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Resumo 

 

Para reparar o tecido ósseo lesionado, a engenharia de tecidos (ET) é considerada uma estratégia 

viável e promissora. Os polímeros policaprolactona (PCL), poliácido láctico (PLLA), e 

poliuretano (PU) são bioabsorvíveis e biocompatíveis. A hidroxiapatita (HA) é uma cerâmica 

com propriedades osteocondutoras. O objetivo principal desse estudo é produzir e caracterizar 

scaffolds poliméricos rotofiados a base de PCL, PLLA e PU incorporados com HA para futuras 

aplicações odontológicas. Os scaffolds foram caracterizados quanto a sua morfologia e 

rugosidade por microscopia eletrônica de varredura (MEV) e microscopia de força atômica 

(AFM) observando-se morfologia de fibras homogênea com rugosidade superficial. Os 

scaffolds foram ainda caracterizados quanto a composição química por espectroscopia no infra-

vermelho por transformada de Fourier (FT-IR), estabilidade térmica por termogravimetria 

(TGA), cristalinidade por difração de raio-X (DRX), avaliação de formação de apatita por 

fluido corporal simulado (SBF) e caráter hidrofílico por ângulo de contato, e degradação. O 

(FT-IR) confirmou a presença da HA nas fibras dos scaffolds e ausência de solvente residual, 

por análise termogravimétrica (TGA) foi possível observar que a adição de HA acarretou uma 

maior estabilidade térmica dos scaffolds. O DRX confirmou que não foram detectados picos de 

difração correspondentes a quaisquer impurezas, apresentando somente picos dos polímeros e 

da hidroxiapatita. Após a imersão na solução de SBF no período de 30 dias, ocorreram 

deposição de estruturas do tipo apatita nos scaffolds. O ensaio de ângulo de contato mostrou 

que a adição de HA melhorou a hidrofilicidade. A adesão e a proliferação celular foi analisada 

por ensaios biológicos in vitro com células de osteoblastos, e foi possível observar viabilidade 

celular e biocompatibilidade das células com os scaffolds. Além disso, foi observada que as 

nanopartículas de HA favorecem a osteocondução. Portanto, através dos resultados obtidos 

conclui-se que os scaffolds porosos apresentam propriedades adequadas para o uso em 

aplicações odontológicas. 

Palavras-chave: Compostos poliméricos; Copolímeros; Polímero na medicina.  

 

 

 

https://www.sciencedirect.com/topics/materials-science/hydroxylapatite


Abstract 

 

To repair damaged bone tissue, tissue engineering (TE) is considered a viable and promising 

strategy. Polymers such as polycaprolactone (PCL), polylactic acid (PLLA), and polyurethane 

(PU) are bioabsorbable and biocompatible. Hydroxyapatite (HA) is a ceramic with 

osteoconductive properties. The main objective of this study is to produce and characterize 

rotary jet spun polymeric scaffolds based on PCL, PLLA and PU incorporated with HA for 

future dental applications. The scaffolds were characterized for their morphology and 

roughness by scanning electron microscopy (SEM) and atomic force microscopy (AFM) 

observing homogeneous fiber morphology with surface roughness. The scaffolds were further 

characterized for chemical composition by Fourier transform infrared spectroscopy (FT-IR), 

thermal stability by thermogravimetry (TGA), crystallinity by X-ray diffraction (XRD), 

evaluation of apatite formation by simulated body fluid (SBF) and hydrophilic character by 

contact angle, and degradation. The (FT-IR) confirmed the presence of HA in the scaffolds 

fibers and the absence of residual solvent, by thermogravimetric analysis (TGA) it was possible 

to observe that the addition of HA resulted in greater thermal stability of the scaffolds. XRD 

confirmed that no diffraction peaks corresponding to any impurities were detected, meaning the 

single crystalline phase of the polymers and hydroxyapatite. After immersion in the SBF 

solution for a period of 30 days, the scaffolds had deposition of apatite-like structures. The 

contact angle test showed that the addition of HA improved the hydrophilicity. Cell adhesion 

and proliferation was analyzed by in vitro assays with osteoblast cells, and it was possible to 

observe cell viability and biocompatibility of cells with scaffolds. Furthermore, it was observed 

that HA nanoparticles prromoted osteoconduction. Therefore, through the results obtained, it is 

concluded that porous scaffolds had suitable properties for use in dental applications. 

Keywords: Polymeric compounds; Copolymers; Polymers in medicine.  
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 1 INTRODUÇÃO   

 

  A odontologia regenerativa concentra várias patologias orodentais. É um ramo 

importante da medicina regenerativa e inclui defeitos ósseos como periodontite, reabsorção 

óssea alveolar e doenças destrutivas dos dentes, como carreadores dentários e necrose pulpar. 

Todas essas doenças afetam diretamente a qualidade de vida dos pacientes e os recursos de 

saúde, as quais as terapias devem ser direcionadas tanto para a regeneração óssea quanto para 

a regeneração dentária (Tran et al., 2019).  

  Para manter as células regenerativas não diferenciadas, vários tipos de biomateriais 

biodegradáveis são desenvolvidos como matrizes porosas a fim de facilitar as células pré-

osteoblásticas e odontoblásticas a diferenciar, depositar e mineralizar a matriz extracelular e 

substituir o biomaterial  com o tempo (Chang et al., 2017). Na região craniofacial, a perda 

significativa de tecido ósseo ocorre frequentemente devido a anomalias congênitas ou 

reabsorção secundária a perda dentária, doença periodontal, tumores e lesão traumática (Raja 

et al., 2009).  

  Em países de baixa e média renda, a perda dentária é um problema de saúde pública 

mundial (Marcenes et al., 2013; Murray et al., 2012). Além de ser considerada um potencial 

fator de risco para doenças cardiovasculares, está associada a condições gerais de saúde como 

pressão arterial, obesidade e desnutrição (De Marchi et al., 2012; Musacchio et al., 2007; Peres 

et al., 2012). Na qualidade de vida há um impacto negativo, pois afeta atividades diárias como 

mastigação, deglutição, fonação, estética e vida social (Furuta & Yamashita, 2013; Gerritsen et 

al., 2010; Musacchio et al., 2007). Entre as 100 doenças crônicas que afetam a expectativa de 

vida, a perda dentária severa ocupa a 36ª posição, refletindo não apenas a saúde bucal, mas 

também a sistêmica (Marcenes et al., 2013). Entre 1998 e 2012, um estudo no Brasil constatou 

que 10,2% de todos os tratamentos odontológicos foram extrações dentárias de dentes 

permanentes (De Melo Cunha et al., 2015). Como a indicação principal de extrações, a cárie 

geralmente é descrita (Jovino-Silveira et al., 2005; C.-Y. Lee et al., 2015; Lesolang et al., 2009). 

Também são relatadas outras indicações como periodontite, problemas endodônticos, trauma 

dentário, estética, falha de erupção, parte de um plano de tratamento protético e outras razões 

médicas como eliminação de focos dentais (Alesia & Khalil, 2013).  
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  O uso de implantes dentários é uma opção amplamente aceita para pacientes com 

maxilares total ou parcialmente edêntulos. Devido a perda dentária a reabsorção óssea da crista 

alveolar pode ocorrer afetando negativamente a reconstrução protética adequada, tornando o 

posicionamento dos implantes dentários na posição tridimensional correta quase impossível. 

Portanto, para aumentar a largura e a altura do rebordo alveolar atrófico várias técnicas têm 

sido propostas. A regeneração óssea guiada (ROG) é uma técnica bem estabelecida (Esposito 

et al., 2009; Milinkovic & Cordaro, 2014; Toti et al., 2017). Para ocorrer a regeneração do 

periodonto, a técnica ROG segue o princípio da regeneração do tecido guia, que por meio da 

adaptação da barreira da membrana, impede a migração de células de tecidos moles para o 

defeito ósseo subjacente. A membrana tem a finalidade de acumular fatores de crescimento 

ósseo, fornecer a estabilidade ao enxerto ósseo, não permitir a migração de células não 

osteogênicas para o local e prevenir o colapso dos tecidos moles no defeito, sendo este o papel 

mais importante (Chiapasco et al., 2009).  

  Para a técnica ROG, várias membranas de barreira têm sido usadas. Existem opções em 

relação a composição das membranas de barreira, sendo eles o uso de materiais sintéticos 

reabsorvíveis e não reabsorvíveis, como o politetrafluoroetileno e uma combinação de ácido 

poliglicólico e carbonato de trimetileno, e como outra opção, as membranas reabsorvíveis de 

colágeno, que são materiais reabsorvíveis de origem xenográfica comumente usadas (A. Lee et 

al., 2009; McGinnis et al., 1998; Mellonig et al., 1998; Simion et al., 1997). 

  Outros fatores que causam perda óssea na área odontológica são os cistos e os tumores 

odontogênicos. Os cistos odontogênicos são lesões ósseas destrutivas que permanecem preso 

no osso ou tecido gengival e se desenvolvem a partir de um componente do epitélio 

odontogênico (Avelar et al., 2009). Os pequenos cistos odontogênicos são encontrados 

incidentalmente em radiografias realizadas para avaliação odontológica, pois costumam ser 

assintomáticos. Os procedimentos alternativos para o tratamento de cistos odontogênicos são 

descompressão, enucleação e marsupialização, quando se encontram grandes, é necessário 

realizar ressecção segmentar. Embora forneça excisão de margem livre, essa abordagem é 

acompanhada de alta morbidade, incluindo perda de dentição e deformidade estética, além de 

requerer um procedimento reconstrutivo com prótese (Safadi et al., 2020).  

  Os tumores odontogênicos são derivados de elementos epiteliais, ectomesenquimais e / 

ou mesenquimais do aparelho formador de dentes. A maioria dos tumores odontogênicos surge 

sem um fator causal aparente. Eles são divididos em tumores benignos e malignos (PHILIPSEN 

& H, 2005). Os tumores odontogênicos intraósseos malignos induzem a reabsorção óssea e a 
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ressecção cirúrgica com margens livres é muitas vezes a terapia de escolha, embora os pacientes 

devam ser tratados de acordo com a análise histológica, dados locais, status dos linfonodos 

regionais e status metastático.  A reconstrução é obrigatória e permitirá resultados funcionais e 

estéticos aceitáveis.  Para reconstruir tridimensionalmente a perda óssea, manter a 

funcionalidade e o perfil estético, o tratamento de escolha é a reconstrução com retalho 

osteomiocutâneo microvascularizado. (PHILIPSEN & H, 2005). Além disso, devido ao rápido 

desenvolvimento dos biomateriais e as necessidades clínicas da medicina moderna, a pesquisa 

em biomateriais para reparar ossos em defeitos mandibulares tem atraído cada vez mais atenção 

(De Meurechy et al., 2018; Qiang Zhang et al., 2019). Devido as suas excelentes propriedades 

mecânicas, propriedade especial de resistência a corrosão e biocompatibilidade satisfatória, a 

liga de titânio é um dos biomateriais mais utilizados, que atende aos requisitos de implantação 

em humanos (Zhao et al., 2018). São utilizadas na reconstrução e reparo mandibular, incluindo 

placas de reconstrução e customizadas ou endoprótese modular (Chanchareonsook et al., 2014; 

S. Lee et al., 2008; Lye et al., 2013). 

 Entre os vários tipos de traumas, o traumatismo facial pode causar danos aos tecidos 

moles e estruturas ósseas que ocorre como consequência de lesão física na face. É a quinta 

maior causa de morte no mundo e há uma maior incidência na faixa etária de 20 a 40 anos com 

predomínio do sexo masculino (McCormick & Putnam, 2018). Nos últimos anos, os fatores 

causais de lesões faciais mudaram nos países desenvolvidos, passando de acidentes de veículos 

a violência interpessoal, sendo o consumo de álcool exagerado a causa principal de violência 

interpessoal (Hutchison et al., 1998). 

 Dados indicam que ao menos uma vez na vida, 60,7% dos homens e 51,2% das mulheres 

sofrem um incidente traumático (Javidi & Yadollahie, 2012). Quedas, acidentes de transporte 

e violência interpessoal, resultam em lesões ortopédicas traumáticas envolvendo fraturas, 

luxações e lesões graves de tecidos moles (Nadkarni et al., 2005; R. H. Pan et al., 2014). Por 

vários fatores etiológicos, milhões de pessoas sofrem lesões traumáticas todos os anos (Bryant 

et al., 2015). Independentemente da idade, sexo, renda ou região geográfica, a lesão traumática 

tem um impacto considerável na qualidade de vida relacionada a saúde para todas as pessoas 

(Krug & Team, 1999; Lyons et al., 2010; Toien et al., 2011). 

  Devido ao aumento da expectativa de vida, os idosos estão adotando um estilo de vida 

mais ativo e estão em busca de melhores condições de vida, saúde e bem-estar. Essa alteração 

resulta em acidentes de trauma maxilofacial mais frequentes (Chrcanovic et al., 2010; Marciani, 

1999; Toivari et al., 2014; Qiang Zhang et al., 2015). Outros fatores como fraqueza ou falta de 

https://www.sciencedirect.com/topics/materials-science/corrosion-resistance
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condicionamento físico, perda de equilíbrio, marcha instável, tempo de reação reduzido e 

deficiência cognitiva, também podem contribuir para o aumento de acidentes traumáticos em 

idosos (Bonne & Schuerer, 2013; Gassner et al., 2003; Keller et al., 2012; Thompson et al., 

2006). Com o entendimento de suas causas, prevenção e tratamento adequado, o trauma 

maxilofacial é uma preocupação de saúde pública que pode ser facilmente evitada. No Brasil 

devido a uma alta prevalência de comorbidade gerada após um acidente traumático, os idosos 

consomem 60% a mais de recursos governamentais do que adultos, jovens e crianças (Bonne 

& Schuerer, 2013; Gassner et al., 2003; Keller et al., 2012; Thompson et al., 2006) . 

  Na prática clínica de reparo de defeitos ósseos, as fraturas, infecções e tumores ósseos 

tornaram-se um grande desafio médico e socioeconômico (J. J. Li et al., 2019; Munhoz et al., 

2018; Song et al., 2018). Na Austrália e na Nova Zelândia, a lesão traumática desempenha um 

papel fundamental em causar mortalidade e morbidade (Curtis et al., 2012; Mathers et al., 

2001). Nos Estados Unidos e na União Europeia, as consequências socioeconômicas do 

tratamento de pacientes com fratura óssea aumentarão no futuro devido ao envelhecimento de 

suas populações. Cerca de 1 milhão de casos por ano nos Estados Unidos, tratamentos 

de defeitos ósseos requer procedimentos de enxerto ósseo (Petite et al., 2000).  

  O uso de enxertos ósseos em especial enxertos autólogos e autógenos ou próteses 

usando materiais metálicos e cerâmicos, são os tratamentos baseados em reposição óssea 

(Spitzer et al., 2002). Para uma cura bem-sucedida do enxerto, é necessário fornecer ou 

promover três características principais: osteocondução  para manter espaço para novo 

crescimento ósseo, osteogênese para recrutar células formadoras de osso e osteoindução para 

induzir a diferenciação de células indiferenciadas durante a regeneração ou reparo ósseo (Block 

& Kent, 1997; Schlegel et al., 2003). No entanto, exceto osso autógeno, nenhum material de 

enxerto ósseo apresenta todas essas características. Embora haja um número crescente de 

substitutos para o enxerto ósseo, os autoenxertos que retirado de outra parte do corpo do 

paciente, ainda são considerados o padrão ouro para aumento ósseo em cirurgia oral e 

maxilofacial (Gazdag et al., 1995; Kneser et al., 2006; Misch, 2010). Possuem propriedades 

osteogênicas, osteoindutivas e osteocondutoras (Batas et al., 2020). No entanto, mesmo com 

uma boa taxa de sucesso, requer procedimentos cirúrgicos invasivos e muitas vezes em 

quantidade insuficiente de material (Srnec et al., 2018). Os enxertos que envolvem a 

implantação de um osso natural removido de outro corpo humano chamado de aloenxertos, 

podem representar uma solução válida em cirurgia óssea. Entretanto, os riscos de rejeição 

aumentam devido a transmissão de infecções por patógenos do doador ao hospedeiro no local 

https://www.sciencedirect.com/topics/medicine-and-dentistry/bone-defect
https://www.sciencedirect.com/topics/medicine-and-dentistry/autograft
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https://www.sciencedirect.com/topics/medicine-and-dentistry/bone-regeneration
https://www.sciencedirect.com/topics/medicine-and-dentistry/bone-regeneration
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do implante após o transplante. Além disso, os aloenxertos passam por processos de remoções 

de fatores de histocompatibilidade e patógenos, os quais perdem diversos componentes 

indispensáveis para desempenhos de incorporação similares aos autógenos. Quando o 

transplante não é aplicável, os enxertos ósseos xenógenos, implantes de diferentes espécies de 

animais, também são comumente usados para a reparação de defeitos ósseos (Arrington et al., 

1996; Banwart et al., 1995). Mesmo com propriedades semelhantes do osso autólogo em termos 

de estabilidade e elasticidade biomecânica, os aloenxertos e xenoenxertos representam uma 

limitação de uso mesmo quando os fatores osteoindutores são preservados durante o 

processamento (Aho et al., 1994; Lobo Gajiwala et al., 2003).  

