentes da hidratação do cimento, devem-se considerar determinadas propriedades 

reológicas da pasta fresca de cimento, as quais também influenciam sobremaneira na 

microestrutura da pasta endurecida.  
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4.5.2 Cimento ósseo 

Dentre os cimentos mais popularizados para enxerto ósseo destaca-se o poli-metil-

metacrilato (PMMA), utilizado principalmente na fixação de próteses articulares. 

Conceitualmente, esta resina não deveria ser chamada de cimento, visto que sua reação de 

cura não envolve reações de hidratação. O poli-metil-metacrilato apresenta ainda uma série 

de inconveniências. Sua reação de polimerização pode causar necrose do tecido ósseo ao 

redor da região do implante devido à reação fortemente exotérmica que ocorre, além da 

resposta inflamatória, que traz como resultado a formação de células gigantes e a 

encapsulação fibrosa do implante (Santos et al., 2002).  

Outros fatores como monômeros não reagidos e superfícies pontiagudas resultantes 

podem ocasionar sérias complicações após o implante. Além do mais, o poli-metil-

metacrilado, depois de implantado não induz qualquer tipo de remodelação óssea, pois não 

é um material bioativo. Neste contexto, cimentos ósseos de materiais bioativos tem sido 

alvo de inúmeros trabalhos de pesquisa recentes no mundo inteiro, devido a sua menor 

probabilidade de causarem reações negativas por parte do tecido vivo (Groot, 1983). 

Favoravelmente, cimentos a base de fosfatos de cálcio tem sido utilizados como enxerto 

ósseo com um percentual de sucesso muito grande nesta última década. 

O termo “cimento de fosfato de cálcio” (CFC) foi introduzido por Gruninger e 

colaboradores (Gruninger et al., 1984). Segundo eles, um cimento desse tipo pode ser 

preparado misturando-se um sal de fosfato de cálcio com uma solução aquosa para que se 

forme uma pasta que possa reagir em temperatura ambiente ou corporal dando lugar a um 

precipitado que contenha um ou mais fosfato de cálcio e ocorrendo a cura pelo 

intercruzamento dos cristais deste precipitado.  

Os cimentos de fosfato de cálcio, como o fosfato tricálcico, por exemplo, tipicamente 

desenvolvem a reação de cura expressa pela Equação (4.2). 

 

3Ca3(PO4)2 + H2O → Ca9(HPO4)(PO4)5OH                         Equação (4.2) 

 

Assim sendo, é promissora a sua utilização nas áreas de odontologia, cirurgia 

bucomaxilofacial e ortopedia como substituinte da sua antecessora, a hidroxiapatita, em 

função de sua característica de cura que torna desnecessária a utilização de barreiras para 

impedir a migração do material. No entanto, deve-se ter em mente que as melhorias 
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impostas às propriedades dos materiais devem favorecer ao cirurgião a utilização de 

técnicas cirúrgicas minimamente invasivas (MIST – minimally invasive surgery 

techniques). 

Esses cimentos reúnem uma série de vantagens que permitem seu uso como 

preenchimento e substituto de partes danificadas do sistema ósseo, dentre as quais estão: 

i) a preparação do cimento é realizada no ato cirúrgico; 

ii) curto tempo de moldagem e enxerto; 

iii) exige mínima cavidade para o implante; 

iv) o cimento ajusta-se a geometria óssea específica do paciente; 

v) ótimo contato entre osso e implante; 

vi) curto tempo de cura à temperatura corporal; 

vii) não apresenta retração nem expansão durante a cura; 

viii) não há liberação de calor durante a cura; 

ix) o pH da massa de cimento permanece neutro durante e após a cura; 

x) a resistência à compressão final é compatível com a dos ossos; 

xi) o cimento é biocompatível e estimula a neoformação óssea. 

As aplicações dos cimentos de fosfato de cálcio ainda não estão bem estabelecidas, 

em função de não existirem ainda produtos comerciais com tempo de utilização suficiente. 

Até o momento são consagradas no mercado três marcas de CFC comerciais, todas 

recentemente lançadas: NORIAN® Skeletal Repair System (Norian Corp., Cupertino CA, 

USA), CEMENTEK® (Teknimed S.A., Vien Bigorre, França) e BIOCEMENT® D (Merck 

Biomaterial, Darmstadt, Alemanha). Em estudos comparativos de algumas propriedades 

destes cimentos observa-se que, o Biocement D tem propriedades superiores, seguido do 

Norian SRS e pelo Cementek, nessa ordem (Driessens et al., 1998).  

Cimentos comerciais, não injetáveis, apresentam uma fração líquido/pó média de 

0,35. Esta fração compreende a quantidade mínima de líquido necessária para se obter 

trabalhabilidade do cimento. Formulações comerciais de CFC, geralmente, contém adições 

de cerca de 2% de hidroxiapatita precipitada (HAP), podendo conter também cerca de 26% 

de CaHPO4 e até 9% de CaCO3. 
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A principal desvantagem dos cimentos de fosfato de cálcio conhecidos é sua baixa 

resistência mecânica, que no melhor dos casos consegue alcançar à do osso trabecular que 

varia entre 2 a 12MPa (Hench, 1999). Composições mais resistentes de CFC encontrariam 

aplicações em ortopedia e neurocirurgia, como alternativa para a consolidação de fraturas 

múltiplas de ossos longos, fixação de próteses articulares cimentadas e substituição de 

discos intervertebrais e corpos vertebrais. 

Conforme o diagrama de fases da Figura 4.11, no cimento de fosfato tricálcico a fase 

estável a baixa temperatura é o TCP-�, que, a 1125°C, se transforma em TCP-α. Esta 

última fase é estável até 1430°C, quando se transforma em TCP-α´, estável até a 

temperatura de fusão. A transformação TCP-β em TCP-α é lenta e reversível, o que exige, 

para a obtenção do TCP-α de maior pureza, a utilização de tempos de patamar elevados a 

temperaturas superiores a 1200°C, visando assegurar a máxima conversão, e resfriamento 

brusco para preservar a fase TCP-α à temperatura ambiente. 

Embora numerosos estudos demonstrem a resposta favorável dos CFC´s, deve ser 

notado que um material de enxerto estará em contato não somente com os ossos, mas 

também com os outros tecidos, como o tecido conectivo e os músculos. Estes tecidos, 

geralmente, tendem a apresentar uma resposta inflamatória mais severa. Outros estudos 

mostram que CFC´s com prolongado tempo de cura tendem a incitar uma resposta 

inflamatória por parte do tecido vivo (Ooms et al., 2003).  

Segundo Ooms (2003), o desprendimento de pequenos fragmentos de cimento, tem 

maior tendência de provocar uma intensa resposta inflamatória localizada, caracterizada 

pela presença de macrófagos e células gigantes multinucleadas. Desta forma os CFC´s não 

atuam como substitutos permanentes do osso, apenas temporários, sendo lentamente 

substituídos por tecido ósseo de nova formação. Este comportamento típico tem sido 

denominado de osteotransdutividade. A velocidade em que esse fenômeno ocorre depende 

fortemente do tipo de CFC, do sítio de implantação e da idade do indivíduo receptor, entre 

outros fatores (Driessens et al., 1998). Conforme relatado por Ooms (2003), a absorção dos 

CFC´s podem ocorrer de duas maneiras distintas. A primeira seria mediada pelo processo 

de solução no qual o implante é dissolvido no meio fisiológico. A segunda maneira seria 

mediada por células gigantes (osteoclastos) que absorveriam o cimento através de 

fagocitose. No entanto, os mecanismos exatos e fatores que causam a calcificação no local 

de implante de CFC´s necessitam de maiores investigações. 
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Figura 4.11: Representação do diagrama de fases do sistema 2Ca.P2O5 e CaO (Phase 
diagrams for ceramists, 1984). 

 

4.5.2.1 Reação de Cura 

A utilização de aceleradores de cura em cimentos de fosfato de cálcio ocorre por 

meio do favorecimento da solubilização dos cristais de fosfato de cálcio, permitindo a 

saturação do líquido em Ca e P e a precipitação de compostos mais estáveis. Isso ocorre, 

pois na faixa de pH de aproximadamente 4,2 e acima, a hidroxiapatita é o composto de 

fosfato de cálcio mais estável (menos solúvel) (Chow et al., 1991). Existe uma diferença 

entre a solubilidade da fase TCP-α e da fase TCP-β. A fase TCP-α é bastante solúvel no 

organismo vivo enquanto a fase TCP-β possui um tempo de degradação maior devido a sua 

maior estabilidade química. No entanto comparadas com a hidroxiapatita ambas às fases 

do fosfato tricálcico apresentam solubilidade muito maior. 

As características do pó também são de suma importância e influenciam 

sobremaneira na reação de cura. Partículas pequenas possuem grandes áreas superficiais e 

freqüentemente aglomeram formando partículas secundárias, a fim de minimizar a 

superfície total ou a energia interfacial do sistema. A aglomeração refere-se à adesão de 

partículas que ocorrem devido às forças de atração de van der Waals. Normalmente, uma 
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massa aglomerada pode ser desaglomerada por meio de uma dispersão em meio líquido. Já 

a agregação, por outro lado, refere-se a partículas que interagem incipientemente, tornando 

difícil a quebra da massa agregada em partículas primárias (Toniolo, 2004). 

Quando o TCP-α é misturado com a água, forma-se uma suspensão fluida e 

manipulável que se dissolve até formar uma solução saturada pela presença de cristais. 

Este tempo é conhecido como período de indução. Esse período é acompanhado por um 

aumento na consistência da massa que ainda permite a sua manipulação e devida 

compactação em uma determinada cavidade minutos antes da cura final. À medida que o 

pó de TCP-α é misturado com a água e o tempo que vai do início da mistura até que o 

material endureça é conhecido como tempo de cura. Ele é usualmente medido por algum 

tipo de teste de penetração cronometrado. 

Assim, dada à cura do cimento tem-se a formação da microestrutura resultante 

caracterizada pela presença de poros. A porosidade aparente pode ser definida como a 

fração entre o volume de espaços vazios e o volume total da amostra (volume ocupado 

somente pelo sólido acrescido do volume de vazios). 

Existem dois tipos de porosidade em qualquer corpo: a porosidade fechada e a 

porosidade aberta ou aparente, conforme estão esquematizados na Figura 4.12. 

Poros fechados normalmente não podem ser detectados, a porosidade é geralmente 

caracterizada com a porosidade aberta ou aparente, que se relacionam aos poros 

intercomunicáveis que têm acesso à superfície.  

A porosidade aparente não só é mais fácil de ser medida experimentalmente, se 

comparada com a fechada, como também, em muitos casos, é de significativa relevância 

para a osseointegração de materiais biocompatíveis, pois afeta diretamente sua 

osteocondutividade. No entanto, é bem conhecida a dependência da resistência mecânica 

dos materiais cerâmicos com a porosidade. Assim, um compromisso é necessário entre 

estas duas propriedades. 
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Figura 4.12: Representação esquemática dos tipos de porosidade possíveis de serem 
encontradas em um corpo cerâmico. 

 

4.5.2.2 Tempo de cura 

Agulhas de Gillmore são utilizadas comumente para medir o tempo de cura inicial de 

cimentos em geral, especificadas pela ASTM C 266-89 (Standard test methods for time of 

setting of hydraulyc-cement paste by gilmore needles). Nesta técnica a mistura recém 

homogeneizada é vertida num recipiente, e uma agulha é solta em intervalos de tempo 

crescentes. No momento em que sua ponta ativa não deixa mais impressão na superfície do 

material, considera-se como cura inicial (inicial Gillmore). O próximo estágio no processo 

de cura pode ser medido com o uso de outra agulha de Gillmore mais pesada e maior. 

Considera-se como o tempo de cura final aquele em que essa agulha deixa somente marcas 

ligeiramente perceptíveis na superfície da peça cerâmica. Agulhas de Vicat também são 

dispositivos que servem para medir o tempo de cura inicial muito semelhante à agulha de 

Gillmore com a diferença que para este teste, a agulha é colocada em contato com a 

superfície da pasta tão logo ocorra a perda do brilho, sendo então liberada para penetrar na 

massa.  

A medida do tempo de cura é uma medida subjetiva em que se avalia o tempo após o 

qual o material endurecido pode ser trabalhado com segurança e de maneira usual. Não 

existe nenhum teste que determine este tempo, mas a habilidade de julgá-lo será função da 

experiência no uso do material.  
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Quanto mais água for usada na mistura, maior será o tempo de cura. Nos limites 

práticos, quanto melhor a homogeneização, ou seja, quanto maior for à velocidade e a 

energia com que a massa é manipulada, menor será o seu tempo de cura.  

Alguns cristais se formam imediatamente quando o pó é colocado em contato com a 

água. Quando a espatulação se inicia, a formação desses cristais aumenta. Nessa 

manipulação, os cristais em formação são fraturados com a espátula e distribuídos na 

massa, o que resulta na formação de novos núcleos de cristalização.  