 A Engenharia de Tecidos (ET) surge como uma alternativa a reparo de funções dos 

tecidos através de biomateriais na forma de scaffolds, células e moléculas bioativas que 

substituem funções biológicas estruturais e funcionais. Scaffolds são biomateriais projetados 

para causar interações celulares desejáveis para o arranjo de novos tecidos funcionais. Para 

regenerar uma diversidade de tecidos conjuntivos como cartilagem, osso, tendão ou ligamento, 

os princípios da ET foram aplicados utilizando uma combinação de células e fatores de 

crescimento (Asl & Ghomi, 2020; Soleymani Eil Bakhtiari et al., 2021). Entretanto, para 

funcionar como uma subestrutura para o tecido a ser restaurado e causar adesão, proliferação e 

diferenciação celular, scaffolds tridimensionais altamente porosos com estrutura química 

adequada de superfície e topografia são desejados (Eivazzadeh-Keihan et al., 2019). O scaffold 

deve imitar a matriz extracelular (MEC) no aspecto morfológico, bioquímico e mecânico 

(Amani et al., 2019; Tonda-Turo et al., 2016). Semelhança com a estrutura do tecido alvo, 

resistência mecânica apropriada, biocompatibilidade, taxa de degradação ajustável com 

produtos de degradação não tóxicos, boa porosidade para o transporte de nutrientes e resíduos 

são as propriedades de um scaffold (Guo & Ma, 2018; Suesca et al., 2017).  

  O desenvolvimento de biomateriais para qualquer aplicação de substituição óssea deve 

ser baseado na estrutura a ser substituída. No entanto, o local da aplicação e da função que deve 

ser restaurada, depende das propriedades do biomaterial. Para que os biomateriais sejam 

compatíveis ao ambiente biológico, precisam sobreviver ao estado de estresse do osso, as 

condições e atividades do paciente e o pH dos fluidos corporais, que podem variar de 1 a 9 em 

vários tecidos (Black & Hastings, 1998).  

  Em cirurgia ortopédica foi desenvolvida uma ampla gama de técnicas operatórias, entre 

elas a osteossíntese é uma das técnicas mais comuns tanto em ortopedia quanto 

em traumatologia.  A osteossíntese é a união das extremidades dos fragmentos ósseos 

https://www.sciencedirect.com/topics/medicine-and-dentistry/traumatology
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fraturados para manter a posição anatômica correta com auxílio de placas, fios, hastes, pregos 

e parafusos (Toogood et al., 2018). O principal objetivo da técnica de osteossíntese é a 

restituição da mobilidade do membro acometido (Vicenti et al., 2020). O material utilizado 

pode ser retirado ou não após certo tempo e quando a fratura está consolidada (Pham Dang et 

al., 2019). Para suportar a carga no segmento ósseo lesionado, os biomateriais utilizados na 

osteossíntese são obrigados a possuir as propriedades mecânicas ao local do implante (Merolli, 

2019).  

Para melhorar a ligação bioquímica do osso, a hidroxiapatita (HA) é um agente 

bioativo que induz a osteocondutividade incentivando a formação óssea in vivo ao longo da sua 

superfície (Barrere et al., 2003; Ong & Chan, 2000). É o principal mineral do osso, possui os 

componentes de fosfato de cálcio e tem sido frequentemente usada como um composto 

estrutural e bioativo na indução de formação de novos ossos (Allegrini  Jr. et al., 2006; Alt et 

al., 2016). Além disso, a HA tem a capacidade intrínseca de promover a diferenciação 

osteogênica das células-tronco e, assim, acelerar o processo de regeneração óssea (Ma et al., 

2018; Samavedi et al., 2013). Devido sua alta biocompatibilidade e segurança, a HA é um 

componente inorgânico que tem sido amplamente aplicada na ET (J Li et al., 2014; Ma et al., 

2017).  

  A fabricação de biomateriais funcionais imitando a composição do osso 

natural concentraram-se nas últimas décadas no campo ET (J Li et al., 2014; Misra et al., 2010; 

Sun et al., 2017; R. Zhang & Ma, 1999). Para fabricar scaffolds ósseos porosos existem uma 

variedade de métodos amplamente utilizados, entre eles incluem liofilização, solubilização com 

solvente, eletrofiação e rotofiação (Bose et al., 2017; De Witte et al., 2018).  

  Os materiais poliméricos também são amplamente estudados como materiais de 

implantes ortopédicos (Ramakrishna et al., 2001). Quando utilizados em locais cirúrgicos 

ósseos, os materiais poliméricos podem ser seguros, eficazes e suficientemente flexíveis, sendo 

muito apreciados em aplicações orais e maxilofaciais (Sukegawa et al., 2016).  

  Quando possuem estrutura fibrosa são interessantes para aplicações biomédicas devido 

a terem grande proporção superfície-volume, alta porosidade e interconectividade dos poros de 

maneira controlada (James & Laurencin, 2016; J. I. Kim et al., 2016; Murphy et al., 2014). 

Entretanto, para atender os requisitos básicos da ET, as fibras devem apresentar 

biocompatibilidade, biodegradabilidade, propriedades mecânicas apropriadas e características 

superficiais suficientes para adesão e proliferação celular (O’Brien, 2011).  

https://www.sciencedirect.com/topics/biochemistry-genetics-and-molecular-biology/biodegradability
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  Numerosos polímeros sintéticos são utilizados na ET, entre eles esse estudo destaca a 

policaprolactona (PCL), o poliácido láctico (PLLA) e o poliuretano (PU). O objetivo da 

presente proposta é produzir biomateriais poliméricos na forma de membranas incorporadas 

com HA e caracterizar suas propriedades para futuras aplicações odontológicas.  

 

2 REVISÃO DE LITERATURA  

 

2.1 Anatomia e fisiologia óssea  

   

  O esqueleto humano é formado por 80%  de osso cortical e 20% de osso trabecular 

(Clarke, 2008). O osso cortical é composto por um córtex externo denso, enquanto o trabecular 

é localizado no interior da estrutura óssea composto por uma rede interna de placas e hastes 

(Jadvar et al., 2004). O periósteo é um tecido conjuntivo fibroso que cobre a superfície cortical 

externa do osso, exceto nas articulações. O endósteo é uma estrutura membranosa que cobre a 

superfície interna. Ambos contêm vasos sanguíneos, osteoblastos e osteoclastos. Os 

osteoclastos, osteoblastos e osteócitos são os principais constituintes celulares do osso e são 

circundados por matriz extracelular mineralizada (Singh et al., 2018). A hematopoiese é uma 

das funções mais importantes do osso, sendo responsável pela produção de mais de 100 bilhões 

de células sanguíneas maduras por dia (Taichman, 2005). 

  Os ossos crescem e se modificam até atingir a forma e as dimensões adultas nas 

primeiras fases da vida, além de estar em contínuo processo de remodelação e reabsorção por 

formação mediada de osteoblastos que substitui osso velho e danificado por osso novo (Jadvar 

et al., 2004). Em um microambiente com mediadores solúveis, o osso trabecular abriga as 

células da medula incluindo citocinas e fatores de crescimento que participam do processo de 

hematopoiese indicando uma estreita relação entre o sistema ósseo, hematológico e 

imunológico (Taichman, 2005). Em resposta as citocinas do fator de crescimento e fator de 

crescimento transformador, o processo de ossificação é realizado diretamente pela ação dos 

osteoblastos que proliferam das células-tronco mesenquimais (Miller et al., 1999).  

 A produção de matriz extracelular (MEC) é uma das funções dos osteoblastos que 

consiste em proteínas colágenas, principalmente colágeno tipo I e mineral ósseo, que é 

https://www.sciencedirect.com/topics/medicine-and-dentistry/periosteum
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principalmente a hidroxiapatita (Clarke, 2008; Okamoto et al., 2007) (Okamoto et al., 2007). 

Nessa matriz óssea, os osteoblastos que permanecem embutidos, se diferenciam em osteócitos. 

Para formar uma rede e participar na regulação da remodelação óssea com osteoblastos e 

osteoclastos, os osteócitos estabelecem uma comunicação adequada por seus processos 

dendríticos (Bonewald, 2002; Kalajzic et al., 2013). Os osteoclastos pertencem a linhagem 

monócito, macrófago e são as células exclusivas implicadas na reabsorção óssea (Miller et al., 

1999).  

  No início da idade adulta o pico de massa óssea é alcançado e é influenciado por muitos 

fatores, incluindo atividade física, nutrição, sexo, período da puberdade e composição corporal 

(Gordon et al., 2017). Equilíbrio entre a formação e reabsorção óssea, forma e tamanho do osso, 

densidade mineral óssea e microarquitetura óssea são os fatores que contribuem para a 

resistência óssea (Fonseca et al., 2014; Seeman & Delmas, 2006). O aumento do risco de 

fraturas pode levar ao desequilíbrio em qualquer um ou uma combinação desses fatores (Stalvey 

& Clines, 2013).  

 

2.2 Osteocondução, osteoindução e osteogênese  

   

  As três principais propriedades dos ortobiológicos usadas na consolidação óssea são 

osteocondução , osteoindução e osteogênese (Egol et al., 2015).  

  Osteocondução é um processo de formação óssea capaz de suportar a fixação 

de osteoblastos e células osteo-progenitoras permitindo a migração e crescimento dessas 

células dentro da arquitetura tridimensional do enxerto (Albrektsson & Johansson, 2001; Bray 

et al., 2017; Finkemeier, 2002; Roberts & Rosenbaum, 2012). A fim de curar ou formar novo 

osso, os materiais osteocondutores servem como um arcabouço para a resposta do hospedeiro. 

Entre os materiais osteocondutores se encontram os autoenxerto , aloenxerto, matriz óssea 

desmineralizada e estruturas de preenchimento como cerâmica de cálcio. Para apoiar o 

crescimento interno das células hospedeiras e da vasculatura, os materiais osteocondutores 

geralmente contém uma matriz estruturada semelhante a do osso esponjoso. Em comparação 

com fatores de crescimento e moléculas de sinalização, como proteínas morfogenéticas ósseas, 

o autoenxerto esponjoso tem o maior potencial osteocondutor (Roberts & Rosenbaum, 2012).  
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  A osteoindução é um processo de formação óssea onde um novo osso é gerado através 

de células primitivas, indiferenciadas e pluripotentes como osteoblastos e condroblastos pela 

qual a osteogênese é induzida (Albrektsson & Johansson, 2001). Além disso, a osseointegração 

que define a capacidade de um implante ancorar com a formação de tecido ósseo ao redor do 

implante na interface osso-implante (Albrektsson & Johansson, 2001). Entre os materiais 

osteoindutores incluem principalmente fatores de crescimento e moléculas de sinalização, como 

BMPs, fator de crescimento derivado de plaquetas, fator de crescimento de 

fibroblastos e interleucinas bem como autoenxerto ósseo concentrado de medula óssea 

e plasma rico em plaquetas (Bray et al., 2017; Finkemeier, 2002; Roberts & Rosenbaum, 2012).  

  O processo de elementos celulares específicos como células doadoras derivadas do 

hospedeiro ou de enxertos capazes de sintetizar novo osso é chamado de osteogênese (Roberts 

& Rosenbaum, 2012). Para estimular a osteogênese, o osso esponjoso autógeno possui 

excelente potencial, pois possui todos os elementos necessários. No entanto, outros produtos 

ortobiológicos surgiram, incluindo fatores de crescimento, proteínas de sinalização celular e 

terapias baseadas em células (Calcei & Rodeo, 2019). 

 

2.3 Enxertos ósseos e produtos biológicos 

 

  

  Na região craniofacial, o objetivo dos enxertos ósseos é restaurar e preservar a forma e 

a função. Para garantir o sucesso, o conhecimento dos processos moleculares e fisiológicos do 

enxerto é parte integrante da tomada de decisão. (Doonquah et al., 2021).  

  Para melhorar o reparo ósseo são usados produtos biológicos adjuvantes. Estes, são 

amplamente classificados como terapia baseada em células, fatores de crescimento e terapias 

anabólicas. Esses substitutos ósseos são enxertos feitos de aspirado de medula óssea ou plasma 

rico em plaquetas que são combinados com osso autólogo (Virk & Lieberman, 2012). O enxerto 

de aspirado de medula óssea tem como sua vantagem ser colhido de forma minimamente 

invasiva, além de ter  um número elevado de células-tronco mesenquimais na medula (Baldwin 

et al., 2019; Roberts & Rosenbaum, 2012). Outra hipótese é que por meio da estimulação da 

angiogênese pelas células progenitoras endoteliais que contém, os enxertos de aspirado de 

medula óssea promovem a consolidação da fratura (Roberts & Rosenbaum, 2012). Para poupar 

o paciente de cirurgias adicionais no local doador, os produtos biológicos fornecem alternativas 
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com propriedades osteoindutivas e osteogênicas, além de estimular a incorporação do enxerto 

(Doonquah et al., 2021).  

  As proteínas específicas BPM são um fator de crescimento para reparo ósseo e  extraídas 

da matriz óssea (Martin & Bettencourt, 2018). Foram inicialmente identificadas em resíduos de 

matriz e fibras de colágeno por Urist em 1968 (Smith & Sueda, 2008). As proteínas 

morfogênicas ósseas, BMPs, fazem parte da superfamília do fator de crescimento transformador 

β (TGF- β) (Chen et al., 2012). A ação das BMPs é regulada por receptores de serina treonina 

quinase para regular positivamente as vias a jusante que afetam a atividade osteogênica e não 

osteogênica (Shegarfi & Reikeras, 2009). Das proteínas morfogênicas do osso, BMP-2, BMP-

4, BMP-6, BMP-7 e BMP-9 são os indutores do crescimento ósseo, sendo BMP-2 e BMP-7 os 

subtipos mais amplamente estudados (Ho-Shui-Ling et al., 2018). Ayoub & Gillgrass, (2019) 

relataram que BMP-2 reconstruiu 50% dos defeitos cirúrgicos de um edema localizado.  Martin 

& Bettencourt, (2018)  mostraram que BMP-2 podem apresentar resultados de cicatrização 

aceitáveis, como em procedimentos de elevação do seio nasal, mesmo quando apenas um 

material osteocondutor é utilizado no procedimento reconstrutivo. Um estudo acompanhado 

por 10  anos com BMP-7, mostrou resultados semelhantes aos de osso autógeno com boa 

regeneração óssea e menor tempo de internação hospitalar (Ayoub & Gillgrass, 2019). O uso 

de BMP-2 está associado a edemas graves, formação óssea ectópica indesejada, formação óssea 

retardada e possivelmente aumento do risco de câncer (Shields et al., 2006). Outra possibilidade 

de trabalhar com BMP-2 é a combinação com outros fatores de crescimento. No entanto, para 

se obter um melhor entendimento da influência da liberação de BMP-2 e BMP-7 na formação 

óssea, mais biomateriais devem ser testados (Martin & Bettencourt, 2018). 

 Desde a década de 1970, o plasma rico em plaquetas (PRP) tem sido usado clinicamente. 

A concentração de plaquetas pode ser maior que 2 milhões de células / μL, apresenta altos 

níveis de fatores de crescimento, é rico em proteínas secretoras e promove a cicatrização de 

feridas (Tobita et al., 2013). Além disso, libera vários fatores de crescimento e facilita a 

proliferação, migração e diferenciação de células de regeneração de tecido (Mamede et al., 

2012; Sánchez-González et al., 2012). Para regular a cicatrização de feridas e regeneração de 

tecidos, especialmente a ET periodontais, o PRP autólogo que é a fração líquida processada do 

sangue periférico autólogo com uma concentração de plaquetas acima da linha de base, se torna 

uma ferramenta eficaz (Ghoreishian et al., 2013; Grottkau & Lin, 2013).  

   Um osso colhido de um doador vivo ou de um cadáver, refere-se a um enxerto ósseo 

alogênico, que é então transplantado para o paciente que precisa de um enxerto ósseo 

https://www.sciencedirect.com/topics/medicine-and-dentistry/collagen-fiber
https://www.sciencedirect.com/topics/medicine-and-dentistry/protein-serine-threonine-kinase
https://www.sciencedirect.com/topics/medicine-and-dentistry/protein-serine-threonine-kinase
https://www.sciencedirect.com/topics/medicine-and-dentistry/bone-regeneration
https://www.sciencedirect.com/topics/materials-science/biomaterials
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(Fernandez de Grado et al., 2018; W. Wang & Yeung, 2017). Quando um enxerto ósseo 

autólogo não é possível, o enxerto ósseo alogênico é considerado a melhor opção (W. Wang & 

Yeung, 2017). Podem ser implantados em três formas diferentes: fresco, fresco congelado e 

liofilizado (Costain & Crawford, 2009). Para esterilizá-lo um enxerto alogênico é preparado 

removendo o tecido mole com etanol e então irradiado. O risco de infecção ou doença devido 

ao enxerto não esterilizado ou não devidamente esterilizado e a possibilidade de uma reação 

imunológica ao enxerto são as desvantagens. Além disso, a irradiação afeta as propriedades 

biológicas dos enxertos. O enxerto antes da irradiação possui propriedades osteogênicas e 

osteoindutivas, já após a irradiação, o enxerto é estruturalmente mais fraco e possui apenas 

propriedades osteocondutoras (Roberts & Rosenbaum, 2012).  

    Diferentes métodos de processamento e armazenamento de tecido ósseo, assim como 

biomateriais alternativos de natureza natural ou sintética têm sido propostos e estudados. Entre 

eles estão o enxerto ósseo alogênico de origem bovina processados e liofilizados (Giovani et 

al., 2006).  O osso bovino tem grande semelhança físico-química e estrutural com o osso 

humano e possui disponibilidade praticamente ilimitada (Galia et al., 2011). Por ser de fácil 

obtenção, alta disponibilidade e alta similaridade ao osso humano, o enxerto bovino liofilizado 

é uma opção que tem sido utilizada em diversas áreas médicas (Sugihara et al., 1999). Para 

prevenir apenas a matriz mineral-proteica, o enxerto bovino liofilizado é lavado, 

desengordurado e descelularizado, sendo então desidratado. Além de apresentar alto teor de 

cálcio e fósforo, que são essenciais para a neoformação do tecido ósseo, possui composição 

química, porosidade, tamanho, forma e comportamento biológico semelhantes aos do osso 

humano, proporcionando estrutura de suporte e osteocondução (Galia et al., 2011). Portanto, o 

enxerto bovino liofilizado é uma opção de tratamento para cirurgias odontológicas e 

ortopédicas que requerem algum tipo de enxerto para preenchimento de defeitos ósseos (Galia 

et al., 2011). 

 Para guiar o processo de regeneração de tecido / osso, o método de tratamento preferido 

envolve o uso de membranas sintéticas ou derivadas de tecidos (Grottkau & Lin, 2013). De 

acordo com seu comportamento de degradação, os biomateriais podem ser divididos em duas 

categorias; não reabsorvível e reabsorvível (Halberstadt et al., 2002). Para se ligar ao 

hospedeiro sem desencadear uma resposta inflamatória, as membranas devem demonstrar 

biocompatibilidade, apresentar perfil de degradação apropriado e mais importante, permitir que 

o tecido amadureça completamente antes que os biológicos comecem a se degradar. Além disso, 

https://www.sciencedirect.com/topics/nursing-and-health-professions/biomaterial
https://www.sciencedirect.com/topics/medicine-and-dentistry/smear-layer
https://www.sciencedirect.com/topics/medicine-and-dentistry/smear-layer
https://www.sciencedirect.com/topics/medicine-and-dentistry/bone-defect
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para o tratamento clínico, esses agentes biológicos devem ter força inicial e atividade biológica 

suficientes (T. T. Y. Han et al., 2015; Hattori et al., 2004; Hicok et al., 2004).   

  Devido as suas semelhanças na composição com o osso, a HA é utilizada como material 

de enxerto ósseo, é biocompatível, osteocondutora e, dependendo das condições pode ser 

osteoindutiva (Sohn & Oh, 2019). Também se encontra como um fator de crescimento ósseo e 

em combinação com polímeros naturais ou sintéticos são mais desejáveis, pois sua mecânica 

melhorada com propriedades osteocondutoras são mais propícios para a regeneração oral e 

maxilofacial (Cheung et al., 2014).  

 

2.4 Reparo de lesões ósseas em aplicações odontológicas 

 

  Muitas lesões ósseas e dos tecidos moles da área oral e maxilofacial são ocasionalmente 

fatais, e quando há sobreviventes, sustentam deficiências e deformidades que podem 

comprometer a qualidade de vida se não forem adequadamente gerenciadas (Mansuri et al., 

2015). Na maioria dos hospitais em atendimento de emergência, as lesões maxilofaciais foram 

vistas como sendo o maior número de casos de trauma (Yamamoto et al., 2010). 

As fraturas orais e maxilofaciais se referem as fraturas do esqueleto facial, osso 

dento-alveolar e partes associadas na região da cabeça e pescoço devido a trauma externo. Essas 

fraturas podem acometer funções faciais, estética e redução da qualidade de vida (Majambo et 

al., 2013). A incidência de fraturas maxilofaciais difere de um país para outro e mesmo dentro 

do mesmo país,  as diferenças são relatadas dependendo dos fatores socioeconômicos, culturais 

e ambientais (Bogusiak & Arkuszewski, 2010). Acidentes de trânsito, quedas, esportes, 

violência doméstica, agressões, suicídios e lesões por arma de fogo representam as principais 

causas de fraturas maxilofaciais (Gentile et al., 2013).  

  Os acidentes de trânsito continuam sendo o principal problema de saúde em todo o 

mundo (Boffano et al., 2014). Três quartos de todas as fraturas ocorrem entre adultos com 65 

anos ou mais (Johnell & Kanis, 2006).  Em crianças e idosos lesões devido a queda de altura 

são mais comumente observadas, sendo que as lesões mais comuns são nos tecidos moles, como 

abrasões, lacerações, mordidas na língua ou avulsões dentárias (K. Hussain et al., 1994; Iida et 

al., 2003). O esporte é responsável por 3 a 29% das lesões faciais e 10 a 42% das fraturas faciais, 

com índice de comprometimento  maior nos homens (Viozzi, 2017).  
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  Como uma solução promissora, os biomateriais surgiram em diferentes áreas, entre elas 

no campo da ortopedia e em cirurgias reconstrutivas maxilofaciais. Com o crescimento da 

população idosa e mudanças no estilo de vida, o mercado de biomateriais está aumentando e 

avanços tecnológicos em bioengenharia tem ocorrido (S. Kumar et al., 2020).  

  Os biomateriais têm como função restabelecer a integridade estrutural do osso lesionado 

ou substituí-lo. Há propriedades que são necessárias para construção de um biomaterial, sendo 

elas propriedades mecânicas específicas, biocompatibilidade, boa estabilidade, ser inerte, 

promover integração óssea, alta resistência ao desgaste e facilidade de aplicação cirúrgica (S. 

Kumar et al., 2020).  

  Em 2025, o mercado global de biomateriais está projetado para atingir US $ 47,5 

bilhões. O crescimento do mercado é impulsionado principalmente para o desenvolvimento de 

novos biomateriais, aumento da demanda por implantes médicos e aumento da incidência de 

doenças cardiovasculares, aumentando a pesquisa em medicina regenerativa. Além disso, nos 

próximos anos é esperado um alto crescimento para aplicações em cirurgia plástica e 

cicatrização de feridas (Biomaterials Market, 2021).  

  A cada dia a demanda por aparelhos ortopédicos aumenta. O valor de mercado global 

atual de tecnologias ortopédicas foi relatado em US $ 41,9 bilhões e chegará a US $ 56,2 bilhões 

no final do ano de 2023 com CAGR de 4,7% (Jaganathan et al., 2019) 

  Para construção de futuros implantes ortopédicos, os biomateriais são candidatos 

altamente promissores os quais têm a capacidade de imitar ou replicar os órgãos constituintes 

de um osso natural (Cheng et al., 2018; Y.-W. Wang et al., 2003). Para curar danos irreversíveis 

do osso natural e saudável, a demanda de substitutos ósseos é indispensável. Os biomateriais 

podem desempenhar um papel não apenas fornecendo suporte estrutural para a célula, mas 

também regulando a proliferação, diferenciação e migração celular (Patel et al., 2016; Vieira et 

al., 2017; Q. Wang et al., 2016) .   

 

2.5 Engenharia de tecidos na substituição de tecido ósseo  

 

  Em 1988 através do professor Nerem, o termo ET foi mencionado em um Simpósio 

UCLA de Biologia Molecular e Celular (Eltom et al., 2019). O principal objetivo da ET é 

reparar tecidos e órgãos danificados utilizando uma estrutura de suporte denominada scaffold. 
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O scaffold para a e ET óssea deve ser biocompatível, não tóxico, possuir boas propriedades 

mecânicas e ter taxa de degradação desejada. Além disso, deve fornecer suporte as células para 

aderir, proliferar e manter a atividade metabólica, agindo temporariamente como suporte para 

a transferência de tensão nas regiões lesadas do corpo, facilitando e orientando o crescimento 

celular até a regeneração tecidual completa (O’Brien, 2011). Para facilitar a migração celular 

e o transporte de nutrição, os scaffolds devem possuir parâmetros estruturais adequados, como 

porosidade e tamanho de poro ideais (Hassanajili et al., 2019). Para os scaffolds ósseos os 

tamanhos de poros adequados estão entre 75 e 300 μm (S. Yang et al., 2001). 

 Nos dias atuais milhões de procedimentos ortopédicos são realizados em pacientes que 

sofrem defeitos ósseos decorrentes de trauma, tumor ou doenças ósseas (Venugopal et al., 

2010). Atualmente, os métodos comerciais utilizados para reparar tecidos ósseos danificados 

são os autoenxertos e os aloenxertos. Essas soluções de enxerto apresentam várias limitações, 

como escassez no local doador, rejeição, transmissão de doenças, risco de imunogenicidade, 

infecções  e morbidade pós-operatória (Navarro et al., 2008; Prabhakaran et al., 2009). No 

entanto, suas desvantagens limitaram seu uso nas aplicações clínicas. 

  Por ter superado as limitações do método convencional, a ET se apresenta como uma 

alternativa promissora devido o avanço da tecnologia, pois restaura, mantêm e melhora a função 

dos tecidos, além de ser um campo interdisciplinar com desenvolvimento de substitutos 

biológicos (Heydari et al., 2017; Lumelsky, 2007; Q Zhang et al., 2015). A produção de um 

tecido manipulado começa pelo design e pela formação de uma estrutura capaz de suportar a 

migração e o crescimento de células (O’Brien, 2011; Sachlos & Czernuszka, 2003). Quando o 

material entra em contato com o sangue, inicialmente a rápida absorção das proteínas 

plasmáticas ocorrerá (Jaganathan et al., 2019). Devido a isso, em aplicações clínicas, o uso do 

material fabricado desempenha um papel fundamental na compatibilidade sanguínea 

(Jaganathan et al., 2019).     

 Para a ET, o modelo de biomaterial deve se assemelhar a MEC  e ter um ambiente 

bioativo para promover as funções celulares (Keane & Badylak, 2014). Células, scaffolds e 

fatores de crescimento são os componentes envolvidos na ET. Entre os citados, os scaffolds são 

estruturas tridimensionais biocompatíveis cujas propriedades são semelhantes da MEC no que 

se refere ao comportamento mecânico, atividade celular e produção de proteínas por meio de 

interação bioquímica e mecânica (Agarwal et al., 2008). Também fornece suporte para o 

crescimento de novos tecidos através do aumento da adesão, proliferação celular e formação de 

tecido ósseo (Heydari et al., 2017; Q Zhang et al., 2015).   

https://www.sciencedirect.com/topics/chemistry/non-toxic
https://www.sciencedirect.com/topics/chemistry/degradation-rate
https://www.sciencedirect.com/topics/materials-science/biomaterials
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   Para formar interface forte com o tecido ósseo, os materiais compostos principalmente 

de cerâmica, vidros e vitrocerâmica são utilizados (Hench & Thompson, 2010). Um scaffold 

ortopédico deve ter propriedades adequadas de implantes de crescimento ósseo, uma vez que 

se deve suportar a fixação, ter regeneração e proliferação de tecidos (Afewerki et al., 2020). A 

HA se destaca por ser o principal componente de fosfato de cálcio dos ossos (A. Kumar et al., 

2014). Além disso, apresenta propriedades não inflamatórias, não tóxicas, osteocondutoras 

excelente biocompatibilidade e bioatividade (He et al., 2012).  

 

2.6 Polímeros para aplicações na ET  

 

     Para reparar e restaurar várias funções dos tecidos, pesquisas inovadoras no campo dos 

biomateriais impulsionaram novas estratégias na ET, nanotecnologia e na entrega de agentes 

bioativos (Donaruma, 1988).  

  Os biomateriais poliméricos desempenham um papel importante na ET, pois podem 

imitar a MEC das células e melhorar o comportamento biológico das células in vitro e in 

vivo. Para este fim e dependendo do tipo de tecido, existem vários tipos de polímeros sintéticos 

e naturais que podem ser utilizados. Para melhorar as propriedades físico-químicas e biológicas, 

vários materiais podem ser utilizados juntos e em uma forma compósita, uma vez que os 

materiais biológicos e sintéticos têm suas vantagens e desvantagens (Asadi et al., 2019). 

  Os polímeros naturais são materiais extraídos de sistemas biológicos, como plantas, 

microrganismos, algas e animais. Podem ser produzidos pela fermentação de microrganismos 

ou por processos enzimáticos.  Esses tipos de polímeros são amplamente utilizados na 

administração de medicamentos, cosméticos, cicatrização de feridas e ET (Rahmani Del 

Bakhshayesh et al., 2018). São materiais não tóxicos muito semelhantes aos tecidos 

hospedeiros, portanto, eles podem se comunicar facilmente com sistemas biológicos e melhorar 

o comportamento celular, como migração, adesão, proliferação e diferenciação (Rahmati et al., 

2018). Além de inúmeras vantagens, os polímeros naturais apresentam desvantagens, incluindo 

sensibilidade a altas temperaturas e baixa resistência mecânica (Mano et al., 2007).  

  Os polímeros sintéticos são aqueles que são produzidos através de procedimentos 

industriais, de maneira artificial, ou seja, são sintetizados pelo homem. Entre os polímeros 

sintéticos, os poliésteres são amplamente estudados para aplicações de ET (van Dijkhuizen-
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Radersma et al., 2008). Os poliésteres alifáticos de base biológica são polímeros biodegradáveis 

que possuem excelente biocompatibilidade e biodegradabilidade.  Têm sido um dos 

biomateriais degradáveis mais aceitos até a presente data devido a relativa facilidade de síntese 

e disponibilidade comercial. No campo da área médica e farmacêutica, são materiais 

promissores para uma ampla gama de aplicações (Wu et al., 1996).  