Provavelmente o método mais efetivo e prático para controlar o tempo de cura seja a 

adição de certos modificadores químicos na mistura. Se o agente químico adicionado 

diminui o tempo de cura, ele é conhecido como acelerador, e se aumenta este tempo, ele é 

chamado de retardador. Agentes ácidos são, via de regra, agentes aceleradores da reação de 

cura de cimento a base de fosfato tricálcico. Já os retardadores geralmente agem formando 

uma película sobre o pó de cimento, a qual reduzirá sua solubilidade, inibindo o 

crescimento dos cristais de hidroxiapatita.  
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5. PROCEDIMENTO EXPERIMENTAL 
 

A Figura 5.1 apresenta um fluxograma da metodologia utilizada na realização deste 

trabalho desde a síntese do cimento até a caracterização geral. O procedimento 

experimental foi realizado no Laboratório de Materiais Cerâmicos (LACER) e no 

Laboratório de Biomateriais (LABIOMAT) da Escola de Engenharia da Universidade 

Federal do Rio Grande do Sul.  

Para a realização deste trabalho optou-se pela utilização da fase alfa do sistema 

fosfato tricálcico (TCP-α) como fase desejável, devido a sua alta reatividade e 

biocompatibilidade, conforme relatado por Santos (2002), e 8 aditivos, na seqüência 

descritos. 

 

 
Figura 5.1: Fluxograma representativo da metodologia empregada no processo de síntese e 
de caracterização do cimento. 
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5.1 OBTENÇÃO DO CIMENTO DE FOSFATO TRICÁLCICO 

5.1.1 Precursores 

Os precursores químicos utilizados para a obtenção do cimento foram fabricados 

pelas empresas IQUIMM® Produtos Químicos e VETEC® Química Fina, respectivamente, 

apresentando tamanhos médio de partículas de 3,40µm para o carbonato de cálcio [CaCO3] 

e de 9,54µm para o pirofosfato de cálcio [Ca2P2O7-γ]. O cimento de fosfato tricálcico foi 

sintetizado em laboratório utilizando-se a metodologia reportada por Driessens (1997), 

descrita detalhadamente nos capítulos subseqüentes. Para a obtenção da quantidade total de 

cimento de fosfato tricálcico necessária para a confecção de todos os corpos-de-prova 

repetiu-se esta metodologia. A homogeneização inicial entre os precursores foi realizada a 

seco com o objetivo principal de promover uma boa mistura entre os reagentes. A mistura 

foi realizada em frasco plástico de polipropileno contendo elementos de moagem esféricos 

de 10mm de diâmetro em zircônia [ZrO2]. A mistura foi realizada por um período de 

tempo de 1h com a proporção em massa de 1:4 entre carga e meios de moagem. 

 

5.1.2 Tratamento Térmico 

O tratamento térmico ao quais os precursores foram submetidos constitui-se de uma 

etapa de calcinação, seguida de uma etapa de resfriamento brusco. 

 

5.1.2.1 Calcinação 

O processo de calcinação permitiu a reação dos dois precursores químicos, a fase 

gama do pirofosfato de cálcio [Ca2P2O7-γ] e carbonato de cálcio [CaCO3], que foram 

mantidos em forno tipo mufla, sem controle de atmosfera, a temperatura de 1300oC 

durante um patamar de 15h.  

 

5.1.2.2 Resfriamento brusco 

Logo após o término do patamar de calcinação, com o forno ainda quente, foi 

realizado um resfriamento brusco, despejando-se a matéria-prima previamente alojada em 

cadinho de alumina em uma bandeja de aço resfriada externamente com água corrente, 

mantendo-se, além disso, o material calcinado sob ventilação contínua, com o objetivo de 

se obter um resfriamento brusco e priorizar a retenção da fase alfa do fosfato tricálcico 

(TCP-α) evitando a transformação indesejada na fase beta do fosfato tricálcico (TCP-β), 

sistema este menos reativo.  
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5.2 PREPARO DAS PASTAS CIMENTÍCIAS 

 
5.2.1. Moagem 

O cimento de fosfato tricálcico após resfriamento foi desagregado manualmente com 

almofariz e pistilo de porcelana em capela provida de exaustão, mantendo-se sempre o 

cuidado de evitar qualquer tipo de contaminação ao pó. Esta desagregação manual visou a 

granulação da matéria-prima num tamanho suficientemente pequeno, passante em malha 

polimérica especificação 20 ABNT (abertura de 850µm), adequado para a próxima etapa 

de moagem a úmido.  

A moagem a úmido foi efetivada utilizando álcool etílico [CH3CH2OH] como meio 

em um frasco polimérico cilíndrico com capacidade volumétrica de um litro, contendo 

corpos moedores esféricos de zircônia, com a finalidade de se minimizar contaminações 

oriundas do processo de desgaste entre os meios de moagem.  

Como base para determinação da faixa ideal da fração volumétrica da carga a ser 

utilizada calculou-se a mesma de acordo com a Equação (5.1), reportada por Reed (1988). 

 

D
HV

m

c
c

126113−=               Equação (5.1) 

 

onde Vc é a fração volumétrica da carga total do moinho [%], Hc é a distância entre a carga 

e o topo do moinho [m], Dm é o diâmetro do moinho [m]. 

Assim, para moagem a úmido, utilizou-se uma fração volumétrica de 50% de carga 

total do frasco (0,10 x 0,20 m2). Pré-testes indicaram a proporção em massa de 1:2 entre a 

carga efetiva (cimento + álcool) e os corpos moedores (esferas de zircônia) como a mais 

indicada, evitando um demasiado conteúdo de sólidos, que poderia fazer com que a 

viscosidade da suspensão fosse excessivamente elevada, dificultando, ou mesmo 

impedindo, o descarregamento do moinho e o posterior peneiramento da carga. 

Para a determinação do tempo de moagem, foram obtidas amostragens para 

caracterização granulométrica imediatamente a desagregação e após de 3h, 6h e 9h de 

moagem a úmido. Os resultados obtidos na análise granulométrica do cimento avaliado nas 
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diferentes etapas de moagem estão apresentados na Tabela 5.1. A Figura 5.2 apresenta a 

variação do tamanho médio de partícula (TMP) em função do tempo de moagem. Em 

função desses resultados, optou-se por um tempo de moagem de 6 horas, já que não houve 

diminuição significativa do tamanho médio de partícula para tempos de moagem superior à 

6h. 

A análise granulométrica do cimento de fosfato tricálcico moído por 6h é 

apresentada na Figura 5.3. Através da mesma, pode-se observar uma configuração 

bimodal, provavelmente, associada a diferenças na friabilidade das fases TCP-α e TCP-β.  

Pode-se observar também a partir dos valores expostos na Tabela 5.1, o tamanho 

médio de partículas pós-moagem apresentou valor compatível com os encontráveis na 

literatura, isto é, um diâmetro médio entre 2 a 20μm (Chow, 1997). Sabe-se que o tamanho 

médio das partículas do cimento pode influenciar a quantidade de líquido necessário para a 

obtenção do material com consistência de pasta. 

 

Tabela 5.1. Resultados da análise granulométrica mostrando a distribuição e o tamanho 
médio de partícula do cimento pós-desagregação e após os três intervalos de tempos de 
moagem a úmido (3h, 6h e 9h). 

Diâmetro 

menor que Após desagregação Após 3h Após 6h Após 9h 

10%vol (μm) 7,06 1,23 0,94 0,76 

50%vol (μm) 43,20 8,05 3,31 2,47 

90%vol (μm) 319,63 13,75 5,99 7,20 

TMP (μm) 104,07 7,63 3,35 3,34 

Redução* (%) - 92,67 56,09 0,30 
*Redução do TMP em relação à etapa anterior 
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Figura 5.2: Variação do tamanho médio do pó de cimento após desagregação e após 
diferentes tempos de moagem. 

 

 

Figura 5.3: Histograma da distribuição dos tamanhos de partícula para o cimento de fosfato 
tricálcico obtido após 6h de moagem a úmido. 
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5.2.2 Secagem 

A solução resultante (cimento moído + álcool) foi então peneirada apenas para se 

separar os meios de moagem e logo em seguida alocada em um béquer, onde permaneceu 

72h em estufa a 90oC para promover a evaporação total do álcool, restando apenas o pó de 

cimento moído e seco. 

 

5.2.3 Formulação 

A Tabela 5.2 apresenta as formulações com incorporação de aditivos investigadas. 

Na mesma Tabela 5.2, está expresso o tamanho médio de partícula (TMP) dos aditivos 

utilizados. 

Para facilitar a análise dos resultados das diferentes formulações propostas neste 

trabalho, as mesmas foram nomeadas segundo as iniciais do nome correspondente a cada 

aditivo seguida de dois dígitos numéricos correspondentes à sua respectiva fração em 

massa de aditivo incorporado. 

 

Tabela 5.2. Tamanho médio de partícula dos aditivos utilizados e denominação das 
formulações propostas em função da concentração de aditivo incorporado. 

Aditivo Componente TMP(μm) 0,4% 0,8% 1,6% 3,2% 6,4% 

1 CMC 88,57 CMC04 CMC08 CMC16 CMC32 CMC64 

2 AGAR 152,58 AGAR04 AGAR08 AGAR16 AGAR32 AGAR64

3 Alginato 243,82 algi04 algi08 algi16 algi32 algi64 

4 Quitosana 8,16 quit04 quit08 quit16 quit32 quit64 

5 Pirofosfato 25,37 piro04 piro08 piro16 piro32 piro64 

6 Lignosulfonato 53,69 lign04 lign08 lign16 lign32 lign64 

7 Glicerina líquido glic04 glic08 glic16 glic32 glic64 

8 Ácido Láctico líquido acid04 acid08 acid16 acid32 acid64 
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5.2.3.1 Aditivos 

Os aditivos utilizados foram selecionados fundamentalmente devido às suas 

capacidades plastificante/lubrificante e atoxicidade. A variação da natureza dos aditivos 

proporcionada por 8 diferentes produtos permitiria a obtenção de uma visão de maior 

amplitude dos fenômenos envolvidos nos processos de injeção. Alguns destes aditivos, 

comumente denominados superplastificantes, são bem conhecidos na indústria de concreto 

como agentes redutores da razão líquido/pó, outros já são comumente utilizados na 

indústria biomédica.  

A faixa de concentração dos aditivos incorporados à matriz de cimento foi 

determinada com base nos teores recomendados na utilização comercial destes aditivos em 

suas aplicações comuns. Para permitir um mapeamento mais detalhado, através da 

comparação direta da atuação de cada aditivo no cimento de fosfato tricálcico, optou-se 

pela utilização padrão de 5 teores distintos para todos os aditivos. Os aditivos utilizados 

foram produtos químicos comerciais comuns em sua maioria fabricados pela empresa 

VETEC® Química Fina Ltda. 

Os aditivos incorporados ao fosfato tricálcico [Ca3(PO4)2] juntamente com a solução 

do acelerador de cura (solução de 2,5%p de Na2HPO4) foram: CMC (carboxi-metil-

celulose), AGAR (polissacarídeo de algas vermelhas), alginato de sódio (polissacarídeo de 

algas marrons), quitosana [C12H22N2O5], pirofosfato de sódio [Na2P2O7.10H2O], 

lignosulfonato de sódio [Na2C10H17O2] (MELBAR®), glicerina líquida [C3H8O3] 

(NUCLEAR®) e ácido láctico 85% líquido [C3H6O3] (SYNTH®) nas concentrações de 0,4%, 

0,8%, 1,6%, 3,2% e 6,4% em massa.  

Para promover a desaglomeração e obter uma melhor molhabilidade das partículas, 

quanto em contato com a fração líquida, os aditivos na forma de pó passaram por uma 

etapa de moagem a seco individual. Esta moagem foi realizada em frasco polimérico com 

meios de moagem compostos por esferas de zircônia por um período de tempo de 30 

minutos e passados em malha 20 ABNT para separação e utilização somente da parte 

passante. 
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5.2.3.2 Componentes líquidos 

A fração líquida foi formulada com o objetivo de se obter uma solução aquosa 

semelhante à composição padrão, utilizada na mistura convencional de cimentos de fosfato 

de cálcio. A formulação mais difundida para a fração líquida corresponde a uma diluição 

de 2,5% de hidrogenofosfato disódico [Na2HPO4] (SYNTH®) em água deionizada. Neste 

sentido, formulou-se a referida solução através da diluição de 6,29g do reagente 

Na2HPO4.12H2O em 100mL de água deionizada.  

Para permitir uma correta avaliação da variação do pH em cada formulação proposta, 

realizou-se as medidas prévias dos valores de pH da solução aquosa a 2,5% de Na2HPO4, 

dos aditivos líquidos e do líquido em que o cimento foi imerso.  

Os valores originais de pH destes líquidos, medidos a 25ºC, estão expressos na 

Tabela 5.3. Cabe aqui salientar que nenhum ajuste do pH foi realizado durante todo o 

procedimento experimental. 

 

Tabela 5.3. Valores originais de pH dos diferentes componentes líquidos utilizados neste 
trabalho.  