  Desde tempos muito anteriores a década de 1930, o PCL já vinha sendo estudado (Natta 

et al., 2002).  É um poliéster degradável, semi-cristalino, cujo material é excelente para 

aplicações de ET devido as suas inúmeras vantagens, incluindo propriedades mecânicas, 

estabilidade química, excelente biocompatibilidade e baixo custo de produção (A. P. Zhu et al., 

2006). O PCL é um polímero aprovado pela Food and Drug Administration (FDA) o que 

permite uma possibilidade mais rápida de comercialização (Darney et al., 1989). É utilizado em 

diferentes formas na ET, incluindo scaffolds, compósitos, fibras e filmes (Cools et al., 2018; R 

Ghobeira et al., 2017; Rouba Ghobeira et al., 2017; Heo et al., 2009). Sua degradação mostra 

ser a longo prazo com cerca de 2 a 4 anos dependendo do peso molecular, o que permite que 

ele seja usado em implantes de longo prazo (Rohner et al., 2003; Schuckert et al., 2009). A 

distribuição de medicamentos de tamanho variando entre micro a nanômetro e criação de 

scaffolds apropriadas com células de reparo, concentram-se no uso de PCL nas pesquisas atuais. 

Além disso, estudos clínicos com o uso de scaffold de PCL, comprovaram a reconstrução e 

a formação óssea (Rohner et al., 2003; Schuckert et al., 2009).  

  Devido a sua boa processabilidade e propriedades estruturais, morfológicas, químicas, 

térmicas e biológicas em comparação com outros polímeros biodegradáveis, o PLLA atraiu 

considerável atenção nos últimos 20 anos (Briassoulis, 2004; Chandra & Rustgi, 1998). É 

obtido a partir de fontes naturais, tais como amido de milho e cana-de-açúcar. É um polímero 

sintético biodegradável o qual não libera subprodutos tóxicos ou prejudiciais à medida que se 

desintegra no corpo. O PLLA tem sido amplamente estudado pois possui recursos de 

processamento versáteis e pode ser adequado para uma variedade de aplicações, sendo uma 

delas no campo biomédico devido a sua biorreabsorção e biocompatibilidade. É utilizado como 

suturas, suporte de ET, aparelhos ortopédicos e sistemas de liberação de medicamentos (Tanase 

& Spiridon, 2014). Devido essas características, assim como o PCL obteve a aprovação na FDA 

(F. Peng et al., 2013).  

  Assim como o PLLA e o PCL, o PU é um polímero facilmente processável, com 

características de material rígido ou flexível, boas propriedades mecânicas e propriedades que 

podem ser melhoradas com diferentes reagentes de síntese. É um dos principais grupos de 

https://www.sciencedirect.com/topics/materials-science/biodegradable-polymer
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elastômeros com propriedades químicas ajustáveis, propriedades mecânicas controladas 

e biodegradabilidade (Lakshman et al., 2010).  A sua aplicação como biomaterial é 

biocompatível com sangue e tecido, apresenta baixa taxa de degradação, sendo os produtos 

gerados pela degradação biocompatíveis e metabolizados pelo organismo (Niu et al., 2014; 

Sivakumar et al., 2012). É usado em muitas aplicações como coberturas, espumas, fitas, couros 

artificiais, membranas, elastômeros e materiais médicos devido as suas vastas combinações 

(Chattopadhyay & Webster, 2009). Na forma de fibras têm muitos usos em potencial como ET, 

curativo, administração de medicamentos, e aplicações cardiovasculares (Niu et al., 2014; B. 

Oh & Lee, 2013; Sharma et al., 2013; Sundarrajan et al., 2014; Unnithan et al., 2012; F. Yang 

et al., 2005).  

  Os scaffolds fibrosos têm uma alta relação superfície-volume e porosidade ajustável. O 

tamanho dos poros das fibras as torna uma opção para a cicatrização de feridas e queimaduras. 

Além disso, essas fibras têm um grande potencial nas gerações futuras de sistemas de 

administração de medicamentos (Lakshman et al., 2010).  

 

2.7 Incorporação de hidroxiapatita em polímeros sintéticos  

 

   O osso humano é construído a partir de fibrilas de colágeno mineralizadas que formam 

os blocos básicos da estrutura tridimensional. A HA possui os componentes do fosfato de cálcio 

e é o principal componente mineral que corresponde 65-70% em peso de osso (F. Peng et al., 

2013). É o material cerâmico mais utilizado para a restauração e regeneração dos ossos devido 

a sua similaridade química com os ossos mineralizados. Essa semelhança é baseada em seu 

potencial osteocondutor e excelente biocompatibilidade (Xie et al., 2016). 

  Para a fabricação de partes artificiais do corpo, aplicações biomédicas especialmente 

em medicina dentária, regenerativa e ET, os materiais compósitos poliméricos são usados, os 

quais mostram boa biocompatibilidade (F. Hussain et al., 2006). As nanopartículas de HA 

incorporadas nas membranas poliméricas  melhoram as propriedades osteocondutivas dos 

polímeros e têm sido utilizadas para produzir diferentes compósitos poliméricos para várias 

aplicações na ET (H. Pan et al., 2014). 

 Para a distribuição de moléculas bioativas, os polímeros são substratos muito 

importantes.  O PCL é um polímero biodegradável bastante utilizado na ET para fabricar 

https://www.sciencedirect.com/topics/engineering/biodegradability
https://www.sciencedirect.com/topics/engineering/nanofibrous-scaffold
https://www.sciencedirect.com/topics/physics-and-astronomy/collagens
https://www.sciencedirect.com/topics/engineering/osteoconductivity


33 
 

diferentes tipos de stents devido as suas boas propriedades de biocompatibilidade e retenção de 

forma. No entanto, quando usado na ET ósseos, a superfície do polímero não pode ser 

firmemente ligada no novo tecido ósseo, devido a bioatividade insuficiente do PCL. A HA por 

ter alta bioatividade, é usada como material substituto ósseo (Degirmenbasi et al., 2006; Kong 

et al., 2006; LiuXinhui et al., 2015). Abdal-Hay e colaboradores (2013) afirmam que em 

combinação dos dois materiais, o PCL juntamente com HA apresenta aplicações de regeneração 

de tecido ósseo (Abdal-Hay et al., 2013).  

  O PLLA é um material biomédico clinicamente reconhecido e desempenha um papel 

importante na orientação da regeneração óssea. No entanto, o PLLA é fortemente hidrofóbico 

com baixa resistência mecânica (Ginsac et al., 2011; Xu et al., 2017).  Os resultados de uma 

pesquisa realizada por Zhang e colaboradores (2006), relataram que os compostos PLLA / HA 

utilizados como uma matriz para a regeneração óssea obteve osteogênese além de melhorar a 

capacidade regenerativa óssea (H. Zhang et al., 2016).   

  Os PUs são um grande grupo de materiais poliméricos que contêm segmentos rígidos e 

flexíveis. Ao escolher o segmento a usar com diferentes proporções e pesos moleculares, o PU 

degradável sintético pode ser adaptado para um material adequado com propriedades físicas e 

mecânicas adequadas para ET. Como os outros polímeros sintéticos, a estrutura da HA 

juntamente com o PU produz boas propriedades mecânicas. É amplamente utilizado em ET 

devido a sua boa biodegradabilidade, biocompatibilidade, e propriedades osteoindutivas (Gorna 

& Gogolewski, 2003). Du e colaboradores (2014), relataram que como material de reparo ósseo, 

o scaffold de PU carregado com partículas de HA melhora sua bioatividade de ligação óssea e 

propriedades mecânicas (Du et al., 2014).  

   A HA é um grupo favorável de biomateriais por ser biocompatível e apresentar estrutura 

semelhante a do osso natural, além de ser usada como revestimento na superfície de vários 

materiais (Alizadeh-Osgouei et al., 2019; Mandracci et al., 2016). Em matriz polimérica, a 

incorporação de partículas de HA pode melhorar a taxa de degradação dos compósitos, 

bioatividade, osteocondutividade, osteoindutividade (Ang et al., 2007; Liuyun et al., 2013). 

Portanto, para a criação de forte ligação química entre os tecidos ósseos do biomaterial e do 

hospedeiro, a HA pode ser considerado como um material ósseo promissor em compósitos de 

base de polímeros biodegradáveis e biomateriais metálicos (Alizadeh-Osgouei et al., 2019).  

  Na ET ósseos, o desenvolvimento de polímeros sintéticos biodegradáveis incluindo 

compósitos com HA representa um campo promissor (Y. Zhu et al., 2017). As fibras de HA 
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melhoram a bioatividade e a osteoindutividade das membranas poliméricas estendendo suas 

aplicações no campo biomédico (Danoux, 2014; Talal et al., 2013). Zhang e colaboradores 

(2016) mostraram que o composto de HA promove osteogênese e melhora a capacidade 

regenerativa óssea (H. Zhang et al., 2016). 

 

2.8 Produção de scaffolds fibrosos 

 

 As fibras poliméricas apresentam propriedades e aplicações em dispositivos 

moleculares, ópticas, sensores, transportadores e ET devido a sua diversidade de 

funcionalidades, flexibilidade e características de superfície ajustáveis (Amit  Babel et al., 

2005; and & Jang*, 2007; Holmes et al., 2000; J. Huang et al., 2004; F. Yang et al., 2005). 

Especificamente, as fibras baseadas em biopolímeros têm sido extensivamente investigadas 

devido a sua biocompatibilidade e biodegradabilidade (Erfan et al., 2019). 

  Na ET, as fibras poliméricas vêm sendo utilizadas como scaffolds desde a década de 90, 

como cartilagens, ossos, vasos sanguíneos arteriais, coração e nervos (Y. Zhang et al., 2005). 

  Em um ambiente biomimético a construção de um scaffold fibroso promove ligação, 

maturação, diferenciação e proliferação celular (Urciuolo et al., 2012). As fibras possuem uma 

ampla gama de vantagens e podem ser produzidas com várias tecnologias (Feng et al., 2019). 

O processo de eletrofiação é o mais conhecido para produção de fibras poliméricas, porém 

apesar de sua versatilidade, têm taxas de produção relativamente baixas e apresenta pouco 

controle sobre a orientação das fibras (Arumuganathar & Jayasinghe, 2008; Mohammad Reza 

Badrossamay et al., 2010; Greiner & Wendorff, 2007; Weitz et al., 2008) . Além disso, usando 

métodos convencionais de eletrofiação, alguns materiais não são facilmente fabricados em 

estruturas fibrosas devido a alta temperatura de fusão e a baixa viscosidade da solução (Nijst et 

al., 2007; Yi & La Van, 2008). Sendo assim, diferentemente da eletrofiação e de outros métodos 

de produção de nanofibras, a técnica de rotofiação ou Rotary Jet Spinning (RJS) apresenta 

vantagens mostrando alta eficácia na produção de scaffolds poliméricos na aplicação 

biomédica.  

  A rotofiação atraiu a atenção como uma técnica viável e promissora. É um método que 

fabrica nano e microfibras que possuem volume e estrutura porosa (Z. M. Huang et al., 2003). 

Além disso, os poros interconectados das fibras facilitam a proliferação celular aprimorada e a 

https://www.sciencedirect.com/topics/physics-and-astronomy/nanofibers
https://www.sciencedirect.com/topics/physics-and-astronomy/biocompatibility
https://www.sciencedirect.com/topics/chemistry/biodegradability
https://www.sciencedirect.com/topics/materials-science/electrospinning
https://www.sciencedirect.com/topics/chemistry/nanofiber
https://www.sciencedirect.com/topics/materials-science/cell-proliferation
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transferência de nutrientes para as células (Loh & Choong, 2013). Recentemente devido suas 

características, sua utilização em aplicações biomédicas foi amplamente difundida. 

  O método produz fibras a partir de materiais fundidos ou em solução. É uma técnica 

simples e versátil de temperatura ambiente com alto índice de rendimento na sua produção 

(Mahalingam & Edirisinghe, 2013). A técnica consiste em um dispositivo rotativo cilíndrico 

contendo solução polimérica submetida a força centrífuga onde gera extrusão das fibras com 

morfologias e funcionalidades personalizadas. As fibras produzidas dependem da velocidade 

de rotação do cilindro, da distância do coletor e da concentração da solução polimérica (Gao et 

al., 2016; Mahalingam et al., 2019). Além disso, para melhorar a qualidade morfológica das 

fibras, seus parâmetros de processo como velocidade de rotação e diâmetro do cilíndrico podem 

ser ajustados para diferentes tipos de materiais (Golecki et al., 2014). 

 

Figura 1: Processamento de fibras por RJS 

 
Fonte: Adaptada de Pereira Rodrigues et al., 2020   

 

  Como ilustrado na figura 1, as fibras alinhadas se formam através do reservatório 

rotativo ejetando as fibras criando scaffolds fibrosos densamente compactos e altamente 

alinhados em uma escala micrométrica (Mohammad R Badrossamay et al., 2014).  

  Mellado e colaboradores (2011) relatam três estágios principais da técnica RJS, sendo 

eles: iniciação do jato, extensão do jato e evaporação do solvente. Esses estágios são 

caracterizados mediante a escala de tempo de ejeção que o jato é capaz de sair do orifício. O 

início do jato é o primeiro estágio da formação da fibra. O segundo estágio é a extensão 

impulsionada que o polímero sai do orifício pela força centrífuga e o terceiro e último é a 

evaporação do solvente nas fibras, uma vez que parte do solvente pode terminar de evaporar 
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depois que as fibras fixam na parede do coletor. Os autores relatam também que a medida que 

diminui a viscosidade da solução polimérica, é necessário aumentar a velocidade angular para 

produzir fibras aleatórias e continuas. Em uma alta viscosidade da solução e baixa velocidade 

de rotação do cilindro, defeitos como beads se formam devido a força centrifuga não ser grande 

o suficiente para superar a tensão superficial e alongar as fibras (Mellado et al., 2011).  

  Para garantir a melhor funcionalidade do scaffold, a formação de fibras homogêneas e 

contínuas, ou seja, sem beads é crucial. Beads são estruturas esféricas geradas na extensão da 

fibra devido a quebra do jato de fibra ou a instabilidade de Rayleigh ao longo do processo 

(Mohammad Reza Badrossamay et al., 2010). Para evitar a ruptura do jato, a formação de beads 

e não produzir apenas fibras ultrafinas, os principais desafios desse processo são otimizar as 

propriedades da solução polimérica (Oliveira et al., 2006). Dessa forma os principais 

parâmetros para produzir fibras pela técnica de RJS requer velocidade angular, concentração 

do polímero, viscosidade da solução, temperatura, taxa de evaporação do solvente e distância 

do coletor e do raio do orifício. Não se deve ter uma distância curta do orifício até parede do 

coletor, pois não haverá tempo suficiente para ocorrer a evaporação do solvente (Mohammad 

Reza Badrossamay et al., 2010).  

 Em um estudo realizado por Badrossamay e colaboradores (2010) foi produzido fibras 

em diferentes velocidades de rotação. Observou-se que ao aumentar a velocidade de rotação o 

diâmetro da fibra diminui como demostrado na figura 2 (Mohammad Reza Badrossamay et al., 

2010). 

 

Figura 2: Morfologia da fibra e distribuição do diâmetro da amostra de PLLA a 8% em peso em diferentes 

velocidades de rotação (a) 4000 rpm (b) 8000 rpm e (c) 12000 rpm 

 

Fonte: Adaptada de Mohammad Reza Badrossamay et al., 2010 
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  Os autores então concluíram que o mecanismo da formação da fibra pela técnica de RJS 

é a otimização das forças centrífugas e da tensão superficial do jato. Portanto, um dos 

parâmetros que resulta em diâmetros de fibra menor é a indução da força centrífuga ser alta o 

que reflete na extensão maior do jato do polímero (Mohammad Reza Badrossamay et al., 2010).  

  A densidade de entrelaçamento das cadeias poliméricas é um fator adicional para 

formação de fibras. Como consequência de sobreposição de cadeias poliméricas, a medida que 

a concentração do polímero aumenta, uma rede entrelaçada deformável de cadeias se forma. Já 

a sobreposição de cadeia se apresenta ausente quando a concentração de polímero nas soluções 

está abaixo do valor crítico da concentração. Para produzir fibras contínuas, uniformes e sem 

beads, a concentração da solução acima da concentração crítica se torna um entrelaçamento 

suficiente (Mohammad Reza Badrossamay et al., 2010; Shenoy et al., 2005).  
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3 OBJETIVOS 

 

  O objetivo principal desse estudo foi produzir e caracterizar scaffolds poliméricos 

rotofiados na forma de membranas fibrosas osteocondutoras para futuras aplicações 

odontológicas.   

  Para atingir esses objetivos, as membranas de polímeros sintéticos de PCL, PLLA e PU 

foram incorporados com HA produzidas pela técnica de rotofiação. As propriedades estruturais, 

morfológicas, químicas, térmicas e biológicas das membranas foram caracterizadas. 
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4 MATERIAIS E MÉTODOS 

 

4.1 Materiais 

 

  Os scaffolds foram fabricados utilizando os polímeros PCL, PLLA e PU e 

nanopartículas de HA na forma de pó com diâmetro inferior a 200 nm. O PCL (Sigma- Aldrich 

440744) e o HA (#677418) foram adquiridos da Merck. O PLLA (L210S) foi adquirido da 

Evonik. O PU (Tecoflex SG85A) foi fornecido pela Perstorp.    

 

4.2 Métodos 

 

  A figura 3 apresenta um esquema simplificado dos métodos de caracterização dos 

materiais produzidos. 

Figura 3: Fluxograma dos métodos utilizados para caracterizar os materiais e o scaffold polimérico. 

 

 

4.2.1 Produção das fibras poliméricas pelo método de RJS 

 

  Os polímeros PCL, PLLA e PU foram solubilizados em clorofórmio em concentrações 

de 9% (g/mL), 8%(g/mL) 9% (g/mL) respectivamente. Após solubilização, foram adicionados 

HA nas soluções na concentração de 15% (g/g). As soluções poliméricas foram submetidas a 

agitação por ultrassom (Ultrasonic clear, Kasvi) e homogeneizador mecânico (T 10 Basic Ultra- 

Turrax, IKA) durante uma hora em temperatura ambiente.   
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   A partir das soluções preparadas, as membranas de PCL, PLLA e PU foram processadas 

por RJS. Para isso cada solução foi colocada em um reservatório cilíndrico contendo quatro 

orifícios de 1 mm de diâmetro. Ao atingir as velocidades de rotação de 12.000 rpm para a PCL 

e 18.000 rpm para o PLLA e o PU, o solvente evaporou e as fibras foram formadas pela extrusão 

das fibras dos orifícios do reservatório ficando sobrepostas ao papel alumínio presente na 

superfície interior do coletor a uma distância de 17 cm do orifício. Todos os experimentos foram 

realizados em temperatura ambiente.  

 

4.3 CARACTERIZAÇÃO  

 

4.3.1 Caracterização morfológica por MEV 

 

  A morfologia dos scaffolds foi caracterizada por microscopia eletrônica de varredura 

(MEV) com microscópio modelo ZEISS EVO MA 15, sob tensão de 10 KV. As amostras foram 

recobertas com ouro antes da análise, utilizando um metalizador (Quorum SC7620). A partir 

das imagens obtidas por MEV, foram tomadas medidas do diâmetro das fibras em diferentes 

pontos de cada imagem, utilizando um software processador de imagem (Image J, National 

Institutes os Health) e a partir de 30 medidas foi construído um histograma representativo.  

 

4.3.2 Caracterização morfológica por AFM  

 

  As análises de superfície das fibras foram examinadas por microscopia de força atômica 

(AFM) e realizadas no Laboratório Nacional de Nanotecnologia (LNNano) do Centro Nacional 

de Pesquisa em Energia e Materiais (CNPEM). Utilizou-se um microscópio Parksystems 

modelo NX10, com o modo contato intermitente (tapping mode). As ponteiras utilizadas 

possuíam 75 kHz de ressonância e 2,8 N/m de constante de força. A área da superfície 

examinada das nanofibras foi de 5 μL X 5 μL com imagens expressas nos modos topografia 

(height) e fase (phase) para análise da morfologia da superfície de uma fibra. 
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4.3.3 Caracterizações químicas e térmicas 

 

  A análise de espectroscopia no infra-vermelho por transformada de Fourier (FT-IR) foi 

realizada no Centro de Tecnologia da Informação Renato Archer (CTI). Utilizou-se o 

espectrômetro de infra-vermelho PerkinElmer Spectrum 100, e seu espectro foi resultado de 16 

varreduras de 650 a 4000 cm-1 e resolução de 4 cm-1.  

  A análise termogravimétrica (TGA) foi realizada em um equipamento Shimadzu 

TGA50M, com 10 mg de amostra a partir da temperatura ambiente a 600°C a 10°C / min, sob 

atmosfera inerte de nitrogênio com um fluxo de 50 mL / min.  

 

4.3.4 Caracterização de cristalinidade por DRX 

 

  A cristalinidade dos scaffolds poliméricos foi analisada pela técnica de difração de raios-

X. As medições foram realizadas a 40 kV e 30 mA sob radiação Cu / Kα utilizando um 

difratômetro Panalytical X'Pert com faixa de varredura de 10º a 60º, com tamanho de etapa de 

0,016º por etapa em um período de 40 etapas / s. 

 

4.3.5 Análise de deposição de apatita – SBF 

 

  A metodologia seguiu norma específica para detecção de apatita formada sobre uma 

superfície de um material em fluido corpóreo simulado (SBF) (ABNT NBR ISO 23317:2017). 

Durante a preparação, a solução permaneceu incolor, transparente e sem depósitos na superfície 

do frasco. Para a preparação de SBF, foi usado reagentes de grau analítico de acordo com a ISO 

3696:1987, grau 2. 

 

4.3.6 Determinação do ângulo de contato  
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  A análise para avaliar a hidrofilicidade dos scaffolds foi realizada no Centro de 

Tecnologia da Informação Renato Archer (CTI). Foi utilizado o método da gota séssil através 

de um medidor de ângulo de contato (Dataphysics, modelo OCA 15). Uma gotícula de 10 μL 

de água destilada foi adicionada a superfície da amostra e o ângulo de contato da gota com a 

superfície foi medido utilizando o software do equipamento SCA20 e o valor médio dos ângulos 

de contato foi calculado.  

 

4.3.7 Ensaio de degradação in vitro  

 

  Conforme a norma ASTM F1635-11, o ensaio de degradação in vitro foi realizado. Os 

scaffolds de PCL, PLLA, PU puros e com adição de HA foram cortados em quadrados de 1 cm, 

pesados e adicionados em tubos falcon contendo solução tampão fosfato-salino (PBS) de 0,1M 

e pH 7,4. Foram feitas quatro replicatas para cada período de degradação (30, 60, 90 e 120 dias) 

as quais foram colocadas na estufa a 37°C.  

 

4.3.8 Viabilidade e proliferação celular  

 

  Para verificar o efeito da exposição das células aos scaffolds, a viabilidade celular foi 

analisada através de um ensaio de brometo de 3-(4,5-dimetil-2-tiazolil)-2,5-difenil-2H-

tetrazólio (MTT). As células foram cultivadas em placas de 96 poços com densidade de 7,5x103 

células por poço em 100 μL de meio, por 24 horas a 5 % de CO2 e 37°C. Posteriormente, os 

scaffolds cortados em discos com 6 mm de diâmetro foram esterilizados durante a noite com 

luz ultravioleta (UV) e adicionados aos poços contendo células. As células tratadas foram 

incubadas por 24, 48 e 72 horas. Após o período de exposição, os scaffolds foram removidos, 

o meio de cultura foi aspirado e MTT (0,5mg/mL em PBS) foi adicionado as células e incubado 

a 37°C por 3 horas. O meio de cultura foi então descartado e 100 μL de dimetilsulfóxido 

(DMSO) foi adicionado em cada poço para dissolver o MTT. A absorbância foi determinada a 

570 nm usando um espectrofotômetro (BioTeck, Epoch). Cada experimento foi realizado em 

triplicata e repetido três vezes.  
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5 RESULTADOS E DISCUSSÕES   

  

5.1 Análise Morfológica dos scaffolds  

 

  A morfologia dos scaffolds fibrosos foi avaliada por MEV. A micrografia e o histograma 

correspondente do PCL (Figura 4), PCL / HA (Figura 5), PLLA (Figura 6), PLLA / HA (Figura 

7), PU (Figura 8) e PU/HA (Figura 9) estão apresentadas.  

 

Figura 4: Imagens de MEV e histograma do scaffold de PCL rotofiado a 12.000 rpm. 

 

 

A figura 4 apresenta fibras de PCL contínuas sem formação de beads com uma média 

de diâmetro de 3,6 ± 1,5 µm, mostrando que a concentração e os parâmetros de processo 

escolhidos foram adequados para a produção dos scaffolds. 
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Figura 5: Imagens de MEV e histograma do scaffold de PCL / HA rotofiado a 12.000 rpm 

 

 

 A figura 5 mostra morfologias representativas de fibras de compósito PCL / HA com 

uma média de diâmetro de 2,5 ± 2,1 µm. Claramente com a adição de HA, sua morfologia e 

diâmetro são afetados. Quando há adição de HA é observada uma estrutura randômica, como 

também as partículas de HA na superfície da fibra, indicadas pelas setas vermelhas (G. Liao et 

al., 2012b).   

 

 

 

 

 

 

https://www.sciencedirect.com/topics/materials-science/microspheres
https://www.sciencedirect.com/topics/materials-science/microspheres
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Figura 6: Imagens de MEV e histograma do scaffold de PLLA rotofiado a 18.000 rpm 

 

 

  A figura 6 apresenta scaffold de PLLA na velocidade de 18.000 rpm de fibras contínuas, 

sem formação de beads com uma média de diâmetro de 9,2 ± 5,4 µm, mostrando que a 

concentração e os parâmetros de processo escolhidos foram adequados para a produção dos 

scaffolds. 
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Figura 7: Imagens de MEV e histograma do scaffold de PLLA / HA rotofiado a 18.000 rpm 

 

 

  Na figura 7 é possível verificar morfologia representativa de fibras do compósito PLLA 

/ HA com uma média de diâmetro de 5,1 ± 5,1 µm. É possível verificar novamente a diminuição 

no diâmetro das fibras com a adição de HA. As nanopartículas de HA tendem a aderir nas fibras 

de PLLA como resultado de forças eletrostáticas que atuam nas nanopartículas e no polímero, 

e estão indicadas pelas setas vermelhas (Baldino et al., 2015).   
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Figura 8: Imagens de MEV e histograma do scaffold de PU rotofiado a 18.000 rpm 

 

 

  A figura 8 apresenta scaffold de PU na velocidade de 18.000 rpm de fibras contínuas, 

sem formação de beads com uma média de diâmetro de 9,5 ± 6,3 µm, mostrando que a 

concentração e os parâmetros de processo escolhidos também foram adequados para a produção 

dos scaffolds. 
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Figura 9: Imagens de MEV e histograma do scaffold de PU / HA rotofiado a 18.000 rpm 

 

 

  Na figura 9 é possível verificar morfologia representativa de fibras do compósito PU / 

HA com uma média de diâmetro de 5,9 ± 2,8 µm, e a HA indicada pelas setas vermelhas. 

Watcharajittanont e colaboradores (2020) afirmam que scaffolds de PU sem nanopartículas têm 

um diâmetro de fibra maior do que os scaffolds compostos por nanopartículas 

(Watcharajittanont et al., 2020). 

  Contudo, pôde-se observar que o pó da HA original tem uma forma esférica, a qual foi 

reproduzida nas figuras 5, 7 e 9 mostrando morfologias de microesferas de HA na superfície 

das fibras. Além disso, através dos resultados de MEV também observamos que os scaffolds 

sem nanopartículas têm um diâmetro de fibra maior do que os scaffolds de nanopartículas 

compostas. Liao et al.; (2012) relatam que a HA se alinha ao longo do eixo da fibra e tende a 

se agregar na superfície das fibras fiadas (G. Liao et al., 2012a). 
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5.2 Morfologia dos scaffolds poliméricos  

 

 

  A topografia da superfície dos scaffolds poliméricos foi avaliada por um microscópio 

de força atômica (AFM). A análise de AFM fornece a rugosidade dimensional nanométrica da 

superfície a qual se torna útil para caracterizar e determinar o tamanho e a conformação dos 

agregados na superfície (Gadelmawla et al., 2002). A nanotopografia de PCL e PCL / HA foi 

avaliada em tamanho de 5 μm x 5 μm e está apresentada na figura 10. 

    

Figura 10: Topografia de superfície de nanofibras de A) PCL puro; B) PCL / HA. 

 

  

  De acordo com o resultado da topografia da superfície de nanofibras de PCL e PCL / 

HA é possível verificar pela figura 10 que a adição de HA causou uma alteração na superfície 

do PCL diminuindo sua rugosidade média (Ra) obtendo valores de (Ra) de 101,9 nm e 75,8 nm, 

respectivamente.    

  A figura 11 mostra as topografias de AFM em tamanho de 5 μm x 5 μm das amostras 

de PLLA e PLLA / HA.  

 

 

 

https://www.sciencedirect.com/topics/engineering/nanotopography
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Figura 11: Topografia de superfície de nanofibras de C) PLLA puro; D) PLLA / HA 

 

 

  A amostra de PLLA puro apresentou maior valor de rugosidade em relação a amostra 

contendo HA. Os valores (de Ra) extraídos pela análise foram de 137 nm e, 97,2 nm, 

respectivamente.  

  A figura 12 exibe a morfologia da superfície de nanofibras de PU puro (E) e de 

nanofibras compostas com HA (F) em tamanho de 5 μm x 5 μm.  

 

Figura 12: Topografia de superfície de nanofibras de E) PU puro; F) PU / HA 
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  Assim como no PCL e PLLA, o resultado mostrou que após a adição da HA a rugosidade 

da superfície diminui em relação ao PU puro, mostrando valores de (Ra) de 174,5 nm, e 87,4 

nm, respectivamente. 

 Em suma as superfícies poliméricas incorporadas com HA analisadas por AFM 

mostraram valores de rugosidade inferiores em relação aos polímeros puros. Como mostrado 

nas figuras 10, 11 e 12 os padrões de superfície contendo nanopartículas de HA tiveram 

rugosidades homogeneizadas.   

  Lee e colaboradores (2014) relatam que em escala nanométrica várias células incluindo 

fibroblastos, células endoteliais e osteoblastos, podem interagir efetivamente com a superfície 

rugosa (H. Lee et al., 2014). Entretanto, para melhorar a adesão e proliferação de células de 

osteoblastos, os nanocompósitos desenvolvidos com baixa rugosidade superficial podem 

influenciar melhor as atividades celulares como adesão, proliferação e diferenciação (Lovmand 

et al., 2009).  

  Com base nesse resultado, os autores relatam que a superfície rugosa homogênea em 

menor nanoescala pode induzir respostas celulares mais positivas em scaffolds compostos (H. 

Lee et al., 2014).  

  De acordo com Deplaine et al., 2010 a dispersão de partículas de HA é homogênea, 

sendo uniformemente dispersas na matriz de PLLA. Foi observado por Ribeiro et al., (2015) 

que membranas de PLLA com menor rugosidade superficial exibem maior adesão e 

proliferação de células osteoblásticas, se comparadas com PLLA puro.  

  Durante a preparação do scaffold de PU, os poros profundos são causados pela 

evaporação do solvente (He et al., 2012). Pode-se perceber que mediante os resultados de AFM 

do scaffold puro, a rugosidade da superfície da fibra de PU obtém o valor mais alto, mostrando 

que após a adição de HA, dos três polímeros testados este foi o que mais apresentou aumento 

da rugosidade, seguida de PLLA e PCL.  