Componentes pH 

Ácido Láctico 0,1 

Água deionizada 4,8 

Glicerina 6,3 

2,5% de Na2HPO4 8,7 

 

 

5.2.4 Mistura e homogeneização 

Primeiramente, adicionou-se a fração de aditivo correspondente à formulação a ser 

ensaiada a um recipiente contendo 20g de cimento. A quantidade padrão de 20g de 

cimento foi determinada como a quantidade média de material de enxerto utilizado nas 

suas diversas aplicações clínicas. Após, realizou-se a homogeneização manual da mistura 

com auxílio de uma espátula e mesa vibratória para se obter a melhor dispersão e 

distribuição do aditivo no cimento por um período de tempo de cerca de 30s. Os aditivos 
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no estado líquido foram adicionados previamente à matriz de cimento exatamente da 

mesma forma que os demais aditivos na forma de pó para evitar mudança na composição 

da fração líquida e, conseqüentemente, na razão líquido/pó. 

Para a mistura das formulações com incorporação de aditivo foram utilizadas 

diferentes frações de líquido, dependendo da resposta reológica de cada pasta. As 

diferentes frações líquidas foram determinadas em pré-testes através da adição gradual de 

0,5mL da solução líquida até a obtenção de uma massa fluida homogênea com brilho, 

baseando-se na ASTM C472 (Standard Test Methods for Physical Testing of Gypsum, 

Gypsum Plasters and Gypsum Concrete). A adição da fração de líquido foi realizada 

através de uma seringa, previamente preparada, com a quantidade total de líquido pré-

determinada. 

A homogeneização, caracterizada pela formação efetiva da massa plástica através da 

interação do líquido com o pó de cimento, também foi realizada com auxílio de uma mesa 

vibratória. O processo de homogeneização foi inicialmente manual realizado através de 

uma espátula metálica durante cerca de 30s (Figura 5.4(a)) e, logo em seguida, executou-se 

a homogeneização mecânica, conforme ilustração da Figura 5.4(b). Optou-se pelo emprego 

de homogeneização mecânica com o objetivo de promover uma melhor homogeneização 

do cimento. A homogeneização mecânica foi realizada também durante um período de 

tempo de cerca de 30s. 

 

    

Figura 5.4: Preparo da pasta cimentícia: a) homogeneização manual da mistura; b) 
homogeneização da pasta com auxílio de agitador mecânico. 
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5.3 CARACTERIZAÇÃO DA INJETABILIDADE 

 

A Figura 5.5 apresenta um fluxograma ilustrativo da metodologia empregada nos 

ensaios de injetabilidade das formulações de cimento. A base desta metodologia foi à 

quantificação das massas residuais de cimento retidas na seringa após a aplicação 

instantânea de uma força padrão, num período de tempo de injeção pré-estabelecido. 

A seqüência de etapas prevista pela metodologia empregada consistiu da formulação 

da pasta, preenchimento da seringa com a pasta, a colocação adequada do êmbolo na 

seringa, a pesagem primária da seringa, o posicionamento correto da seringa no suporte, a 

liberação do peso morto sobre o êmbolo e a pesagem final da seringa. 

A definição de parâmetros para a avaliação da injetabilidade exigiu levantamento de 

dados das solicitações mecânicas envolvidas no processo de injeção manual de pastas 

através de uma seringa. Após pré-testes laboratoriais, constatou-se que a mão humana é 

capaz de aplicar em média uma força máxima de até 200N com os dedos em uma seringa 

descartável de 5mL, força esta próxima ao limiar de resistência da própria seringa. No 

entanto, na prática médica as forças empregadas são bem inferiores devido à baixa 

viscosidade dos injetados, geralmente líquidos. Com base nos pré-testes, padronizou-se a 

força a ser impingida à seringa para a injeção da pasta de cimento de fosfato tricálcico em 

50N. Esta força foi aplicada através da força gravitacional atuante em uma massa de 5kg 

exercendo sobre o embolo da seringa uma pressão de 0,23MPa. 
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Figura 5.5: Fluxograma representativo da metodologia empregada no ensaio de avaliação 
da injetabilidade das diferentes formulações propostas. 

 

Para aplicação da força à seringa de injeção, foi desenvolvido um aparato, composto 

de um peso morto cilíndrico e um trilho, ambos dispostos verticalmente sobre um suporte 

onde se conecta o dispositivo de injeção carregado com o cimento. A Figura 5.6 ilustra 

esquematicamente o aparato desenvolvido para a avaliação da injetabilidade. 

O dispositivo de injeção é constituído por uma seringa polimérica (INJEX®), com 

abertura de bico de 2,3mm conectada a uma agulha hipodérmica (BECTON®) de aço 

inoxidável de 80mm de comprimento e 3mm de diâmetro. Optou-se pela utilização de 

seringas de polipropileno com volume total de 5mL e bico tipo slip comumente utilizada 

em Medicina, devido ao seu baixo custo e facilidade de fornecimento. 
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Figura 5.6: Representação esquemática da montagem completa do aparato desenvolvido 
para avaliação da injetabilidade composto por um suporte, um trilho, um peso cilíndrico e 
uma seringa descartável suprida de uma agulha. 

 

Para homogeneização das massas de cimento com incorporação de aditivos, foi 

empregado um agitador mecânico com base nas especificações na norma ASTM C 305 

(Mechanical mixing of hydraulic cement pastes and mortars of plastic consistency). 

Quando em contato com a massa plástica, o agitador mecânico desenvolveu uma rotação 

média de 1.200 rpm. Pré-testes revelaram que esta velocidade de rotação é adequada para 

homogeneização na faixa de consistência das diferentes suspensões propostas. 

A etapa de carregamento da seringa que compreende a operação de preenchimento 

da cavidade interna da seringa pela massa fluida recém preparada foi realizada com auxílio 

de uma espátula metálica e de uma mesa vibratória. Logo após o carregamento da seringa 
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colocou-se o êmbolo em contato com a pasta, tendo cuidado para reter o mínimo de ar 

possível dentro da seringa.  

A injeção das diferentes formulações propostas se desenvolveu através da aplicação 

de uma força constante de 50N sobre o êmbolo da seringa, permitindo assim a saída da 

massa plástica pelo orifício frontal da agulha. Quando do momento da injeção, teve-se o 

cuidado de não promover impacto no contato do peso morto com o êmbolo, aproximando-

os suavemente antes da liberação da carga. 

Para a injeção, padronizou-se um período de tempo de aplicação da carga contínuo 

de 5s. Todos os ensaios de injetabilidade foram realizados depois de decorridos cerca de 2 

minutos da adição da fração líquida. Para cada ensaio de injetabilidade foi utilizada uma 

nova seringa idêntica às demais. 

Para cada injeção foi realizada previamente a pesagem (M0) correspondente a cada 

seringa vazia utilizada. Na perda de massa as medidas iniciais de massa foram realizadas 

com a seringa carregada imediatamente antes de se realizar a injeção (M1). As medições 

finais (M2) de massa foram realizadas imediatamente após a injeção.  

Todas as medidas de massa foram realizadas sem a agulha, sendo considerado 

injetado a quantidade de material remanescente dentro da mesma. Assim, para todas as 

formulações avaliadas a taxa de injetabilidade foi calculada de acordo com a Equação 

(5.3). 
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onde M0 é a massa da seringa vazia, M1 é a massa da seringa carregada com cimento 

imediatamente antes da injeção, e M2 é a massa da seringa com o cimento residual pós-

injeção; sendo que todas as medidas de massa estão na unidade de gramas [g]. 
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5.4 OBTENÇÃO DOS CORPOS-DE-PROVA 

Os corpos-de-prova foram fabricados de acordo com a seqüência apresentada no 

fluxograma da Figura 5.7. A etapa de conformação dos corpos-de-prova se deu via 

espatulação manual da pasta no interior das cavidades do molde metálico, utilizando para 

tanto uma espátula de aço inoxidável (Figura 5.8(a)). Manipulou-se a espátula de forma a 

minimizar o acúmulo de bolhas de ar no interior das amostras, através da aplicação de uma 

força moderada. Após a espatulação dos corpos-de-prova, manteve-se o mesmo imóvel e 

sem nenhuma compactação externa. 

 

 

Figura 5.7: Fluxograma representativo das etapas envolvidas na metodologia empregada 
para a obtenção dos corpos-de-prova das diferentes formulações propostas. 
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Figura 5.8: Conformação dos corpos-de-prova: a) espatulação no molde; b) desmoldagem 
dos corpos-de-prova. 

 

O molde de conformação dos corpos-de-prova seguiu as orientações da norma 

ASTM F 451-95 (Standard specification for acrylic bone cement). O molde foi 

confeccionado em aço inoxidável contendo cavidades de 6mm ± 0,1mm de diâmetro e 

12mm ± 0,1mm de altura para moldagem plástica dos corpos-de-prova. Mesmo sendo 

todas as cavidades internas devidamente polidas, o molde foi lubrificado manualmente 

com uma fina camada de vaselina sólida para facilitar a desmoldagem dos corpos-de-prova 

para todas as formulações. 

Os corpos-de-prova foram desmoldados após as 24h de cura dentro das cavidades do 

molde exposto ao ar à temperatura ambiente (Figura 5.8(b)). Imediatamente antes da 

desmoldagem, realizou-se a correção do paralelismo das duas faces dos corpos-de-prova 

cilíndricos através de um leve desgaste superficial realizado pela mesma espátula metálica.  

 

5.5 MÉTODOS 

 
5.5.1 Granulometria 

Para um controle do processo de beneficiamento da matéria-prima determinou-se a 

distribuição do tamanho das partículas (DTP) do pó sintetizado para frações volumétricas 

da amostra de 10%, 50% e 90%. Avaliaram-se também através desta mesma técnica os 

respectivos tamanhos médios de partículas (TMP) dos demais componentes utilizados. 
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O tamanho médio de partícula é calculado com relação a todo o intervalo de 

tamanhos de partículas medido no granulômetro, diferente da distribuição que demonstra 

as faixas de concentração de certos tamanhos de partícula. 

Para a distribuição do tamanho das partículas foi usado o método de espalhamento de 

radiação laser num granulômetro de marca comercial CILAS®, modelo 1180. O método 

experimental escolhido foi a úmido, no qual a amostra fica suspensa em um fluido durante 

as medidas de distribuição de partículas. Tal método é preferencialmente usado, por 

eliminar as chances de que duas partículas passem ao mesmo tempo pelo detector, 

provocando erro nos resultados. Como fluido optou-se pela utilização de álcool 

isopropílico [CH3CHOHCH3], com o objetivo de não promover reação de hidratação as 

partículas de cimento, o que poderia interferir significativamente no ensaio, assim como 

provocar danificação no equipamento.  

Para se garantir uma análise com alto grau de confiabilidade foi realizada 

previamente a “medição do branco”, que é a análise do álcool isopropílico puro. Com este 

procedimento podem-se determinar possíveis partículas misturadas ao álcool isopropílico, 

que se não identificadas previamente, podem ocasionar erros nos resultados. Usando a 

teoria de difração de Fraunhofer, os valores de intensidade foram então usados para 

determinar a distribuição e o tamanho médio de partículas das amostras. 

 

5.5.2 Composição mineralógica 

A avaliação da composição mineralógica foi realizada através de um difratômetro de 

raios X marca comercial PHILLIPS®, modelo X´Pert MPD. O limite mínimo de detecção 

de fases cristalinas dispersas capazes de serem detectadas no equipamento utilizado está na 

faixa de 4%. Para a realização da análise utilizou-se um programa com um intervalo de 

varredura angular de 20 a 40º, com avanço gradual de 0,02º a cada intervalo de tempo de 

1s. A configuração do aparelho contou com uma máscara com abertura de 15mm na saída 

do tubo, uma corrente no filamento de 40mA e uma tensão de aceleração dos elétrons de 

40kV. 

 



 

 60

5.5.3 Análise termodiferencial 

A técnica de análise termodiferencial foi utilizada como uma ferramenta de controle 

para ajudar a entender os fenômenos envolvidos na reação dos precursores químicos 

utilizados durante a etapa de síntese da matéria-prima.  

Quando uma substância sofre uma mudança física ou química, observa-se uma 

variação correspondente na entalpia. Se o processo for promovido por uma variação 

controlada de temperatura, isto constitui a base das técnicas conhecidas como análise 

térmica diferencial (DTA). A análise termodiferencial (ATD) permite medir a diferença de 

temperatura entre a amostra e um material de referência (inerte) em função da temperatura 

enquanto que ambos são aquecidos nas mesmas condições. A análise pode ser realizada 

com um programa de aquecimento ou resfriamento, com velocidade de variação de 

temperatura programável (em geral, na faixa de 5 a 20K/min). Há ainda a possibilidade do 

sistema ser mantido a uma temperatura constante, isto é, operar no modo isotérmico, a 

qualquer temperatura dentro da faixa de operação do equipamento, durante um tempo 

determinado. Assim, as áreas sob os picos serão proporcionais às variações de entalpia que 

ocorrem em cada transformação. O registro da curva é expresso em termos de fluxo de 

calor (miliwatts, mW) versus temperatura (°C) ou tempo (min).  

As reações exotérmicas são representadas por picos, enquanto que as reações 

endotérmicas são representadas por vales na curva termodinâmica. A interpretação destas 

variações permite identificação das reações ocorridas (Alves, 2005). 