 

5.3 Caracterização Química  

 

  A estrutura química da HA foi caracterizada por FTIR, cujos resultados estão 

representados na figura 13. A tabela 1 identifica os grupos funcionais. 
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Figura 13: Espectro de FTIR na forma de pó de HA 

 

 

Tabela 1. Identificação dos grupos funcionais do espectro de infravermelho de HA 

Referências 
Número de 

onda (cm-1) 

Grupo 

Funcional 
Vibração 

Atribuição 

 

a 3572 OH Estiramento Grupo Hidroxila 

b 1456 CO3
2- 

Estiramento 

Assimétrico 

Grupo 

Carbonato 

c 1412 CO3
2- 

Estiramento 

Assimétrico 

Grupo 

Carbonato 

d 1086        PO4
-3 Estiramento Grupo Fosfato 

e 1023 PO4
-3 Estiramento Grupo Fosfato 

f 957 PO4
-3 Estiramento 

Simétrico 
Grupo Fosfato 

g 875 

 

 

CO3
2- / PO4

-3 

 

    Estiramento 
Grupo 

Carbonato 
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h 726 PO4
-3 Estiramento Grupo Fosfato 

 

  O espectro de FTIR confirmou os picos característicos de HA. A banda 3572 cm-1 é 

atribuída ao modo de estiramento do grupo OH. As bandas fracas em 1456 cm-1, 1412 cm-1 e 

875 cm-1 foram atribuídas ao modo de estiramento assimétrico do grupo carbonato (CO3
2-). 

O grupo fosfato (PO4
-3) possui cinco picos característicos de HA, sendo eles o pico em 1086 

cm-1, pico agudo e forte localizado em 1023 cm-1 e picos fracos em 975 cm-1, 875 cm-1 e 726 

cm-1. Todos atribuídos a vibração de estiramento.   

 A caracterização química das fibras compostas de PCL / HA estão apresentadas na 

figura 14. A tabela 2 identifica os grupos funcionais. 

 

Figura 14: Espectro FTIR do scaffold fibroso de PCL / HA 
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Tabela 2. Identificação dos grupos funcionais do espectro de infravermelho do scaffold fibroso de PCL/HA 

Referência 
Número de 

onda (cm-1) 

Grupo 

Funcional 
Vibração Atribuição 

a 2943 CH2 
Estiramento 

Assimétrico 

Grupo Éster 

Metil 

b 2866 CH2 
Estiramento 

Simétrico 

Grupo Éster 

Metil  

c 1722 C=O 
Estiramento  

Carbonila 

Grupo 

Carbonila  

d 1471 CO3
2 Estiramento 

Assimétrico  

Grupo 

Carbonato 

e 1418 OH Estiramento 
Grupo 

Carbonila 

f 1396 CH2 Deformação de tesoura  Grupo Éster 

g 1365 CH2 Estiramento Grupo Éster 

h 1293 C-O e C-C 
Estiramento 

Assimétrico 
Grupo Éster 

i 1239 C-O-C 
Estiramento 

Assimétrico 
Grupo Éster 

j 1165 C-O e C-C Estiramento Grupo Éster 

k 1089 PO4
3- Estiramento Grupo Fosfato 

l 1045 PO4
3- Estiramento Grupo Fosfato 

m 961 PO4
3- 

Estiramento  

Simétrico 
Grupo Fosfato 

n 933 C-O-C Deformação Grupo Éster  

o 841 CO3
2- / PO4

3- Estiramento 

Grupo 

Carbonato 

Grupo Fosfato 

p 736 CH2 / PO4
3-       Estiramento 

Grupo Éster 

Grupo Fosfato 
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  As bandas correspondentes de PCL / HA confirmam a formação de scaffolds fibrosos. 

No espectro de PCL puro, observa-se uma banda forte a 1722 cm-1 atribuída ao modo de 

alongamento de carbonila. As bandas relacionadas aos modos vibracionais assimétrico e 

simétrico associados aos grupos CH2 são mostradas em 2943 cm-1 e 2866 cm-1, 

respectivamente. As bandas de 1293 cm-1 e 1165 cm-1 corresponde ao estiramento do C-O e 

grupos C-C. De acordo com Coleman e Zarian (1979) a banda a 1293 cm-1 recebe as ligações C-

C e C-O dos modos de estiramento da cadeia principal da molécula PCL e tem sido usada na 

literatura para investigar alterações na cristalinidade do PCL. Além disso, a banda em 1239 cm-

1 se origina do alongamento assimétrico do grupo C-O-C (Coleman & Zarian, 1979). Conforme 

relatado por Kim e colaboradores (2004) a primeira indicação da formação de HA é a forma de 

uma ampla faixa de estiramento centrada em cerca de 1000 a 1100  cm-1 (H. W. Kim et al., 

2004). A banda de absorção a 1471 cm-1 sugere a presença de CO3
2 (Lü et al., 2007; Rajkumar 

et al., 2010). Em 1418 cm-1 aparece uma banda a base de HA a qual está relacionada as ligações 

OH. Isso mostra as interações das ligações de hidrogênio devido a evidência de interação 

intermolecular entre os grupos O-H de HA e o grupo carbonila de PCL (D. Li et al., 2014). O 

pico em 961 cm-1 requer vibração PO4
3 no HA e é sobreposto ao pico da banda de vibração de 

alongamento C-O do PCL.  

  A figura 15 apresenta o espectro de comparação de PCL pellet, PCL membrana, HA e 

PCL / HA.  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

https://www.sciencedirect.com/topics/chemistry/hydrogen-bond
https://www.sciencedirect.com/topics/chemistry/intermolecular-force
https://www.sciencedirect.com/topics/chemistry/intermolecular-force
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Figura 15: Comparação dos espectros de FTIR do pellet de PCL e dos scaffolds de PCL, HA e PCL / HA. 

 

 De acordo com o espectro, o pellet e o scaffold processado pela técnica de RJS, os 

resultados confirmaram que ambos não tiveram nenhuma alteração relacionada ao 

processamento, apresentando as mesmas bandas químicas. Também é possível observar que as 

bandas no scaffold PCL / HA se referem aos grupos funcionais provenientes do PCL e do HA. 

 Como ilustrado na figura 16 a caracterização química das fibras compostas de PLLA / 

HA também foram analisados pela técnica de FTIR, cujos resultados dos grupos funcionais 

estão apresentados na tabela 3.  
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Figura 16: Espectro FTIR do scaffold fibroso de PLLA / HA 

 

 

Tabela 3. Identificação dos grupos funcionais do espectro de infravermelho do scaffold fibroso de PLLA / HA 

Referência 
Número de 

onda (cm-1) 

Grupo 

Funcional 
Vibração Atribuição 

a 2997 CH3 Estiramento  

b 2940 CH3 Estiramento Grupo Alquila 

c 1747 C=O 
Estiramento 

Assimétrico 

Grupo 

Carbonila 

Grupo Éster 

d 1453 CO3 
2- 

Estiramento 

Assimétrico 

Grupo 

Carbonato 

e 1384 CH3 
Estiramento 

Simétrico 
Grupo Éster 

f 1357 CH3 
Estiramento 

Assimétrico 
Grupo Éster 
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g 1265 C-O Estiramento Grupo Éster 

h 1178 C-O Estiramento Grupo Éster 

i 1127 C-O / PO4
-3 

Estiramento 

Simétrico 

Grupo Éster 

Grupo Fosfato 

j 1080 C-O / PO4
-3 Estiramento 

Grupo Éster 

Grupo Fosfato 

k 1039 C-O / PO4
-3 Estiramento 

Grupo Éster 

Grupo Fosfato 

l 866 C-C / PO4
-3 Estiramento 

Assimétrico 

Grupo Éster 

Grupo Fosfato 

m 758 PO4
-3 Estiramento Grupo Fosfato 

n 735 PO4
-3 Estiramento Grupo Fosfato 

 

  A figura 16 mostra os espectros de PLLA / HA onde exibe a banda de alta intensidade 

em 1747 cm-1 atribuído ao estiramento C=O do grupo carbonila de PLLA. As bandas em 1265 

cm-1, 1178 cm-1, 1127 cm-1 e 1080 cm-1 pertencem a ligação C-O do PLLA. As bandas em 1384 

cm-1 e 1357 cm-1 representam o grupo CH3 do PLLA, e finalmente, a banda em 866 cm-1 

representa o grupo C-C. Após adição de HA, a banda em 1453 cm -1 representa o grupo CO3
2 e 

as bandas em 1127 cm-1, 1080 cm-1, 1039 cm-1, 866 cm-1, 758 cm-1 e 735 cm-1 representam o 

grupo PO4
-3. Conforme relatado pelos autores Davachi e colaboradores (2016) a intensidade de 

alguns dos picos de PLLA pode aumentar com a adição HA. A intensidade do grupo 

carbonila em 1747 cm-1  também é aumentada devido a existência desse grupo funcional em 

polímeros e HA (Davachi et al., 2016). Em uma investigação in vitro, foi relatado que o grupo 

hidroxila ajuda ativamente a ligação celular e aumenta a degradação hidrolítica (Davachi et al., 

2016).  

  A figura 17 apresenta o espectro de comparação de PLLA pellet, PLLA membrana, HA 

e PLLA / HA. 

 

 

 

https://www.sciencedirect.com/topics/chemistry/carbonyl-group
https://www.sciencedirect.com/topics/chemistry/carbonyl-group
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Figura 17: Espectro FTIR do pellet de PLLA e dos scaffolds de PLLA, HA e PLLA / HA 

 

  Conforme mostrado na figura 17, não houve alterações do pellet para o scaffold, 

afirmando que a estrutura química do PLLA permaneceu inalterada durante o processo RJS. 

Além disso, foi observada as bandas características dos grupos funcionais do PLLA e da HA 

no scaffold. 

  Assim como o PCL e PLLA, a análise FTIR também foi realizada em PU. A figura 18 

mostra os espectros de PU / HA cujos resultados dos grupos funcionais estão apresentados na 

tabela 4. 
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Figura 18: Espectro FTIR do scaffold fibroso de PU / HA 

 

 

Tabela 4. Identificação dos grupos funcionais do espectro de infravermelho do scaffold fibroso de PU / HA 

Referência 
Número de 

onda (cm-1) 
Grupo Funcional Vibração Atribuição 

a 3322 N-H / O-H Estiramento 
Grupo Uretano 

Grupo Hidroxila 

b 2931 C-H 
Estiramento 

Alifático 

Segmento 

Flexível 

c 2853 C-H 
Estiramento 

Alifático 
Segmento Rígido 

d 2795 C-H Estiramento Segmento Rígido 

e 1693 C=O Estiramento Grupo Uretano 

f 1528 N-H 
Deformação de 

Flexão 
Grupo Uretano 
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g 1445 C-H / CO3
2- 

Deformação de 

Flexão 

PU  

Grupo carbônico  

h 1367 C-H 
Deformação de 

Flexão 
PU 

i 1319 C-N Estiramento PU 

j 1228 C-N 
Deformação de 

Flexão 
PU 

k 1099 PO4
-3 Estiramento Grupo Fosfato 

l 1041 C-O-C / PO4
-3 Estiramento 

PU  

Grupo fosfato  

m 981 PO4
-3 Estiramento Grupo fosfato 

n 963 PO4
-3 Estiramento 

Simétrico 
Grupo Fosfato 

o 899 PO4
-3 Estiramento Grupo Fosfato 

p 779 PO4
-3 Estiramento Grupo Fosfato 

q 735 PO4
-3 Estiramento Grupo Fosfato 

 

  A análise mostrou todas as bandas características de PU, incluindo estiramento N-H de 

grupos uretano em 3322 cm-1, estiramento assimétrico de CH2 em 2931 cm-1, estiramento 

simétrico de CH2 em 2853 e 2795 cm-1. Em 1693 cm-1 apresenta estiramento C=O e em 1528 

cm-1 flexão de N-H, ambos sendo grupos de uretano. De acordo com a figura 18, a análise 

revelou bandas características de PU e HA. Com a introdução do HA, a banda em 3322 cm-1 

indica a adição de mais grupos N-H e O-H ligados a H. Além disso, com o aumento da 

quantidade de HA as bandas em 2931 cm-1 e 2853 cm-1 atribuídas ao estiramento alifático de 

C-H também aumentaram. O pico de 1693 cm-1 é característico das ligações uretano-carbonila. 

O pico 1445 cm-1 pertence ao grupo carbônico CO3
2- de HA e os picos 1041 cm-1, 981 cm-1, 

963 cm-1, 735 cm-1 pertencem ao grupo PO4
-3. 

  A figura 19 apresenta o espectro de comparação de PU pellet, PU membrana, HA e PU 

/ HA. 
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Figura 19: Espectro FTIR do pellet de PU e dos scaffolds de PU, HA e PU / HA 

 

 De acordo com a figura 19 não houve alterações do pellet para o scaffold, afirmando 

que a estrutura química do PU permaneceu inalterada durante o processo de RJS. Além disso, 

foi confirmada a formação do scaffold PU / HA com a presença das bandas químicas do PU e 

da HA.   

 

5.4 Caracterização térmica 

 

  A temperatura de decomposição e a estabilidade térmica dos scaffolds poliméricos de 

PCL, PLLA e PU puros e com adição de HA foram investigadas por TGA. A figura 20 mostra 

as curvas de TGA e sua derivada (DTG) do scaffold fibroso de PCL, cujo termograma está 

representado na tabela 5.  

 

 

 



63 
 

Figura 20: Curva de TGA e DTG do scaffold de PCL 

 

Tabela 5. Características térmicas do scaffold de PCL para degradação térmica 

Estágio Faixa de Temperatura (°C) 
Perda de 

Massa (%) 
Tmax (°C) 

I 354 – 419 97% 390,6 

 

  De acordo com o a figura 20 e a tabela 5, entre a temperatura ambiente e 353°C não foi 

observada perda de massa do PCL. A degradação térmica do PCL mostrou um único estágio, 

começando a perder massa a cerca de 354°C e completamente degradado a cerca 419°C perda 

de massa de 97%.  

  A figura 21 e na tabela 6 também apresentam resultados da degradação térmica do 

scaffold de PCL / HA em um único estágio, começando a perder massa a cerca de 349°C e 

completamente degradado a cerca de 415°C com perda de massa de 85%. 
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Figura 21: Curva de TGA e DTG do scaffold de PCL / HA 

 

Tabela 6. Características térmicas do scaffold de PCL / HA  

Estágio Faixa de Temperatura (°C) 
Perda de 

Massa (%) 
Tmax (°C) 

I 349 – 415 85% 393,4 

  

 

  Como ilustrado na figura 21 e na tabela 6, as curvas TGA e DTG dos compósitos PCL 

/ HA mostram que a introdução da HA mantém a estabilidade térmica do PCL. 

  Mondal et al. (2014) relatam que a HA ocorre uma pequena perda de massa na faixa de 

temperatura de 400 - 700°C para remoção de substâncias orgânicas.  

   A análise de TGA também foi realizada no scaffold de PLLA, o que nos revela um 

resultado de acordo com o a figura 22 e a tabela 7.  
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Figura 22: Curva de TGA e DTG do scaffold de PLLA 

 

 

Tabela 7. Características térmicas do scaffold de PLLA. 

Estágio Faixa de Temperatura (°C) 
Perda de 

Massa (%) 
Tmax (°C) 

I 297 – 374 97% 358,6 

 

   

  A degradação térmica do PLLA mostrou um único estágio, começando a perder massa 

a cerca de 297 °C decompondo até 374°C. Segundo Kang et al. (2018) o PLLA é decomposto 

completamente antes de 390°C. 

  O termograma PLLA / HA está ilustrado na figura 23 e tabela 8.  
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Figura 23: Curva de TGA e DTG do scaffold de PLLA / HA 

 

 

Tabela 8. Características térmicas do scaffold de PLLA / HA. 