O programa de execução da análise seguiu uma taxa de aquecimento de 10K/min até 

a temperatura de 1300ºC em uma termobalança marca comercial HARROP®, modelo ST-

736. A atmosfera usada foi a ambiente com fluxo de ar forçado com vazão de 30L/h. 

 

5.5.4 pH 

As medidas de pH foram realizadas com um pHmetro digital marca comercial 

DIGIMED®, modelo DM-20, a temperatura de 22ºC ± 1ºC. 

O pH é um dos principais fatores de influência nas propriedades reológicas de 

massas plásticas cerâmicas. Um cimento ósseo requer um rígido controle do pH, pois sua 
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variação pode desencadear uma série de problemas ao local de enxerto, e ao corpo humano 

com um todo. 

Entre os principais parâmetros que afetam a variação de pH durante a cura do 

cimento, pode-se citar a composição química do cimento, o tamanho relativo das partículas 

do cimento, o uso de aceleradores ou retardadores e sua concentração relativa, a razão 

líquido/pó e a temperatura. No entanto, o pH do cimento é o principal fator controlador das 

concentrações de Ca e P na solução de cimento, afetando as taxas da reação de cura.  

 

5.5.5 Reologia 

Para avaliação do comportamento reológico das formulações propostas utilizou-se 

um viscosímetro de disco rotativo. Neste sistema, uma haste é inserida na suspensão dentro 

de um frasco, estando ligado ao equipamento que impinge uma velocidade de rotação 

aplicando um determinado torque.  

Os ensaios foram realizados em um viscosímetro, marca comercial BROOKFIELD®, 

modelo RVDVII+, utilizando um spindle de modelo RV7. A escolha pelo spindle RV7 foi 

realizada pelo fato deste permitir a medição com uma menor quantidade de amostra em um 

grande intervalo de valores de viscosidade de até 40.000cP (centPoise).  

As medidas de viscosidade obedeceram aos mesmos parâmetros definidos por 

software com captação de dados via computador. Configurou-se o programa de forma a 

realizar uma medida a cada 20s num período de tempo total de 1h. A determinação da 

viscosidade média inicial de todas as formulações propostas foi realizada através do 

cálculo da média dos valores de viscosidade aparente nos primeiros 2 minutos de ensaio.  

Foram realizadas medidas de viscosidade contra o tempo com uma taxa de 

cisalhamento constante de 100rpm. A escolha pela maior taxa de cisalhamento foi 

determinada tendo em vista o objetivo da avaliação da viscosidade de acordo com a 

evolução da cura do cimento até altas viscosidades.  

Imediatamente antes da execução dos ensaios, as suspensões foram preparadas in situ 

e vigorosamente homogeneizadas por um período de tempo de cerca de 3 minutos, 

segundo orientação da norma ASTM D 2196-86 (Standard test methods for rheological 

properties of non-newtonian materials by rotational (Brookfield) viscosimeter). Segundo 
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orientação do fabricante, executaram-se todos os ensaios sempre com uma medida de 

torque mínimo de 10%, tendo em vista uma maior confiabilidade do equipamento.  

 

5.5.6 Porosidade aparente 

O procedimento para o cálculo da porosidade aparente baseou-se na norma 

internacional ASTM C 20 (Standard test methods for apparent porosity, water absorption, 

apparent specific gravity, and bulk density of burned refractory brick and shapes by 

boiling water) através da determinação da massa da amostra seca e das massas úmida e 

imersa. Este método é baseado no princípio de Arquimedes. 

Utilizou-se querosene (SOLV-RAZ®) como líquido de flotação, pelo fato deste 

líquido não permitir reações adversas ao material e também devido ao alto grau de 

porosidade das amostras, conforme recomendado pela norma. Para a realização da 

pesagem das amostras imersas e úmidas, foi necessário que os corpos-de-prova 

permanecessem imersos em querosene por um período de tempo de 24h. Para a realização 

do peso imerso, utilizou-se o princípio de Arquimedes, de deslocamento de um fluido 

determinando-se o mesmo. Assim, utilizando-se o método de Arquimedes, expressa pela 

Equação (5.4), determinou-se a porosidade aparente dos corpos-de-prova. 
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onde Pap é a porosidade aparente [%], Mu a massa úmida, Ms a massa seca e Mi a massa 

imersa. Sendo que todas as medidas de massa estão na unidade de gramas [g]. 

Para o cálculo da porosidade aparente foram utilizados 6 corpos-de-prova 

conformados. A massa seca foi determinada após secagem dos corpos-de-prova por um 

período de tempo não inferior a 24h em estufa a 100ºC, imediatamente após sua 

desmoldagem.  

 



 

 63

5.5.7 Massa especifica aparente 

Para evidenciar a existência de descontinuidades, como acúmulo de bolas de ar no 

interior dos corpos de prova, realizou-se a medida das massas específicas aparente. No 

entanto, não se observou variações significativas que pudessem dar um indício forte da 

presença de bolhas internas ou da possível vedação da estrutura impedindo a absorção de 

líquido pela mesma. Assim, a massa específica aparente (MEA) foi determinada com vistas 

a se comparar o grau de compactação dos corpos-de-prova pós espatulação. A avaliação da 

MEA foi realizada com vistas a identificação de defeitos internos relativo a vazios. O 

procedimento para o cálculo da MEA baseou-se da mesma forma na norma ASTM C 20 

(Standard test methods for apparent porosity, water absorption, apparent specific gravity, 

and bulk density of burned refractory brick and shapes by boiling water) através da relação 

entre a massa da amostra seca e das massas úmida e imersa descrita na Equação (5.5). 
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onde Mu é a massa úmida, Ms a massa seca e Mi a massa imersa. Sendo que todas as 

medidas de massa estão na unidade de gramas [g]. 

 

5.5.8 Resistência mecânica à compressão 

Para a determinação da resistência mecânica à compressão, os corpos-de-prova 

foram previamente submetidos a uma análise visual direta, com o intuito de verificar a sua 

integridade e acabamento superficial após sua extração dos moldes. Como critério de 

exclusão foram descartados os corpos-de-prova que apresentassem defeitos visíveis como 

quebras, bolhas ou falta de preenchimento conforme a representação da Figura 5.9. Foram 

selecionados 6 corpos-de-prova sem defeitos superficiais visíveis. Os conjuntos de corpos-

de-prova selecionados de cada formulação foram devidamente identificados e imersos em 

recipientes contendo água deionizada, permanecendo 72h nesta condição antes de proceder 

à caracterização geral. Para a imersão, utilizou-se o volume padrão de 10mL de água 

deionizada, quantidade esta suficiente para garantir a submersão total do conjunto de 
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corpos-de-prova no frasco utilizado. O frasco utilizado, com capacidade máxima para 

30mL, foi então hermeticamente fechado e mantido em repouso por 72h. 

 

 

Figura 5.9: Principais tipos de defeitos aplicados ao critério de exclusão: a) quebras; b) 
bolhas e c) falta de preenchimento. 

 

Para a avaliação da resistência mecânica à compressão, foi utilizada uma máquina 

universal de ensaios ATS, modelo 1105 C a uma velocidade da travessa de 5mm/min, 

colocando-se pedaços de papel de filtro umedecidos nas interfaces das superfícies de 

contato (superior e inferior) dos corpos-de-prova com as travessas da máquina de ensaios 

para obter-se uma melhor acomodação dos mesmos. Com o ensaio de resistência mecânica 

pôde-se determinar a carga máxima necessária para o cálculo da resistência mecânica dos 

corpos-de-prova. A resistência mecânica a compressão é data pela tensão de ruptura última 

do corpo-de-prova, que é dependente da força atuante na área efetiva da seção reta do 

corpo-de-prova. A resistência mecânica a compressão foi calculada de acordo com a 

Equação (5.6). 

A
F

=σ                                                    Equação (5.6) 

 

onde σ é a tensão de ruptura [MPa], F é a força [N] necessária para a fratura e A é a área da 

seção reta dos corpos-de-prova [mm2]. 
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5.5.9 Microscopia óptica e eletrônica de varredura 

A análise por microscopia teve como objetivo auxiliar as investigações das 

características microestruturais dos materiais investigados. A microestrutura pode ser 

considerada uma ponte entre o processamento cerâmico e as propriedades tecnológicas de 

interesse presentes no corpo cerâmico. Na microscopia óptica, foi utilizado um 

microscópio fabricado pela OLYMPUS®, modelo BX 51M, tendo acoplado uma câmera 

fotográfica digital marca OLYMPUS®, modelo DP-11. Todas as imagens foram captadas 

com um aumento de 40X, retiradas de uma região de fratura dos corpos-de-prova. 

Na microscopia eletrônica de varredura, foi empregado um equipamento marca 

comercial JEOL®, modelo JSM-6060. As amostras analisadas sofreram a aplicação de uma 

camada fina de ouro via sputtering. 

 

5.6 ERROS DE MEDIDA 

Para todas as medidas de massa relacionadas a este trabalho o erro das medidas 

esteve em função da imprecisão da balança semi-analítica utilizada, cuja incerteza é de ± 

0,001g. Neste caso todas as medidas de massa apresentam um erro na ordem de 0,1%.  

Para a resistência mecânica do material o erro está associado ao erro da máquina de 

ensaios mecânicos utilizada, que é de ± 1% do valor da tensão de ruptura do material 

(Marques, 2001). Para todas as medidas métricas relacionadas a este trabalho o erro das 

medidas esteve em função da imprecisão do paquímetro utilizado, cuja incerteza é de ± 

0,02mm. Neste caso as medidas apresentam erro da ordem de 0,2%. 

Para as medidas de viscosidade o erro associado ao equipamento, segundo fabricante 

está na faixa de ± 2%, quando medidas são realizadas com torque mínimo de 10%. Todas 

as medidas foram realizadas em ambiente com temperatura controlada de 22ºC com um 

desvio máximo de ±1ºC. Com relação a análise granulométrica via difração de laser a 

variação da repetibilidade do equipamento está na ordem de 0,5% (CILAS, 2005). 

Cabe aqui salientar que houve uma forte preocupação com relação à minimização de 

acúmulo de erros extrínsecos quando do momento de execução dos diferentes ensaios de 

caracterização efetuados. Neste sentido todos os corpos-de-prova foram caracterizados 

utilizando os mesmos equipamentos com os mesmos parâmetros e o mesmo operador. 
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6. RESULTADOS E DISCUSSÃO 
 
 

 

6.1 SÍNTESE DO CIMENTO DE FOSFATO TRICÁLCICO 

A Figura 6.1 apresenta o difratograma do cimento de fosfato tricálcico sintetizado. O 

cimento obtido pela metodologia proposta é composto pela fase majoritária de TCP-α 

(desejada), e pela fase minoritária de TCP-β (não desejada), conforme pode ser estimado 

de acordo com a largura e altura dos respectivos picos. No entanto, sabe-se que esta fração 

de TCP-β está presente em um teor igual ou superior a 4%, valor mínimo este 

correspondente ao limite de detecção no aparelho de difração por raios X utilizado. 

 

 

Figura 6.1: Difratograma do cimento de fosfato tricálcico obtido pela reação entre Ca2P2O7 
e CaCO3 a 1300°C, durante 15h, seguido de resfriamento brusco. 

 

A presença de TCP-� como fase indesejada no processo de síntese do TCP-α tem 

sido reportada na literatura (Bermúdez et al., 1994). Atualmente, ainda não são conhecidos 

registros sobre a obtenção de TCP-α puro, independentemente do método de síntese 
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utilizado, sendo a etapa de resfriamento brusco a etapa crítica neste processo (Raynaud et 

al., 2002). 

Foi constatada ao final do processo de calcinação do cimento de fosfato tricálcico a 

formação de agregados dentro do cadinho de alumina utilizado. Após o resfriamento 

brusco, verificou-se visualmente a ocorrência de uma sutil mudança de coloração numa 

fração do cimento de fosfato tricálcico obtido. Acredita-se que esta variação na coloração 

seja conseqüência de gradientes de temperatura durante o resfriamento brusco. A coloração 

púrpura ocorreu mais intensamente quando mais periférica a porção de matéria-prima 

processada.  

Pela análise por difração de raios X (Figura 6.2), pode-se concluir que a fração de 

coloração púrpura da matéria-prima corresponde à fase TCP-β transformada. Isto foi 

confirmado por uma separação manual de agregados da fração de cor púrpura submetida à 

difração de raios X. 

 

 

Figura 6.2: Difratograma da fração de cor púrpura formada após calcinação e resfriamento 
brusco do cimento de fosfato tricálcico, separada manualmente da fração com cor original. 

 



 

 68

A síntese do cimento de fosfato tricálcico pelo processamento térmico dos 

precursores Ca2P2O7 e CaCO3 está subsidiada pelo termograma da Figura 6.3, no qual se 

identifica picos exotérmicos a 250ºC e a 1100ºC. Ambos os picos são acompanhados de 

uma perda de massa gradual. A inflexão em aproximadamente 1100°C está possivelmente 

relacionada com a formação do trifosfato de cálcio a partir da combinação dos precursores 

CaCO3 e CaP2O7, conforme o diagrama termodinâmico apresentado na Figura 4.11 (secção 

4.5.2).  