Estágio Faixa de Temperatura (°C) 
Perda de 

Massa (%) 
Tmax (°C) 

I 292 – 354 85% 344,1 

 

   

  Mediante os resultados da adição de HA, foi observado um avanço no início do 

comportamento de degradação térmica em relação ao PLLA puro, mostrando-se degradar em 

um único estágio, começando a perder massa a cerca de 292°C decompondo completamente 

em 354°C. No entanto, as ligações de hidrogênio entre grupos carbonila de PLLA e grupos de 

hidroxila levam uma interação mais alta com as cargas de HA (Kaavessina et al., 2013).  

  A figura 24 mostra a curva TGA e DTG do scaffold fibroso de PU. As principais perdas 

de massa são representadas por diferentes faixas de temperatura, estágios I e II, conforme 

representado na tabela 9.  
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Figura 24: Curva de TGA e DTG do scaffold de PU 

 

 

Tabela 9. Características térmicas do scaffold de PU  

Estágio Faixa de Temperatura (°C) 
Perda de 

Massa (%) 
Tmax (°C) 

I 297 - 392 35% 337,7 

II 408 – 464 63% 425,9 

 

   

  O PU apresenta dois estágios principais de perda massa. O primeiro estágio começa a 

perder massa a cerca de 297°C até 392°C correspondendo a degradação térmica dos segmentos 

rígidos de PU. O segundo estágio inicia a perda de massa em 408°C e se decompõe até 464°C 

correspondente a degradação térmica dos segmentos flexíveis de PU (Barick & Tripathy, 2010; 

Guignot et al., 2001).  

  Na figura 25 e na tabela 10 é possível notar que a adição de HA reduz a estabilidade 

térmica em relação ao PU puro.  
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Figura 25: Curva de TGA e DTG do scaffold de PU / HA 

 

 

Tabela 10. Características térmicas do scaffold de PU / HA. 

Estágio Faixa de Temperatura (°C) 
Perda de 

Massa (%) 
Tmax (°C) 

I 274 – 344 29% 315,5 

II 378 – 429 58% 397,5 

 

   

  Assim como no PU puro, o compósito de PU / HA apresenta dois estágios principais. O 

primeiro estágio começa a perder massa a cerca de 274°C até 344°C. O segundo estágio inicia 

a perda de massa em 378°C e decompõe até 429°C.  

  De acordo com os resultados analisados, o teste de TGA mostrou que a adição de HA 

nos polímeros puros diminui ligeiramente a estabilidade térmica dos scaffolds, porém os valores 

encontrados são apropriados para aplicações médicas.  
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5.5 Análise DRX 

  Para estudar os padrões de difração de tais materiais, a técnica DRX é amplamente 

utilizada. Os materiais podem ser cristalinos, semi cristalinos ou não cristalinos, isto é, amorfos. 

As substâncias amorfas exibem padrões de difração difusos e halo, enquanto os materiais 

cristalinos mostram fortes picos de difração (Ahmed et al., 2013; Istanbullu et al., 2013).  

  A análise de fase estrutural foi realizada para determinar a cristalinidade das amostras 

de PCL, PCL / HA, PLLA, PLLA / HA, PU e PU / HA via espectroscopia de difração de raios-

X que estão representadas nas figuras 26, 27 e 28.   

 A figura 26 mostra o padrão de DRX das estruturas de PCL, PCL / HA e HA. De acordo 

com Ansari et al., (2020); Fabbri et al., (2010), o PCL é um polímero semicristalino que pode 

ser detectado por três picos específicos em 2θ  = 15,7°, 21,5° e 23,8°. A HA produz picos de 

difração em 2θ = 25,9°, 31,8°, 39,7°, 46,8° e 49,0°. (Z. Dong et al., 2009; Hrubovčáková et al., 

2017). Pode-se observar que a HA tem tamanho de partícula pequena e baixa cristalinidade, 

pois os picos se apresentaram amplos. Isso pode estar relacionado ao processo de síntese em 

baixa temperatura. A intensidade dos picos de difração de HA aumenta com o aumento do 

conteúdo de HA, pois a cristalinidade de HA aumenta e os cristais de HA crescem rapidamente 

devido a maior concentração de Ca 2+ e PO 4 
3− e de íons que levam a um aumento no tamanho 

do cristal de HA e na taxa de crescimento cristalino (Ansari et al., 2020). A formação de osso 

foi observada em cerâmicas de HA pouco cristalinas, pois foi relatado que nenhum novo osso 

pode ser formado em cerâmicas de HA altamente cristalinas porosas (J. Dong et al., 2001). 

Como resultado, a HA com baixa cristalinidade tem alta bioatividade. Entretanto, as interações 

entre as partículas de HA e a matriz PCL causam uma redução na cristalinidade do PCL (Raucci 

et al., 2010).  

 

 

 

 

 

https://www.sciencedirect.com/topics/materials-science/diffraction-pattern
https://www.sciencedirect.com/topics/materials-science/diffraction-pattern
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Figura26: Padrão de DRX de PCL e PCL / HA 

 

  O padrão de DRX das estruturas de PLLA e PLLA / HA está representada na figura 

27. O PLLA é um polímero semicristalino, apresenta um pico de intensidade forte e nítido no 

ângulo de difração 2θ  = 15,8° (Nazir et al., 2021; Righetti et al., 2017). Embora a banda larga 

exiba ombros muito fracos o grau de cristalinidade geral é muito pequeno para ser quantificado 

com precisão por análise de DRX. Portanto, pode-se concluir que as cadeias de PLLA estão 

essencialmente em uma estrutura amorfa e desordenada no nanocompósito (Beltrán et al., 

2016). No entanto, pode ser visto que o PLLA exibe uma fase amorfa com um pico largo. Pode 

ser atribuído ao alinhamento não desenvolvido das cadeias de polímero (Xiuyan Li et al., 2012).  

A análise de DRX também foi usada para confirmar a presença de HA nas fibras PLLA / HA. 

Os picos de difração em 2θ superiores a 25° são atribuídos a HA (Szustakiewicz et al., 2018a). 

Os picos principais nos valores 2θ de 25,8°, 31,8°, 32,1°, 32,9° e 34,1° e 39,8° indica a presença 

de HA e podem ser vistos nos padrões PLLA / HA, que confirmaram a evidência de HA 

cristalino na matriz de PLLA (Xiuyan Li et al., 2012). Além disso, não foram detectados picos 

de difração extra correspondentes a quaisquer impurezas, o que significa a fase cristalina única 

https://www.sciencedirect.com/topics/materials-science/semi-crystalline-polymer
https://www.sciencedirect.com/topics/chemistry/crystallinity
https://www.sciencedirect.com/topics/chemistry/amorphous-structure
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de hidroxiapatita  (Marycz et al., 2020). Raghavendran et al., (2021) relatam que uma mistura 

de fases de fosfato de cálcio está presente nas amostras de scaffolds de PLLA / HA. No entanto, 

esses resultados sugerem que o HA foi incorporado com sucesso para os scaffolds de PLLA 

(Jiashen Li et al., 2010). 

 

Figura 27: Padrão de DRX de PLLA e PLLA / HA 

 

 

  A análise de DRX foi ainda usada para investigar as estruturas de PU e PU / HA como 

ilustrado na figura 28. O PU puro não mostra picos definidos, indicando assim a natureza 

amorfa do polímero. Já o difratograma de PU / HA exibe picos agudos característicos de HA  

para o material cristalino (Qidwai et al., 2014). O pico de difração a 15,8° pertence ao polímero 

PU. A HA produz picos de difração em 2θ  = 25,9°, 31,8°, 39,7°, 46,8° e 49,0° que são nítidos 

e claros, indicando sua estrutura cristalina natural, além da estrutura pouco cristalizada ser 

https://www.sciencedirect.com/topics/materials-science/hydroxylapatite
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semelhantes a apatita no osso (Z. Dong et al., 2009; Hrubovčáková et al., 2017). Entretanto, o 

resultado implica que as nanopartículas de HA se dispersaram na matriz de PU (Du et al., 

2018a).  

 

Figura 28: Padrão de DRX de PU e PU / HA 

 

 

5.6 Análise de deposição de apatita – SBF 

 

  Os scaffolds de PCL usados na ET óssea apresentam limitações que dificultam sua 

biocompatibilidade como sua fraca interação com fluidos biológicos devido a sua baixa 

hidrofilicidade ou ausência de funcionalidades químicas. Em certos grupos funcionais, a 

biomineralização que leva a formação de uma camada de apatita e que participa do processo de 
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regeneração óssea é iniciada (Liu et al., 2002). Para os processos ósseos característicos como 

osteocondução, osteoindução e osteointegração do implante, esta camada é crucial e deve ser 

formada nos scaffolds (Pandiyaraj et al., 2021). Portanto, o crescimento da apatita nos scaffolds 

foi avaliado imergindo-os em uma solução de fluido corporal simulado (SBF) para avaliar sua 

osteo-bioatividade por meio da investigação da deposição de minerais de apatita.  

   A figura 29 mostra as imagens de MEV dos scaffolds após a imersão em SBF por 30 

dias. 

Figura 29: Imagens de MEV scaffold de PCL (A) e PCL / HA (B) após a imersão em SBF por 30 dias. 

 

 

  Após a imersão na solução SBF no período de 30 dias, o scaffold de PCL puro apresenta 

presença de beads, enquanto o scaffold de PCL / HA resulta no aumento na quantidade de HA 

e consequentemente no aumento da rugosidade da superfície (Ansari et al., 2020). Além disso, 

o espectro de DRX da amostra de PCL / HA também mostra um aumento na formação de 

apatita. Para promover a precipitação e crescimento de apatita da solução SBF, a formação de 

uma densa camada de apatita na superfície dos scaffolds pode ser atribuída a presença de 

maiores concentrações de grupos contendo fósforo que atuam como locais de nucleação. A 

nucleação da apatita só pode ocorrer quando o limite de energia de ativação é superado (Rezaei 

et al., 2014). Portanto, para ativar o processo de nucleação de superfície, uma quantidade 

suficiente de grupos funcionais precisa ser formada. Pode-se, portanto, concluir que a formação 

de apatita na superfície dos scaffolds depende da presença e quantidade de grupos funcionais 

na superfície (Pandiyaraj et al., 2021). 

https://www.sciencedirect.com/science/article/pii/S0022369721000913#fig14
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Figura 30: Padrão de DRX de PCL e PCL / HA após a imersão em SBF por 30 dias 

  

  A figura 31 mostra os resultados das imagens de MEV dos scaffolds de PLLA e PLLA 

/ HA rotofiadas após-imersão em SBF por 30 dias. Em sua superfície, o PLLA não apresentou 

mineralização.  Este resultado demonstra que o PLLA não é um biomaterial bioativo. Além 

disso, foi observada após o período de incubação nenhuma diferença na morfologia da fibra, 

mostrando que, o PLLA não pode induzir a deposição de apatita devido a sua natureza 

hidrofóbica (Lao et al., 2011; Schneider et al., 2008). Por meio de testes de SBF, já foi 

demonstrado que a mineralização da superfície foi mais evidente em superfícies hidrofílicas 

(Thomas et al., 2014). No entanto, em matrizes poliméricas, a formação de compósitos pela 

adição de partículas inorgânicas torna-se uma alternativa atraente para o controle 

dessas propriedades interfaciais hidrofóbicas (Souza et al., 2019). Deposições semelhantes a 

ossos de HA ocorreram apenas nos scaffolds de PLLA / HA e não nas fibras PLLA puras, 

indicando o papel crítico que os fosfatos de cálcio desempenham como precursores da 

nucleação da apatita (Ngiam et al., 2009). Para acelerar o crescimento mineral, Ngiam et al., 

https://www.sciencedirect.com/science/article/pii/S0022369721000913#fig14
https://www.sciencedirect.com/topics/materials-science/biomaterials
https://www.sciencedirect.com/topics/engineering/hydrophilic-surface
https://www.sciencedirect.com/topics/materials-science/interface-property
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(2009)  incorporaram partículas de HA na matriz polimérica de PLLA e como resultado, a 

superfície mais hidrofílica fornece um local mais favorável para a nucleação da apatita.  

  A figura 32 mostra que a análise realizada por DRX, a precipitação de Ca-P ocorreu nos 

scaffolds de PLLA / HA e  observou-se que a deposição mineral na superfície foi 

significativamente aumentada, apresentando alta cristalinidade .  

 

Figura 31: Imagens de MEV scaffold de PLLA (C) e PLLA / HA (D) após a imersão em SBF por 30 dias. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

https://www.sciencedirect.com/topics/engineering/crystallinity
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Figura 32: Padrão de DRX de PLLA e PLLA / HA após a imersão em SBF por 30 dias 

 

   A figura 32 mostra partículas de HA na superfície dos scaffolds que resultam da 

deposição espontânea de íons Ca e P do SBF (Z. Dong et al., 2009). Além disso, foi observada 

após o período de incubação nenhuma diferença na morfologia da fibra (Rhee & Tanaka, 1999). 

Os scaffolds de PU e PU / HA também foram imergidos em SBF por 30 dias. A figura 33 mostra 

os resultados das imagens de MEV dos scaffolds de PU e PU / HA rotofiadas após-imersão em 

SBF por 30 dias. 

 

 

 

 

 

https://www.sciencedirect.com/science/article/pii/S0022369721000913#fig14
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Figura 33: Imagens de MEV scaffold de PU (E) e PU / HA (F) após a imersão em SBF por 30 dias 

 

  Como ilustrado na figura 34, a estrutura da superfície de PU revestida com HA foi 

examinada usando DRX. Após imersão em SBF, o pico de difração de PU próximo a 19,7 ° 

torna-se o pico mais fraco e mais amplo, enquanto a intensidade dos picos de HA fica maior. 

Isso significa que alguma hidrólise do PU no SBF pode ocorrer e há íons Ca e P do SBF 

depositados no scaffold (Z. Dong et al., 2009). 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

https://www.sciencedirect.com/topics/materials-science/x-ray-diffraction-analysis
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Figura 34: Padrão de DRX de PU e PU / HA após a imersão em SBF por 30 dias 

 

 

5.7 Comportamento hidrofílico e degradação in vitro das membranas poliméricas  

   

  As propriedades bioquímicas e rugosidade  da superfície, capacidade de absorção de 

proteínas, e hidrofilicidade podem ser afetadas na ligação inicial das células (H J Jeon et al., 

2014). Nos scaffolds biomédicos, a hidroficilidade é importante para ocorrer a adesão, 

disseminação, troca de nutrientes e proliferação celular (S. H. Oh et al., 2003; Y. W. Wang et 

al., 2003).   

 Para indicar as propriedades hidrofílicas e hidrofóbicas da superfície do material, foi 

realizada a avaliação do ângulo de contato depositadas uma gota de água na superfície dos 

scaffolds como representado nas figuras 35, 36 e 37. A determinação do ângulo de contato entre 

a superfície do scaffold e a da gota de água indica que ângulos inferiores a 90° correspondem a 
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superfícies mais hidrofílicas e ângulos superiores a 90° correspondem a superfícies mais 

hidrofóbicas (Danesin et al., 2012) 

 

Figura 35: Análise de ângulo de contato do scaffold PCL (A) e PCL / HA (B) 

 

  

  O valor do ângulo de contato do PCL foi de 130,7° ± 1,7 enquanto o PCL / HA 

apresentou um valor de 121,2° ± 3,2. O PCL apresenta um valor maior no ângulo de contato 

uma vez que tem natureza mais hidrofóbica devido as cadeias lineares de grupos alifáticos. Para 

reduzir os ângulos de contato dos compósitos, espera-se que nanopartículas HA com grupos 

polares em superfícies reduzam esse valor e aumente a hidrofilicidade do scaffold (Eosoly et 

al., 2009; Tian et al., 2019; Tiaw et al., 2005). 

 A análise dos ângulos de contato dos scaffolds PLLA e PLLA / HA está apresentada na 

figura 36.  
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Figura 36: Análise de ângulo de contato do scaffold PLLA (C) e PLLA / HA (D) 

 

  O scaffold de PLLA teve o ângulo de contato de 119,9° ± 1,9 o que indicou ser um 

material hidrofóbico. Após adicionado HA o scaffold apresentou melhor hidroficilidade com 

um valor de 112,7° ± 3,3.  