Nem todos os autores são unânimes na seqüência de conversão de TCP metaestáveis 

para a fase TCP-α, como não há unanimidade também nas temperaturas exatas em que 

estas transformações ocorrem (Viala, 1996; Takagi, 1998; Fernández, 2005). Acredita-se 

que estas variações estejam relacionadas com a pureza dos precursores utilizados nos 

diferentes estudos. Porém, da termodinâmica sabe-se que um sistema está em equilíbrio se 

a sua energia livre for mínima. Se sua energia livre não for mínima, o sistema tenderá a se 

modificar de modo a atingir seu estado de mais baixa energia. Portanto, uma transformação 

de fase ocorre no sentido da mais baixa energia livre. Para um sistema fazer esta transição 

do estado metaestável para o estado estável, deverá superar uma barreira energética que 

pode ser maior que a diferença de energia livre entre a fase metaestável e a fase estável.  

 

 
Figura 6.3: Comportamento termodinâmico da curva de evolução da reação na mistura dos 
precursores Ca2P2O7 e CaCO3 no intervalo de temperatura entre 25 e 1300ºC 
demonstrando: a) o aumento da perda de massa porcentual; b) a variação da entalpia da 
reação. 
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Neste processo, quando uma fase não é a mais estável, aparece dentro da mesma um 

conjunto de átomos com a característica de nova fase, criando-se uma interface de 

separação. Logo a seguir, esta interface se deslocará varrendo o resto do sistema e 

transformando todo o material. Isto é energeticamente mais favorável, já que o volume de 

material da interface é relativamente pequeno. A formação do TCP-β estaria assim baseada 

em uma menor barreira energética de energia de nucleação do que para a formação de 

TCP-α. Isso significa que em condições normais de pressão e temperatura a fase TCP-β 

tende a nuclear-se preferencialmente com relação à fase TCP-α. 

A análise por difração de raios X do cimento após reação de cura é apresentada na 

Figura 6.4. Constatou-se a presença da fase hidroxiapatita deficiente em cálcio 

[Ca9(HPO4)(PO4)5OH] (ficha de referência ICDD - International Centre For Diffraction 

Data 09-0432), a exemplo do reportado pela literatura (van Kemenade, 1987). 

Através do difratograma da Figura 6.4, pode-se observar também a presença 

remanescente da fase TCP-β não reagida. Sua permanência pós-cura é provavelmente 

decorrente da sua maior estabilidade química que a fase TCP-�. 

 

Figura 6.4: Difratograma do cimento de fosfato tricálcico após 24h de cura, apresentando a 
presença remanescente das fases TCP-β e formação da nova fase de hidroxiapatita 
deficiente em cálcio. 
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6.1.1 Pastas cimentícias 

O cimento sem incorporação de aditivos exigiu uma razão líquido/pó de 0,6. As 

pastas cimentícias aditivadas exigiram diferentes valores da razão líquido/pó para a 

obtenção de uma fluidez mínima avaliada visualmente durante a etapa de homogeneização. 

A Tabela 6.1 apresenta as razões líquido/pó mínimas para a obtenção de uma massa fluida 

entre as diferentes formulações investigadas. A partir da comparação dos resultados 

apresentados, constata-se que as formulações apresentam razão líquido/pó enquadrados na 

faixa entre 0,35 a 0,87. Esta larga faixa de valores da razão líquido/pó revela a influência 

direta do teor e tipo de aditivos utilizados na matriz de cimento, absorvendo líquido e 

aumentado a viscosidade da pasta ou defloculando a composição e reduzindo a 

viscosidade.  

 

Tabela 6.1. Comparação das razões líquido/pó necessárias para a obtenção de uma massa 
fluida entre as diferentes formulações propostas. 

Formulação Razão 
líquido/pó Formulação Razão 

líquido/pó 
CMC04 0,60 piro04 0,35 
CMC08 0,60 piro08 0,35 
CMC16 0,60 piro16 0,45 
CMC32 0,67 piro32 0,45 
CMC64 0,87 piro64 0,50 

AGAR04 0,60 lign04 0,53 
AGAR08 0,67 lign08 0,60 
AGAR16 0,67 lign16 0,60 
AGAR32 0,67 lign32 0,60 
AGAR64 0,87 lign64 0,60 

algi04 0,67 glic04 0,55 
algi08 0,73 glic08 0,60 
algi16 0,87 glic16 0,60 
algi32 0,87 glic32 0,60 
algi64 0,87 glic64 0,60 
quit04 0,65 acid04 0,65 
quit08 0,67 acid08 0,67 
quit16 0,73 acid16 0,73 
quit32 0,73 acid32 0,73 
quit64 0,73 acid64 0,73 
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No entanto, algumas formulações apresentaram a idêntica razão líquido/pó de 0,6, 

indicando uma menor influência do aditivo na viscosidade da formulação. 

Na indústria comumente utilizam-se agentes dispersantes em sistemas sólido-líquido 

onde partículas sólidas de reduzidas dimensões necessitam ser dispersas em um meio 

aquoso. Os dispersantes têm a característica de prevenir a formação de agregados de 

partículas insolúveis finamente divididas em suspensão, aumentando e facilitando a 

processabilidade da formulação. Como efeito das propriedades dispersantes, consegue-se 

obter suspensões estáveis com teores mais elevados de sólidos, sem um aumento da 

viscosidade, por outro lado, a viscosidade pode ser reduzida, sem diminuir a concentração 

de sólidos. A partir da análise dos resultados apresentados na Tabela 6.1, pode-se observar 

também uma tendência de aumento da razão líquido/pó de acordo com o aumento do teor 

de aditivo incorporado. 

Todas as formulações com incorporação de CMC não apresentaram aumento 

significativo de fluidez com o aumento da quantidade relativa de aditivo, necessitando de 

uma elevada razão líquido/pó de até 0,87 para a formulação com o maior teor de aditivo. 

Assim como o AGAR, o alginato de sódio tem a tendência de reter líquido do meio 

formando um gel insolúvel (Skinner, 1993). Estes materiais são classificados como 

hidrocolóides, permitindo uma absorção de líquido maior antes de desencadear a dispersão 

das partículas. Nesse sentido, a maior quantidade de aditivo incorporado requer uma maior 

quantidade de líquido devido ao líquido necessário para molhar o próprio pó do aditivo. 

Todas as formulações com incorporação de lignosulfonato na matriz de cimento 

apresentaram mudança de consistência com um aumento significativo da fluidez observada 

visualmente, sem a necessidade de um aumento significativo na razão líquido/pó. Tal 

observação é atribuída ao efeito defloculante do lignosulfonato de sódio, conforme 

reportado por Santos (2002).  

A quitosana, recentemente utilizada como um biomaterial (Leroux et al., 1999; 

Takagi et al., 2003), é uma fibra natural solúvel, derivada da quitina, extraída das 

carapaças de alguns crustáceos, como a lagosta, o camarão e o caranguejo. A quitosana 

tem a propriedade de formar um gel que tem uma alta capacidade de se ligar a gorduras. A 

quitosana é um polímero linear, solúvel somente em soluções ácidas, podendo solidificar-

se totalmente em pH elevados. Da mesma forma, quando incorporada à matriz de cimento, 

a quitosana age como elemento gelificante da pasta de cimento, conferindo-lhe uma maior 
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estabilidade, conforme pôde ser confirmado em outros estudos (Takagi et al., 2003). Neste 

contexto, é possível inferir que a quitosana tende a conferir uma maior resistência à 

dissolução do cimento quando em meio líquido, antes que a reação de cura do cimento 

ocorra.  

No entanto, pode-se verificar que a razão líquido/pó necessária para a obtenção de 

uma massa fluida homogênea pode ser aumentada ou diminuída de acordo com a resposta 

reológica de cada aditivo proposto. Neste contexto, pode-se confirmar a forte ação 

dispersante proporcionada pelo aditivo pirofosfato de sódio que promoveu uma diminuição 

significativa da fração de líquido para todos os diferentes teores adicionados. Este 

comportamento já é, há muito, reportado na literatura (Reed, 1988). 

Por outro lado, o comportamento inverso pode ser atribuído ao alginato de sódio e a 

quitosana que requereram uma fração de líquido significativamente maior para a obtenção 

de uma massa fluida homogênia. Assim, pode-se imaginar que uma razão líquido/pó muito 

elevada inviabilizaria a aplicação do cimento como enxerto ósseo devido à associação com 

uma maior taxa de solubilização em meio líquido, pela presença de uma maior quantidade 

de poros e também pela redução de resistência mecânica devido também à porosidade. 

Porém, cabe aqui salientar que a solubilização não se constitui em problema crítico, se 

ocorrer de forma controlada e concomitantemente com o crescimento ósseo, aumentando a 

resistência mecânica local. Da mesma forma, o aumento da porosidade pode ser 

extremamente benéfico no que diz respeito a osteocondução do cimento implantado. 

Pelo fato da glicerina ser um aditivo na forma líquida, não foi necessário um 

aumento gradual da quantidade de líquido com o aumento do teor do aditivo. Acredita-se 

que a ação lubrificante da glicerina seja suficiente para a dispersão e formação de uma 

pasta homogenia. 

Todas as formulações com incorporação de ácido láctico na matriz de cimento 

apresentaram mudança de consistência com diminuição de fluidez com aumento na razão 

líquido/pó. O aditivo ao mesmo tempo em que acelerou violentamente a reação de cura do 

cimento, não promoveu coesão entre as partículas que durante toda a reação apresentou 

uma consistência semelhante à da areia de praia molhada.  

Sabe-se que o tamanho médio das partículas do cimento pode influenciar a 

quantidade de líquido necessário para a obtenção do material com consistência de pasta. 
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Assim, pode-se estimar que quanto menores as partículas do cimento, mais rapidamente a 

mistura irá endurecer, ou seja, o tempo de cura é dependente dos processos de síntese e 

beneficiamento da matéria-prima. Este fenômeno justifica-se pelo fato de que maior será a 

área suscetível à reação das partículas e mais facilmente ocorrerá à reação de hidratação do 

cimento. Isso provocará não somente o aumento da solubilidade do cimento, mas também 

haverá a presença de um maior número de núcleos de cristalização o que determina uma 

velocidade maior de reação de cura. 

Apesar de um tempo de cura pequeno ser fator primordial para a aplicação clínica, 

sabe-se que o tempo de cura pode ser diminuído de acordo com o controle de alguns 

fatores como diminuição do tamanho médio de partícula, assim como aumento da 

concentração do elemento acelerador de cura utilizado na fração líquida do cimento 

(Ginebra et al., 1998). Para comparar o grau de retardo desencadeado, com o aumento do 

teor dos diferentes aditivos incorporados, realizou-se a avaliação do tempo de cura apenas 

em caráter qualitativo A avaliação foi empírica, sendo realizada através da verificação se o 

endurecimento da massa cerâmica estabeleceu-se num período de tempo superior ou 

inferior à uma hora. Considerou-se como o tempo de cura final aquele em que a espátula 

metálica deixou somente marcas ligeiramente perceptíveis na superfície do corpo cerâmico 

quando pressionada com uma força moderada. 

Constatou-se empiricamente que o cimento de fosfato tricálcico sem a incorporação 

de aditivos apresentou um tempo de cura de cerca de 30 minutos. Através desta mesma 

avaliação constatou-se que todas as formulações com incorporação de aditivos atingiram 

tempos de cura superior a 30 minutos quando misturadas com uma solução líquida a 2,5% 

de acelerador de cura, ficando em primeira instância, fora dos padrões para aplicação 

clínica.  

Através da comparação dos tempos de cura das diferentes formulações propostas 

constatou-se que todos os aditivos apresentaram uma tendência de aumento do tempo de 

cura com a incorporação de aditivo. Como mencionado anteriormente, o tempo de cura é 

um parâmetro fundamental para a utilização clínica do material a ser desenvolvido. Neste 

contexto, o tempo de cura deve ser pequeno, mas não tão pequeno que impeça o processo 

de colocação do cimento no local desejado. O tempo de cura inicial reportado na literatura 

para a formulações a base de fosfato tricálcico (TCP-α) é de cerca de 7 minutos, valor este 

obtido quando se utiliza o método de agulhas de Vicat ou agulhas de Gillmore. A diferença 
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entre os tempos de cura obtidos e reportados em literatura se deve provavelmente a uma 

menor reatividade do cimento utilizado (fração maior de TCP-β), o que provocaria uma 

reação de cura mais lenta. Deve-se levar em consideração, ainda, que não foi adicionada 

hidroxiapatita à composição, cujas formulações similares reportadas na literatura contêm 

cerca de 2% em massa, que atuam como sementes de nucleação de hidroxiapatita no 

cimento (Ginebra et al., 1998). No caso do tempo de cura deve-se levar em consideração 

que a temperatura corporal pode auxiliar na cura do cimento. Assim, pode-se inferir que a 

mistura e homogeneização a baixas temperaturas pode permitir um tempo de manuseio 

maior, conforme já relatado na literatura (Changsheng, 2003). 

 

6.1.2 Variação do pH 

A Tabela 6.2 apresenta a comparação entre o pH inicial da pasta e o pH da solução 

de imersão dos corpos de prova após 72h de cura. A partir dos resultados pode-se verificar 

que há uma variação significativa do pH do cimento de fosfato tricálcico de acordo com o 

tempo de imersão em água, conforme constatado também por Santos (2002).  

Pode-se verificar também que a grande maioria das composições apresenta valores 

encontrados na faixa de pH concentrados entre 7 a 10, variando de acordo com a 

quantidade de aditivo incorporado. Após as 72h de imersão, todas as formulações, com 

exceção das formulações PIRO08, PIRO64, GLIC64, apresentam valores de pH neutros a 

levemente alcalinos. Isto é importante pelo fato que materiais com pH na faixa entre 6,5 a 

8 são considerados adequados para implantação (Driessens et al., 1997). Muitas vezes 

enxertos cerâmicos podem estar associados a próteses metálicas. Neste contexto sabe-se 

que um pH ácido pode remover o óxido de proteção de alguns metais e permitir que a 

corrosão se inicie e progrida numa peça metálica passivada. Um hematoma no local de 

implantação pode baixar o pH para um valor suficientemente baixo para que isso ocorra 

(Hench, 1999).  

Para todas as pastas com incorporação de ácido láctico, conforme esperado, 

observou-se a diminuição gradual do pH de acordo com o aumento do teor de aditivo, 

sendo menor para a formulação ACID64, que apresentou um valor de pH 6. Todas 

formulações com incorporação de ácido láctico desencadearam uma significativa redução 

do tempo de cura. Acredita-se que os baixos valores de pH tenham favorecido a 
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precipitação preferencial da fase brushita [CaHPO4.2H2O], caracterizada pelo 

endurecimento rápido da pasta proveniente do intercruzamento dos cristais recém 

formados (Ratner, 1996). 

Através de uma série de fenômenos que podem envolver adição de determinados 

agentes dispersantes e o controle do pH, uma suspensão pode sofrer a transição ao estado 

gel. Na prática o fenômeno de transição sol-gel pode ser observado quando há um súbito 

aumento da viscosidade do sistema. Nesta etapa o sistema é constituído por duas fases: a 

rede tridimensional da matriz de cimento e a fase dissolvida no interior dos poros. Neste 

processo o pH exerce um papel muito importante. Em certos valores de pH a adição de 

determinados agentes pode causar a floculação, permitindo a agregação das partículas.  

 

Tabela 6.2. Comparação entre o pH inicial da pasta e o pH da solução de imersão dos 
corpos de prova após 72h de cura. 

Formulação pH 
(pasta) 

pH 
(solução) Formulação pH 

(pasta) 
pH 

(solução) 

CMC04 8,8 6,4 piro04 8,8 6,8 
CMC08 9,2 6,5 piro08 9,0 8,0 
CMC16 9,5 6,8 piro16 10,0 7,6 
CMC32 7,9 6,6 piro32 10,3 7,0 
CMC64 8,9 7,1 piro64 10,1 8,2 

AGAR04 8,5 7,0 lign04 8,2 6,9 
AGAR08 9,4 6,9 lign08 7,5 6,2 
AGAR16 8,9 6,6 lign16 7,3 6,4 
AGAR32 8,5 6,6 lign32 7,2 6,7 
AGAR64 8,4 6,7 lign64 6,0 7,3 

algi04 8,0 6,6 glic04 8,9 6,3 
algi08 8,9 6,7 glic08 7,8 7,4 
algi16 9,3 6,9 glic16 8,8 7,2 
algi32 8,6 6,9 glic32 8,8 7,2 
algi64 8,5 6,9 glic64 8,8 7,9 
quit04 8,6 6,4 acid04 8,6 6,1 
quit08 7,8 6,7 acid08 7,8 5,8 
quit16 7,5 6,6 acid16 7,5 5,8 
quit32 6,6 6,7 acid32 6,6 6,9 
quit64 6,0 7,0 acid64 6,0 6,7 
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Em pH básico, por exemplo, pode haver a coalescência das partículas graças às 

pontes de hidrogênio formadas pelos grupos (OH)-. Assim, pode-se concluir com relação à 

utilização de agentes plastificantes, que todo sistema disperso é afetado por variações do 

pH. As dispersões obtidas com o auxilio dos dispersantes apresentam sua maior 

estabilidade quando o pH do meio se situa na faixa de 7 a 10. 

 

6.1.3 Reologia 

No gráfico da Figura 6.5 pode-se observar a comparação da viscosidade aparente 

inicial entre as diferentes pastas de cimento em relação ao cimento não aditivado. A 

viscosidade inicial pode ser considerada aquela encontrada na seringa imediatamente no 

início do processo de injeção. 

A partir dos resultados do gráfico da Figura 6.5 pode-se verificar a diminuição da 

viscosidade aparente das pastas com incorporação de aditivo com relação ao cimento 

puro. No caso da influência do teor de aditivo nas diferentes formulações propostas, 

observa-se que a formulação com 3,2% de CMC e 1,6% de alginato de sódio 

apresentaram menores valores de viscosidade aparente dentre as demais formulações 

destes aditivos. Por outro lado as formulações com incorporação de maiores teores de 

AGAR, respectivamente, AGAR32 e AGAR64, foram aquelas que apresentaram a menor 

viscosidade dentre todas as formulações avaliadas. Neste caso constata-se uma relação 

direta da viscosidade aparente inicial com a quantidade de líquido respectivamente 

utilizada. 
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Figura 6.5: Comparação da viscosidade aparente inicial das diferentes formulações 
propostas com a viscosidade aparente inicial do cimento de fosfato tricálcico sem 
incorporação de aditivos. 

 

6.1.4 Tempo de cura 

O tempo total de cura foi considerado como sendo o tempo para atingir o máximo 

valor medido pelo equipamento utilizado (40.000cP). O tempo de cura foi então 

diretamente relacionado com a viscosidade onde começa a ocorrer uma alta resistência à 

rotação do spindle, onde o mesmo não consegue girar com velocidade constante. Assim, se 

pode inferir o tempo de cura como sendo o tempo no qual ocorre o aumento abrupto da 

consistência da pasta, obtendo resistência mecânica suficiente para que possa ser 

manipulado sem que ocorra deformação. 

Através da Tabela 6.3 pode-se verificar o comportamento reológico de todas as 

diferentes formulações avaliadas, evidenciando a tendência da maioria dos aditivos a um 

comportamento reopéxico. Da mesma forma a curva de viscosidade do cimento de fosfato 

tricálcico sem a incorporação de aditivos apresenta forte comportamento reopéxico com 

tempo de cura total de cerca de 30 minutos. 
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Sabe-se que, para fins práticos, suspensões cerâmicas são tipicamente formuladas 

para serem pseudoplásticas (diminuindo a viscosidade com a taxa de cisalhamento) com 

pequeno limite elástico, pois a viscosidade deve ser o suficiente para a homogeneização e 

preenchimento do molde sem prejudicar a saída de bolhas. Este parâmetro justifica a 

utilização de agitador mecânico durante a homogeneização das suspensões.  

Observou-se que a maioria das formulações com maior teor de aditivo demonstrou 

comportamento pseudo-plástico, diminuindo sua viscosidade com o tempo, sob uma taxa 

de cisalhamento constante. Assim, acredita-se que uma agitação vigorosa da pasta possa 

auxiliar no processo de injeção. 

 

Tabela 6.3. Comportamento reológico das curvas de viscosidade das diferentes 
formulações propostas durante a primeira hora de cura. 

Formulação Comportamento Formulação Comportamento 

CMC04 Aumento abrupto da viscosidade piro04 Diminuição da viscosidade 

CMC08 Aumento da viscosidade piro08 Diminuição da viscosidade 

CMC16 Aumento da viscosidade piro16 Aproximadamente newtoniano 

CMC32 Diminuição da viscosidade piro32 Aproximadamente newtoniano 

CMC64 Diminuição da viscosidade piro64 Aproximadamente newtoniano 

AGAR04 Aumento da viscosidade lign04 Aumento da viscosidade 

AGAR08 Aumento da viscosidade lign08 Aumento da viscosidade 

AGAR16 Aumento abrupto da viscosidade lign16 Aumento da viscosidade 

AGAR32 Aumento abrupto da viscosidade lign32 Aproximadamente newtoniano 

AGAR64 Aproximadamente newtoniano lign64 Diminuição da viscosidade 

algi04 Aumento da viscosidade glic04 Aumento da viscosidade 

algi08 Aumento da viscosidade glic08 Aumento da viscosidade 

algi16 Aumento da viscosidade glic16 Aumento da viscosidade 

algi32 Diminuição da viscosidade glic32 Aumento da viscosidade 

algi64 Diminuição da viscosidade glic64 Aumento da viscosidade 

quit04 Aumento da viscosidade acid04 Aumento da viscosidade 

quit08 Aumento da viscosidade acid08 Aumento abrupto da viscosidade 

quit16 Aumento da viscosidade acid16 Aumento abrupto da viscosidade 

quit32 Aumento da viscosidade acid32 Aumento abrupto da viscosidade 

quit64 Aumento da viscosidade acid64 Aumento abrupto da viscosidade 
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No entanto, não se pode esquecer a mudança de propriedades para suspensões em 

repouso e sob uma tensão de cisalhamento, neste caso, constante. Assim, a mudança nas 

inflexões da curva de viscosidade podem estar associadas à manifestação do 

comportamento pseudoplástico, que promove abaixamento da viscosidade para pasta sob 

agitação.  

Neste sentido, formulações com pouco ou nenhum aumento de viscosidade estariam 

possivelmente sob influencia deste fenômeno, no qual a diminuição da viscosidade devido 

a agitação contrabalançaria o aumento de viscosidade devido à reação de cura. 

De acordo com a literatura e a prática médica, o tempo médio necessário para 

colocação do cimento ósseo no sítio de implantação está na faixa de 7 minutos (Driessens, 

1997). Sendo que neste tempo deve-se levar em consideração o tempo de mistura, 

homogeneização e injeção no local destinado, sendo tanto melhor quanto menor o tempo 

de cura após a realização destes processos, o que impede que o cimento migre para locais 

não desejados, para fora do local de injeção. Assim, o tempo de cura não pode ser tão 

rápido que impeça ou dificulte qualquer um dos processos de mistura, homogeneização ou 

injeção. Neste contexto, um cimento ideal deve apresentar comportamento da viscosidade 

durante a injeção (primeiros minutos) constante ou levemente tixotrópico e fortemente 

reopéxico após a injeção, após cerca de 10 minutos. 
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6.2 INJETABILIDADE 

 
 
6.2.1 Influência da razão líquido/pó na injetabilidade 

Para verificar o grau de influencia da razão líquido/pó na injetabilidade do cimento 

sem incorporação de aditivos, efetuou-se injeções do cimento utilizando as razões 

líquido/pó mínima e máxima encontradas nas formulações aditivadas. A partir dos 

resultados apresentados no gráfico da Figura 6.6 podemos verificar o aumento na 

injetabilidade do cimento não aditivado através do aumento de sua razão líquido/pó. 

Para o sucesso na aplicação clínica um cimento ósseo, não é suficiente que o mesmo 

possua boa injetabilidade, mas também uma resistência à dissolução em meio líquido para 

que possa atingir uma resistência mecânica pós-cura maior. Assim, para que se atinja uma 

resistência mecânica pós-cura elevada são necessários uma baixa razão líquido/pó e um 

curto tempo de cura. 

A partir dos resultados apresentados na Figura 6.6 pode-se observar também a 

influência da quantidade de líquido na injetabilidade e resistência mecânica do cimento 

sem incorporação de aditivos. Neste contexto, constatou-se uma relação de 

proporcionalidade direta entre a razão líquido/pó e a injetabilidade e uma relação 

inversamente proporcional para a resistência mecânica.  

No entanto, quando da incorporação dos aditivos ocorrem a manifestação de 

fenômenos específicos que modificam de sobremaneira estas relações. Constatou-se que os 

parâmetros de injeção são fundamentalmente controlados pela viscosidade da pasta durante 

a etapa de carregamento da seringa e preenchimento das cavidades do molde, ou seja, 

dependente da viscosidade do injetado e acúmulo de ar imediatamente antes da injeção.  

O acúmulo de ar no interior da seringa demonstrou ser também um fator crucial no 

processo de injeção. Assim, estima-se que sistemas de homogeneização e de 

preenchimento da seringa sob vácuo tendem a favorecer a injetabilidade e a resistência 

mecânica pós-cura do injetado. 
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Figura 6.6: Avaliação da injetabilidade (30s) e da resistência mecânica do cimento puro 
sem incorporação de aditivos para três diferentes razões líquido/pó. 

 

6.2.2 Influência do tempo de injeção 

No gráfico da Figura 6.7 pode-se observar a comparação da injetabilidade, para 

tempo de injeção de 5s, das diferentes formulações avaliadas segundo a metodologia 

proposta.  

A partir dos resultados expostos no gráfico da Figura 6.7, pode-se observar que as 

formulações CMC16, AGAR16, AGAR32, AGAR64, ALGI04, ALGI08, ALGI16, 

ALGI32, QUIT64, PIRO32, LIGN64, GLIC32 e GLIC64, foram aquelas que apresentaram 

maior injetabilidade, com valores superiores a 10%, para injeção, sob força constante de 

50N, durante o período de tempo de 5s. Em contrapartida as formulações QUIT16, 

PIRO08 e LIGN08 apresentaram injetabilidade mínima, semelhante ao cimento não 

aditivado. Pode-se inferir, assim, que estas formulações com estes teores de aditivos têm 

ação plastificante/lubrificante menos efetiva. Por outro lado, tais resultados podem ter 

ocorrido também em função da ação defloculante destes aditivos, aumentado a dispersão 

das partículas da composição, que pode ter aumentado a migração de líquidos fazendo com 

que se aumente a tensão de cisalhamento do material com as paredes internas da seringa e 

entre partículas. 
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Figura 6.7: Comportamento da injetabilidade das diferentes formulações propostas 
comparadas com a injetabilidade do cimento puro sem incorporação de aditivos para tempo 
de injeção de 5s. 

 

Ao se confrontar os resultados de viscosidade, apresentados na Figura 6.6, com os 

dados de injetabilidade, apresentados na Figura 6.7, pode-se verificar que, ao contrário das 

evidências, pastas com viscosidade aparente maiores, como no caso das formulações 

CMC16, AGAR16 e ALGI08, que apresentaram também maiores injetabilidades para 

tempo de injeção de 5s. No entanto, cabe aqui salientar que o valor de injetabilidade 

medido não necessariamente diz respeito à injeção homogênea da pasta, mas apenas que 

houve maior saída de massa durante a injeção. Neste sentido, deve-se ter em mente a 

ocorrência de fenômenos que podem interferir no processo de injeção. Sabe-se que para o 

caso de pastas cerâmicas escoando através de um tubo de seção transversal constante, sob a 

influência de uma pressão constante, o escoamento é caracterizado somente quando a 

pressão exceder o valor da tensão de escoamento. Abaixo do valor de escoamento o 

sistema atua como um sólido elástico. Acima do valor de escoamento, deformação plástica 

se desenvolve. 
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A partir dos resultados apresentados no gráfico da Figura 6.7, pode-se verificar 

também que nenhuma das formulações foi totalmente injetada, apresentando ao final do 

tempo de injeção uma quantidade remanescente de pasta significativa no interior da 

seringa. Isto não significa que estas formulações não sejam totalmente injetáveis, apenas 

que o tempo estipulado de 5s de injeção foi insuficiente para a expulsão total das pastas. 

Assim, isto deve ser levado em consideração quando da análise das injetabilidades 

relativas.  

Todas as formulações com incorporação de CMC apresentaram tendência de 

aumento na injetabilidade do cimento com o aumento da quantidade relativa de aditivo. 

Para um tempo de injeção de 5s, a injetabilidade obteve aumento significativo para a 

formulação CMC04 com menor teor de CMC. Isto demonstra a maior eficiência de 

dispersão do CMC a baixos teores, pois a fração líquido/pó utilizada na formulação 

CMC04 foi idêntica ao cimento sem incorporação de aditivos. Em contrapartida, para 

maiores teores observou-se, por exemplo, que as formulações CMC32 e CMC64 

apresentaram aumento significativo no tempo de cura, elevando-os para valores acima de 

uma hora, porém, sem melhoras significativas na injetabilidade. Assim, ao mesmo tempo 

em que o CMC deixa o cimento coeso, o deixa também trabalhável com efeito pequeno no 

seu tempo de cura. Assim, o tempo de cura das formulações com incorporação de CMC 

apresentou leve aumento para baixos teores de aditivos, conforme relatado anteriormente 

por Khairoun (1999). O CMC atua de forma complexa nas partículas de cimento. Somado 

à ação eletrostática conseguida pelo carregamento nas partículas de cimento por cargas de 

mesmo sinal, o CMC possui longas cadeias laterais, responsáveis pelo chamado “efeito 

estério”. Essas longas cadeias laterais aumentam o espaço físico em um sistema de 

partículas de cimento, preservando a dispersão por um período de tempo maior. Assim, 

com o início do processo de hidratação do cimento, perde-se o efeito da repulsão 

eletrostática, mas através da presença das cadeias do polímero, consegue-se preservar a 

dispersão por um tempo maior.  

Com relação à influência da incorporação de AGAR na matriz de cimento todas as 

formulações promoveram um aumento significativo da injetabilidade do cimento com leve 

aumento no tempo de cura. Na presença de AGAR, o polímero adsorve as partículas de 

cimento devido à adsorção eletrostática. Esse processo não permite formação de acúmulos 

de líquido entre as partículas, fazendo com que ocorra a distribuição e formação de um 
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filme líquido ao redor das partículas, permitindo o deslizamento de umas sobre as outras 

caracterizando a injeção (Skinner, 1993). 

Constatou-se que todas as formulações com incorporação de alginato de sódio na 

matriz de cimento apresentaram mudança de consistência e necessidade de aumento na 

razão líquido/pó com leve aumento do tempo de cura. O alginato de sódio provocou uma 

consistência de massa, absorvendo boa parte do líquido, impedindo que o mesmo molhe e 

disperse as partículas, tornando-se escorregadia. Este fenômeno vai de encontro com 

outros estudos (Ishikawa et al., 1995) que observam que o alginato de sódio tem a 

propriedade de formar um gel insolúvel na presença de íons de cálcio. Este hidrogel 

insolúvel formado pelo alginato de sódio pode inibir ou mesmo impedir totalmente a 

dissolução do cimento em meio líquido (Khairoun, 1999). Segundo Ishikawa (1995), já 

com baixos teores, o alginato de sódio promove uma boa dispersão das partículas. Assim, a 

boa dispersão atribuída ao alginato de sódio estaria associada à presença dos grupos 

carboxílicos de suas macromoléculas devido ao efeito estério.  

Apesar da constatação da forte ação dispersante imposta pelo pirofosfato de sódio ao 

cimento de fosfato tricálcico, promovendo um aumento significativo da fluidez da pasta 

quando sob agitação com uma baixa razão líquido/pó, o aumento na injetabilidade não foi 

tão significativo devido ao fato do pirofosfato deflocular a composição. Na injetabilidade 

de todas as formulações com incorporarão de pirofosfato foi constatada também uma leve 

segregação, onde houve a separação e saída preferencial da fase líquida primeiramente 

durante a injeção, ocasionando compactação e entupimento da seringa em poucos 

segundos. Assim como o pirofosfato de sódio, no lignosulfonato a injetabilidade não foi 

tão significativa devido à ocorrência de uma leve segregação, novamente creditada ao 

efeito defloculante. 

Com relação à influência da incorporação de quitosana na matriz de cimento, todas as 

adições não promoveram uma variação significativa na razão líquido/pó. Verificou-se 

também pouca variação de fluidez da pasta comparada com o cimento não aditivado. A 

formulação com incorporação do menor teor de quitosana apresentou aumento de 

injetabilidade. Em contrapartida, foi verificada uma forte segregação, onde houve a 

separação e expulsão preferencial da fase líquida semelhante a uma filtração do cimento. 

Este fenômeno particular tem origens nas propriedades intrínsecas deste material, que 

parece deflocular fortemente o cimento de fosfato de cálcio (Viala, 1996). A quitosana é 
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um polissacarídeo preparado pela desacetilação química da quitina. Conforme relatado 

anteriormente por Takagi (2003), a quitosana é solúvel em meio ácido e insolúvel em pH 

neutro ou alcalino, onde apresenta boa estabilidade. Para formulações com maiores teores 

de quitosana não se observou melhoria da injetabilidade. Isto se deve, possivelmente, ao 

aumento da viscosidade.  

Com relação à influência da incorporação de glicerina na matriz de cimento 

verificou-se um aumento significativo de fluidez e injetabilidade, assim como um grande 

aumento do tempo de cura da pasta comparada com o cimento não aditivado. A glicerina é 

um composto higroscópio muito viscoso usado principalmente como aditivo em pomadas 

devido à sua consistência. Assim, a glicerina atua como lubrificante das partículas 

permitindo a sua injeção e ocasionando um grande aumento no seu tempo de cura. 

Com relação à influência da incorporação de ácido láctico na matriz de cimento 

verificou-se uma diminuição significativa no tempo de cura. Apesar disto ser considerado 

favorável para a diminuição da diluição em meio fisiológico, por outro lado, pode impedir 

a injeção por completo. O ácido láctico e um componente viscoso muito usado na 

medicina. Com incorporações de ácido láctico, o tempo de cura é fortemente diminuído. 

Esta aceleração é atribuída à diminuição resultante do pH, que promove precipitação de 

brushita [CaHPO4.2H2O], conforme também reportado por Leroux (1999). 

Na avaliação visual das pastas injetadas em 5s constatou-se que as formulações com 

incorporação de CMC, AGAR e alginato de sódio promoveram a formação de um injetado 

mais homogêneo, desejável ao processo. Neste sentido, estas formulações foram 

selecionadas para as demais caracterizações seguintes. Assim, na tentativa de verificação 

de diferenças mais marcantes destes aditivos no cimento, realizou-se novamente o ensaio 

de injetabilidade das formulações com incorporação de CMC, AGAR e alginato de sódio 

para um tempo de injeção maior de 30s.  

No gráfico da Figura 6.8 pode-se observar a comparação da injetabilidade, para 

tempo de injeção de 30s, das diferentes formulações avaliadas segundo a metodologia 

proposta. De um modo geral, pode-se observar nos resultados da Figura 6.8, que as 

formulações CMC16, CMC32, CMC64, AGAR08, AGAR16, AGAR64, ALGI08 e 

ALGI16 foram aquelas que apresentaram as maiores injetabilidades para os respectivos 

aditivos propostos.  
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Figura 6.8: Comportamento da injetabilidade das formulações com incorporação de CMC, 
AGAR e alginato de sódio comparadas com a injetabilidade do cimento puro sem 
incorporação de aditivos para tempo de injeção de 30s. 

 

A partir destes resultados pode-se verificar que as formulações não foram totalmente 

injetadas, apresentando ao final do tempo de injeção uma quantidade residual de pasta. 

Constatou-se visualmente, durante os ensaios de injetabilidade, que todas as formulações 

com incorporação de aditivos, assim como com a pasta de cimento puro, sofreram 

fenômeno de segregação (separação das duas fases sólido-líquido) em diferentes graus de 

severidade. O fenômeno de segregação é indesejado e depende das propriedades de cada 

aditivo. Este fenômeno permite migração do liquido pressurizado durante a injeção e 

conseqüente purga de parte da fase líquida, causando compactação indesejada da fase 

sólida, que leva ao entupimento da seringa. 

As formulações CMC04, CMC08 e ALGI64 apresentaram uma injetabilidade 

inferior ao do cimento puro. Neste caso, isso se deve ao fato da manifestação do fenômeno 

de segregação no caso da injeção do cimento puro, onde a grande parte dos 15,7% de 

injetabilidade está vinculada à perda de massa associada à segregação e saída da parte 
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líquida da suspensão. Assim, as formulações CMC04, CMC08 e ALGI64, apesar de sua 

baixa injetabilidade, promoveram a formação de um injetado mais homogêneo. 

 

6.2.3 Análise microestrutural 

Tendo em vista os melhores resultados quanto a injetabilidade das formulações 

CMC16, AGAR16 e ALGI08, foram realizadas avaliações microestruturais destas 

formulações após o término de seu processo de cura. Através da constatação da 

semelhança das micrografias das Figuras 6.9 pode-se observar uma microestrutura 

extremamente porosa para ambas as formulações CMC16, AGAR16 e ALGI08. Com base 

nas imagens pode-se inferir que foi possível obter uma microestutura com poros 

interconectados, propriedade favorável a osteocondução.  

 

    

    
Figura 6.9: Micrografia eletrônica de varredura com aumento de 2000X da superfície de 
fratura típica obtida no cimento (após 6 semanas de cura): a) sem a incorporação de 
aditivos; b) com incorporação de 0,4% de CMC; c) com incorporação de 0,8% de AGAR; 
d) com incorporação de 0,8% de alginato de sódio. 
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As micrografias eletrônicas de varredura foram obtidas de amostras desmoldadas 

após 24h de cura a temperatura ambiente, seguidas de 72h de imersão em água, e deixadas 

6 semanas sob repouso a temperatura ambiente. Pode-se observar que, após 6 semanas, 

todos os aditivos promoveram obtenção de hidroxiapatita, caracterizada pelas lamelas em 

formato circular. No entanto, maiores estudos devem ser realizados para se acompanhar o 

processo de conversão do fosfato tricálcico para hidroxiapatita em formulações com 

incorporação de aditivos. 

Constatou-se que esta morfologia típica do cimento de fosfato tricálcico, conforme já 

relatado na literatura (Driessens, 1997) é oriunda do processo de evolução da hidratação, 

onde as partículas menores são dissolvidas primeiro e as partículas maiores tornam-se 

menores. Como o espaço disponível entre as partículas é limitado, os produtos da 

hidratação tendem a cristalizar-se muito próximo das partículas de TCP em hidratação, 

dando a aparência de formação de um revestimento ao redor delas. Através de avaliação a 

longo prazo do processo de cura, devido à falta de espaço, a hidratação das partículas do 

fosfato tricálcico resulta na formação de um material relativamente resistente. Através da 

análise microestrutural pode-se observar também o resultado da reação do pó de cimento 

através da formação de cristais de fosfatos de cálcio, assim como a presença de alta 

concentração de poros. 

De modo geral fazendo-se uma comparação global das microestruturas 

apresentadas pelas diferentes formulações na Figura 6.9, não se observou diferenças 

morfológicas marcantes com relação à incorporação dos aditivos após 6 semanas de cura 

sob repouso a temperatura ambiente, apresentando ao final deste período 

preponderantemente a microestrutura típica promovida pela hidroxiapatita. Em geral, a 

nucleação e crescimento de um cristal que ocorrem durante o processo de cura do cimento 

são derivados do grau de supersaturação, que depende da taxa de dissolução dos fosfatos 

de cálcio. A taxa de dissolução dos fosfatos de cálcio é controlada pela solubilidade e pela 

área superficial do sólido. Portanto, após a dissolução das formas metaestáveis, a 

concentração chega à supersaturação, após a qual a forma estável cresce na forma de 

cristais.  
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6.3 AVALIAÇÃO DOS CORPOS DE PROVA 

 

6.3.1 Porosidade aparente 

Como a porosidade aberta é considerada um fator favorável a osteocondução, 

permitindo o crescimento de osso no interior dos poros, pode-se dizer que todas as 

formulações possuem tendência de favorecerem este comportamento biológico tendo em 

vista que todas as formulações apresentaram porosidade aparente superior a 30%, 

conforme Figura 6.10. No entanto, sabe-se que a resistência mecânica é inversamente 

proporcional à porosidade do corpo cerâmico, visto que é uma propriedade dependente da 

porção sólida do material, ou seja, os vazios teoricamente tende a influenciar 

negativamente na resistência mecânica.  

 

 

Figura 6.10: Comportamento da porosidade aparente das diferentes formulações propostas 
comparadas com a porosidade do cimento puro sem incorporação de aditivos. 

 

A porosidade aparente obtida para todos as amostras encontram-se em níveis 

elevados, entre 30 a 60%, sem alterações significativas entre as diferentes formulações 
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propostas. Com exceção das formulações AGAR64 e ALGI32 que apresentaram 

porosidades mais elevadas (acima de 60%), provavelmente devido às suas elevadas razões 

líquido/pó (0,87) para ambos. Confrontando-se estes resultados com os valores obtidos na 

Tabela 6.1, pode-se verificar que, de modo geral, a porosidade está intimamente ligada à 

fração líquido/pó inicial da mistura. 

 

6.3.2 Massa especifica aparente 

O gráfico da Figura 6.11 revela a influencia da incorporação de aditivos na massa 

específica aparente das diferentes formulações propostas. Os resultados apontam uma 

queda na massa específica aparente dos corpos de prova com incorporação de aditivo em 

relação ao cimento puro. Isso está relacionado ao aumento da porosidade associada à 

dispersão das partículas promovida pelos aditivos. Acredita-se que algumas formulações 

tendem a criar defeitos devido à formação de segunda fase, composta de aglomerados de 

aditivo não dissolvidos na pasta.  

 
Figura 6.11: Comportamento da massa específica aparente das diferentes formulações 
propostas comparadas com a massa específica aparente do cimento puro sem incorporação 
de aditivos. 
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6.3.3 Resistência mecânica 

O gráfico da Figura 6.12 apresenta o valor de resistência mecânica das diferentes 

formulações, com relação à fração dos aditivos incorporados na matriz de cimento. Pode-se 

notar a partir dos resultados de resistência mecânica a influencia deletéria dos maiores 

teores de aditivos na matriz de cimento, através da diminuição da resistência mecânica com 

relação à matriz de cimento sem incorporação de aditivos. 

Segundo Santos (1999), as variações na resistência mecânica a compressão estão 

possivelmente associadas à reação hidráulica de transformação do cimento em 

hidroxiapatita. Segundo Leroux (1999), a evolução da reação para a fase hidroxiapatita é 

resultado de reações ácido-base entre os fosfatos básicos (fase sólida) e fosfatos ácidos 

(fase líquida).  

A partir da avaliação dos resultados apresentados pode-se concluir que as 

formulações com decréscimo gradual da resistência mecânica devido ao aumento do teor 

de aditivo são fundamentalmente dependentes da razão líquido/pó.  

 
Figura 6.12: Comportamento da resistência mecânica à compressão das diferentes 
formulações propostas comparadas com a resistência mecânica do cimento puro sem 
incorporação de aditivos. 
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Através da comparação das respectivas resistências mecânicas pode-se notar que as 

formulações CMC16 e AGAR32 apresentaram desvio de tendência com comportamentos 

semelhantes, embora suas razões líquido/pó sejam diferentes. Isto se deve possivelmente à 

atuação do aditivo que permitiu uma maior coesão entre as partículas, atuando como 

reforço, conferindo a estas formulações um aumento na resistência mecânica.  

Em contrapartida, todas as formulações com o menor teor de aditivo apresentaram as 

melhores resistências mecânicas após a cura. As formulações CMC04, CMC16 e 

AGAR04, ainda que menos resistentes que o cimento puro, foram as formulações com 

incorporação de aditivos que apresentaram os melhores valores de resistência mecânica á 

úmido após 72h de imersão, todas com razão líquido/pó de 0,6, idêntica ao do cimento 

puro. 

Apesar da baixa resistência mecânica resultante das formulações CMC32, CMC64, 

AGAR64, ALGI16, ALGI32 e ALGI64, suas maiores razões líquido/pó (0,67; 0,87; 0,87; 

0,87; 0,87; 0,87; respectivamente) promoveram trabalhabilidade e injetabilidade ao 

cimento. Suas propriedades mecânicas foram significativamente reduzidas devido ao maior 

grau de porosidade resultante, associada à maior quantidade de líquido incorporada. 

Entretanto, ao se confrontar a massa específica aparente com os valores de resistência 

mecânica obtidos para as formulações ALGI16, ALGI32 e ALGI64, pode-se inferir a 

existência de defeitos internos aos corpos de prova, praticamente impossíveis de serem 

eliminados por completo no processamento, pois se sabe que os poros maiores, ditos 

macroporos, influenciam significativamente na resistência mecânica, que é determinada 

pelo defeito mais crítico presente no corpo cerâmico. Acredita-se que o hidrogel formado 

pelo alginato de sódio, no entanto, permite a entrada e retenção de ar em sua estrutura que 

acabou por prejudicar sua injetabilidade e resistência mecânica.  

A partir da comparação com os resultados anteriores de porosidade aparente pode-se 

notar a influencia direta da incorporação de aditivo ao cimento através da tendência de 

aumento da porosidade aberta dos corpos de prova em detrimento da resistência mecânica 

para todas as formulações testadas. 
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6.3.4 Microscopia ótica 

 

Uma avaliação por microscopia ótica das superfícies de fratura dos corpos-de-prova 

investigados permite obter subsídios para uma associação entre a microestrutura e os 

resultados de resistência mecânica. A partir da Figura 6.13 pode-se observar que a 

morfologia típica do cimento puro em comparação com as morfologias típicas das 

formulações com incorporação de 1,6% de CMC, 1,6% de AGAR e 0,8% de alginato de 

sódio.  

    

    

Figura 6.13: Micrografia ótica com aumento de 40X da superfície de fratura típica obtida 
no cimento: a) sem a incorporação de aditivos; b) com incorporação de 0,4% de CMC; c) 
com incorporação de 0,8% de AGAR; d) com incorporação de 0,8% de alginato de sódio. 

 

Considerando que a intensidade das ligações químicas que constituem o corpo 

cerâmico após cura do cimento de fosfato tricálcico sejam definidoras de uma resistência 

mecânica intrínseca, deve-se acrescentar a discussão a conhecida dependência da 



 

 94

resistência mecânica dos materiais cerâmicos com o maior defeito presente na 

microestrutura. De modo geral, fazendo-se uma comparação global das microestruturas, 

apresentadas na Figuras 6.13, podem-se constatar algumas diferenças entre os corpos-de-

prova das diferentes formulações.  

Nas formulações com CMC (ANEXO I) não se observou mudança muito 

significativa na microestrutura, apresentando-se muito semelhante ao do cimento não 

aditivado. Neste sentido acredita-se que o CMC não afeta de modo significativo a reação 

de cura do cimento. 

Já nas formulações com incorporação de AGAR (ANEXO I) constatou-se uma 

variação significativa na microestrutura através do aumento da porosidade e presença de 

uma segunda fase dispersa. Esta segunda fase esta associada, possivelmente, ao 

aprisionamento de aglomerados não dissolvidos do aditivo.  

Observações ao microscópio ótico das formulações com incorporação de ácido 

láctico (ANEXO I) revelam que suspensões de cimento em água formam grandes 

aglomerados de partículas de cimento. Segundo Leroux (1999), com a precipitação quase 

que instantânea da fase brushita [CaHPO4.2H2O], o cimento fica disperso em partículas 

praticamente individualizadas com pouquíssima coesão.  

Nas estruturas típicas das formulações com incorporação de pirofosfato de sódio e 

lignosulfonato de sódio (ANEXO I) observa-se a presença de pequenos poros 

arredondados provenientes da incorporação e retenção de ar ainda durante a etapa de 

homogeneização da pasta. O método de conformação dos corpos de prova também 

apresenta-se de fundamental importância na configuração da microestrutura resultante 

evidenciado pela identificação de defeitos como a presença de bolhas oriundas do 

aprisionamento de ar durante a etapa de preenchimento das cavidades do molde. 
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7. CONCLUSÕES 

 

A partir dos resultados obtidos é possível inferir as seguintes conclusões: 

 

7.1 Quanto à síntese de cimento ósseo de fosfato tricálcico 

 

i) obtive-se cimento com composição de fosfato tricálcico; 

ii) a etapa de resfriamento brusco mostrou-se fator crucial no sucesso da metodologia 

empregada; 

iii) na metodologia de beneficiamento do pó de cimento, a moagem a úmido apresentou 

eficácia máxima após 6h de moagem; 

 

7.2 Quanto à injetabilidade do cimento ósseo de fosfato tricálcico 

 

i) obteve-se composições de cimento de fosfato tricálcico injetáveis, com uso potencial em 

medicina e odontologia; 

ii) a metodologia desenvolvida para avaliação da injetabilidade mostrou-se eficaz na 

comparação das diferentes formulações propostas; 

iii) constatou-se uma relação de proporcionalidade direta entre a injetabilidade do cimento 

e tempo de injeção, sendo a injetabilidade dependente do comportamento reológico das 

pastas; 

iv) as formulações CMC16, AGAR16 e ALGI08, apresentaram boa injetabilidade com 

injetados resultantes homogêneos; 
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7.3 Quanto ao cimento curado 

 

i) formulações aditivadas apresentaram aumento da porosidade aparente em relação ao 

cimento puro; 

ii) formulações aditivadas seguiram a mesma tendência de redução da resistência mecânica 

à compressão com o aumento do teor de aditivo; 

iii) todas formulações seguiram a mesma tendência de aumento da resistência mecânica 

com a redução de líquido incorporado, em virtude da redução da porosidade final; 

iv) através da análise microestrutural das formulações CMC16, AGAR16 e ALGI08, foi 

possível a identificação da microestrutura típica da hidroxiapatita; 

v) as formulações com 1,6% de carboxi-metil-celulose, 1,6% de AGAR e 0,8% de alginato 

de sódio, permitiram a obtenção de uma viscosidade suficiente para uma boa 

homogeneização e injeção, apresentando ao final da cura resistência mecânica à 

compressão semelhante ao do osso esponjoso. 
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8. SUGESTÕES PARA TRABALHOS FUTUROS 

 

Para se dar continuidade a este trabalho, tem-se como sugestões de aprimoramento: 

 

i) Estudar modificações no processo de síntese da matéria-prima variando-se parâmetros 

como temperatura, tempo de patamar e severidade do resfriamento brusco com o objetivo 

de minimizar a formação da fase TCP-β; 

ii) Repetir os ensaios com maiores concentrações de acelerador de cura na fração líquida 

para as formulações que apresentaram melhores características quanto à injetabilidade; 

iii) Avaliar a injetabilidade através de novas formulações com combinações de aditivos que 

apresentaram melhoria dos valores de injetabilidade; 

iv) Repetir ensaios com novos tempos de injeção e identificar os tempos limites máximos 

de injeção para formulações que apresentaram melhoria dos valores de injetabilidade; 

v) Avaliação da influência de vácuo no processo de homogeneização e injeção das pastas; 

vi) Estudo do comportamento in-vitro e in-vivo das formulações de cimento com 

incorporarão de aditivos que apresentaram melhoria dos valores de injetabilidade. 
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10. ANEXOS 
 
 

 

 

Figura 10.1: Micrografia ótica com aumento de 40X da superfície de fratura típica obtida 
no cimento com incorporações de CMC, AGAR e alginato de sódio. 
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Figura 10.2: Micrografia ótica com aumento de 40X da superfície de fratura típica obtida 
no cimento com incorporações de quitosana, pirofosfato de sódio e lignosulfonato de 
sódio. 
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Figura 10.3: Micrografia ótica com aumento de 40X da superfície de fratura típica obtida 
no cimento com incorporações de glicerina e ácido láctico. 

 