   A avaliação dos ângulos de contato dos scaffolds PU e PU / HA também foram 

analisados e estão apresentados na figura na 37.  

 

Figura 37: Análise de ângulo de contato do scaffold PU (E) e PU / HA (F) 

 

   

  O scaffold de PU puro apresentou um ângulo de contato 124,1° ± 1,7 enquanto a 

incorporação de HA apresentou um valor do ângulo de contato 116,6° ± 1,7. Portanto, a adição 

de HA permite que os compósitos biodegradáveis sejam mais hidrofílicos, obtendo assim 

melhor interação com a água e melhores aplicações biomédicas onde a interação das células 

com o material é melhorada (Armentano et al., 2010; Barrioni et al., 2015a). 
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  Para aumentar a hidrofilia da maioria dos polímeros sintéticos hidrofóbicos, a HA é um 

inorgânico biocompatível,  além de melhorar a resistência mecânica dos polímeros e apresentar 

características importantes como excelente osteocondutividade e boa hidrofilicidade (Keivani 

et al., 2016). A hidroficilidade da superfície está de acordo com a degradação hidrolítica, uma 

vez que começa pela absorção de água, seguida pela quebra da cadeia polimérica (Barrioni et 

al., 2015a). (Eosoly et al., 2009; Tihan et al., 2009) concluíram que com a adição de HA, o 

scaffold obtém melhor hidrofilicidade, melhor disseminação celular e melhor transporte de 

nutrientes e metabólitos. Kim e colaboradores (2014) relatam que o ângulo de contato depende 

de uma série de fatores e geralmente aumenta com o aumento da  rugosidade da superfície (J. 

Kim, 2014).  

 A partir da perda de massa, a degradação dos scaffolds fibrosos foi avaliado. Em um 

período de 4 meses, a degradação dos scaffolds de PCL, PLLA e PU puros e incorporados de 

HA foram avaliados por imersão de amostras em PBS a 37°C. Durante a degradação as amostras 

mostraram uma considerável perda de peso entre 30, 60, 90 e 120 dias como ilustrado na figura 

38 e na tabela 11.  Os fatores que influenciam a degradação de polímeros são composição 

química, estrutura polimérica, peso molecular, polidispersividade e distribuição de repetições 

monoméricas (Anju et al., 2020). 
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Figura 38: Análise de degradação in vitro dos scaffolds de PCL, PCL / HA, PLLA, PLLA / HA, PU, PU / HA 

em 30, 60, 90 e 120 dias. 

 

 

Tabela 11: Média e desvio padrão dos dados obtidos do teste de degradação in vitro dos scaffolds de PCL, PCL / 

HA, PLLA, PLLA / HA, PU, PU / HA em 30, 60, 90 e 120 dias. 

Massa Residual (%) 

Tempo 

(Dias) 
 PCL PCL/HA PLLA PLLA/HA PU PU/HA 

30 Média 98 ± 0,1 96 ± 1,2 94 ± 2,1 93 ± 1,4 95 ± 5,3 94 ± 0,6 

60 Média 96 ± 1,0 94 ± 0,6 90 ± 4,8 89 ± 4,2 92 ± 1,2 91 ± 0,8 

90 Média 94 ± 0,9 92 ± 0,3 88 ± 0,5 86 ± 0,8 89 ± 0,6 89 ± 0,2 

120 Média 92 ± 1,2 91 ± 0,2 82 ± 0,8 81 ± 0,6 85 ± 1,4 84 ± 0,4 
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  Diferentes comportamentos de degradação foram encontrados, uma vez que diferentes 

hidroficilidades foram encontradas para os vários polímeros e compósitos. Na degradação 

hidrolítica de scaffolds poliméricos, existem quatro etapas sendo elas: inchaço e hidratação do 

polímero, quebra das ligações, difusão dos produtos de degradação solúveis e  desaparecimento 

do polímero (Díaz et al., 2014). 

  De acordo com a tabela 11 pode-se notar que nos polímeros puros, os que mais 

degradaram no período relatado foram o PLLA, PU e PCL respectivamente, indo de encontro 

com o comportamento de absorção hídrica. Em relação a HA durante a degradação, é notável 

que os scaffolds poliméricos compostos em relação aos os scaffolds poliméricos puros tiveram 

resultado da degradação mais rápida. A presença de HA acelera a degradação hidrolítica de 

acordo com a molhabilidade da superfície, uma vez que a degradação começa pela absorção de 

água seguida pela quebra da cadeia do polímero por ligações de éster (Barrioni et al., 2015b). 

A adição de HA permite que os compósitos sejam utilizados para aplicações biomédicas, pois 

além de serem mais hidrofílicos a interação das células com o material é melhorada (Armentano 

et al., 2010; Barrioni et al., 2015b). 

 De acordo com os resultados, o PCL ocorreu menor perda de massa durante os 120 dias, 

apresentando 92% de massa residual no término do teste. Leong e colaboradores (2008) e Do e 

colaboradores (2015) relatam que este material é ideal para fraturas expostas pois apresenta 

taxa de degradação lenta (Do et al., 2015; Leong et al., 2008). Isso pode permitir por um longo 

período de tempo que o suporte ósseo forneça crescimento de células para formar tecido mais 

denso (Park et al., 2012). A taxa de clivagem da ligação éster do PCL é a força motriz para a 

degradação. Portanto, a degradação ocorre com o aumento de maiores concentrações de íons 

aquosos reativos, maior absorção de água e maiores frações de ligações éster  (White et al., 

2021). Em valores de pH em torno de 7 a taxa de hidrólise das ligações éster do PCL é muito 

baixa (Jung et al., 2006). Na presença de enzimas, ou em condições ácidas ou básicas taxas de 

hidrólise mais altas podem ser obtidas (Hou et al., 2007; Tay et al., 2005).  

 O PLLA degrada in vivo por meio da degradação em massa (Antheunis et al., 2009). 

Para serem metabolizados pelo corpo, ocorre a hidrólise das ligações éster nas cadeias do 

polímero que se inicia nas regiões amorfas da microestrutura do polímero (Polak-Kraśna et al., 

2021). Durante o processo de degradação hidrolítica, as moléculas de água são penetradas na 

fase amorfa causando a cisão da cadeia, o que causa cadeias de polímero mais curtas com 

mobilidade extra (Y. Wang et al., 2008).  

https://www.sciencedirect.com/topics/engineering/bulk-degradation
https://www.sciencedirect.com/topics/engineering/ester-bond
https://www.sciencedirect.com/topics/engineering/amorphous-region
https://www.sciencedirect.com/topics/engineering/degradation-process
https://www.sciencedirect.com/topics/engineering/amorphous-phase
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  A degradação hidrolítica in vitro do PU é usado na ET como um recurso importante e 

necessário para scaffolds de longo prazo (Farzan et al., 2020). Em geral, na degradação 

hidrolítica espera-se que os ésteres sejam mais instáveis do que os uretanos, pois as ligações 

éster e uretano sofrem hidrólise (Schollenberger & Stewart, 1973).  

 A mudança no valor do pH foi medida e registrada durante o experimento. Em testes 

hidrolíticos o pH afeta significativamente a perda de massa, onde estão mais sujeitos para perda 

de massa em pH 10 e menor perda de massa em pH 7 (Scaffaro et al., 2017). O teste in vitro foi 

realizado em condições de pH 7,4 com considerável margem de +/- 0,002. 

 

5.8 Caracterização biológica por viabilidade e proliferação celular  

 

  Para avaliar resposta biológica dos materiais, o teste de viabilidade celular é o mais 

comumente usado (Szustakiewicz et al., 2018b). Foi utilizado células pré-osteoblastos de 

camundongo (MC3T3-E1) devido o potencial de aplicação do material como substituto ósseo. 

Para avaliar o comportamento celular dos scaffolds, o ensaio de MTT foi realizado em 24, 48 e 

72 horas. Em cada tempo os resultados mostraram um aumento significativo da atividade de 

proliferação celular conforme as figuras 39, 40 e 41. 

 

 

 

 

 

 

 

 

https://www.sciencedirect.com/topics/chemistry/cell-viability
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39: Ensaio de MTT nas amostras incorporada com PCL, PCL / HA, PLLA, PLLA / HA, PU e PU / HA em 24 

horas. 
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Figura 40: Ensaio de MTT nas amostras incorporada com PCL, PCL / HA, PLLA, PLLA / HA, PU e PU / HA 

em 48 horas. 
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Figura 41: Ensaio de MTT nas amostras incorporada com PCL, PCL / HA, PLLA, PLLA / HA, PU e PU / HA 

em 72 horas 

 

  De acordo com a figura 40, os resultados implicaram que as amostras incorporadas com 

HA tiveram um efeito claro na proliferação de células de MC3T3-E1 em 48 horas.  As células 

proliferaram favoravelmente nas amostras incorporadas com PCL / HA, PLLA / HA e PU / HA 

em comparação com o ensaio de 24h. Após 72 horas de cultura, a viabilidade celular do PCL / 

HA e PLLA / HA foram ligeiramente maior. Contudo, a viabilidade celular do PU / HA foi 

reduzida. 

  Devido a natureza hidrofóbica do PCL, PLLA e PU, a viabilidade celular do PCL puro, 

PLLA puro e PU puro foram menores. Já nas amostras contendo HA a bioatividade e a 

proliferação celular foram melhoradas. Este resultado é devido a osteocondutividade do HA 

(Zomorodian et al., 2015), as quais apresentam resultados de osteocondução.  

  No presente estudo, a biocompatibilidade aumentada do PCL / HA e PLLA / HA 

e a diminuição do PU / HA pode ser explicada como sugerido por estudos anteriores explicados 

acima a partir de propriedades de superfície (Y. Han et al., 2014). Contudo, apesar da 
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diminuição da viabilidade celular do PU / HA em 72 horas, o resultado sugere que os scaffolds 

podem ser um bom modelo para o crescimento e proliferação celular e, quanto mais carga de 

HA, melhor a biomineralização das células (Du et al., 2018b). 

Propriedades da superfície, morfologia, tamanho da partícula, a fase do cristal e a forma, 

influenciam significativamente a resposta celular (H. Peng et al., 2015). Liao e colaboradores 

(2014) também relataram que defeitos de superfície em nanopartículas podem influenciar o 

comportamento de adsorção de proteínas e afetar a atividade de proteínas adsorvida (C. Liao & 

Zhou, 2014).  Zakaria e colaboradores (2013) relataram dois fatores importantes sobre a HA, 

primeiro que o tamanho de partícula menor da HA pode interagir melhor com as células, 

segundo que a HA tem dois tipos principais de sítios de ligação nas superfícies, sendo eles 

Ca 2+ e PO4
-3 (Zakaria et al., 2013).  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

https://www.sciencedirect.com/topics/materials-science/cell-proliferation
https://www.sciencedirect.com/topics/materials-science/biomineralization
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6 CONCLUSÕES  

  Neste trabalho os scaffolds de PCL, PLLA, PU puro e incorporados com HA foram 

produzidos utilizando o processo de rotofiação e posteriormente caracterizados. A 

caracterização morfológica do material mostrou que a concentração e os parâmetros de processo 

escolhidos foram adequados para a produção dos scaffolds, além de mostrar morfologias de 

microesferas de HA na superfície das fibras. A avaliação da topografia da fibra mostrou que a 

rugosidade da superfície da fibra de PU puro obtém o valor (Ra) mais alto de 174,5 nm, e após 

a adição de HA a rugosidade apresentou um valor (Ra) de 87,4 nm, mostrando que dos três 

polímeros testados este foi o que mais apresentou aumento da rugosidade, seguida de PLLA e 

PCL. A análise química do scaffold mostrou que todos os grupos funcionais dos polímeros PCL, 

PLLA e PU estavam presentes juntamente com os grupos funcionais provenientes da HA. A 

análise térmica mostrou que a adição de HA nos polímeros puros diminui ligeiramente a 

estabilidade térmica dos scaffolds, mostrando que os valores encontrados são apropriados para 

aplicações médicas. A intensidade dos picos de difração de HA aumenta com o aumento do 

conteúdo de HA, pois a cristalinidade de HA aumenta e os cristais de HA crescem rapidamente 

devido a maior concentração de Ca 2+ e PO 4 
3− e de íons que levam a um aumento no tamanho 

do cristal de HA e na taxa de crescimento cristalino. Após a imersão na solução SBF no período 

de 30 dias, não houve nenhuma diferença na morfologia das fibras, além disso o DRX mostrou 

que os scaffolds tiveram aumento na quantidade de HA devido a maior concentração de Ca 2+ 

e PO 4 
3−. A adição de HA mostrou que os scaffolds foram mais hidrofílicos, além de apresentar 

características importantes como excelente osteocondutividade e boa hidrofilicidade. Nos 

polímeros puros, os que mais degradaram no período relatado foram o PLLA, PU e PCL 

respectivamente, indo de encontro com o PLLA / HA, PU / HA, PCL / HA. Os scaffolds não 

promoveram toxicidade as células pré-osteoblastos mostrando que devido a natureza 

hidrofóbica do PCL, PLLA e PU, a viabilidade celular do PCL puro, PLLA puro e PU puro 

foram menores, já nas amostras contendo HA a bioatividade e a proliferação celular foram 

melhoradas. Este resultado é devido a osteocondutividade do HA as quais apresentam 

resultados de osteocondução. Através dos resultados analisados, os scaffolds poliméricos 

desenvolvidos nesse estudo têm um grande potencial osteocondutor para futuras aplicações 

odontológicas.   
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	Fonte: Adaptada de Pereira Rodrigues et al., 2020
	Como ilustrado na figura 1, as fibras alinhadas se formam através do reservatório rotativo ejetando as fibras criando scaffolds fibrosos densamente compactos e altamente alinhados em uma escala micrométrica (Mohammad R Badrossamay et al., 2014).
	Mellado e colaboradores (2011) relatam três estágios principais da técnica RJS, sendo eles: iniciação do jato, extensão do jato e evaporação do solvente. Esses estágios são caracterizados mediante a escala de tempo de ejeção que o jato é capaz de sa...
	Para garantir a melhor funcionalidade do scaffold, a formação de fibras homogêneas e contínuas, ou seja, sem beads é crucial. Beads são estruturas esféricas geradas na extensão da fibra devido a quebra do jato de fibra ou a instabilidade de Rayleigh...
	A densidade de entrelaçamento das cadeias poliméricas é um fator adicional para formação de fibras. Como consequência de sobreposição de cadeias poliméricas, a medida que a concentração do polímero aumenta, uma rede entrelaçada deformável de cadeias...
	5.2 Morfologia dos scaffolds poliméricos
	5.4 Caracterização térmica
	A temperatura de decomposição e a estabilidade térmica dos scaffolds poliméricos de PCL, PLLA e PU puros e com adição de HA foram investigadas por TGA. A figura 20 mostra as curvas de TGA e sua derivada (DTG) do scaffold fibroso de PCL, cujo termogr...

	5.5 Análise DRX
	Para estudar os padrões de difração de tais materiais, a técnica DRX é amplamente utilizada. Os materiais podem ser cristalinos, semi cristalinos ou não cristalinos, isto é, amorfos. As substâncias amorfas exibem padrões de difração difusos e halo, ...
	A análise de fase estrutural foi realizada para determinar a cristalinidade das amostras de PCL, PCL / HA, PLLA, PLLA / HA, PU e PU / HA via espectroscopia de difração de raios-X que estão representadas nas figuras 26, 27 e 28.
	A figura 26 mostra o padrão de DRX das estruturas de PCL, PCL / HA e HA. De acordo com Ansari et al., (2020); Fabbri et al., (2010), o PCL é um polímero semicristalino que pode ser detectado por três picos específicos em 2θ  = 15,7 , 21,5  e 23,8 . A...
	Figura26: Padrão de DRX de PCL e PCL / HA
	O padrão de DRX das estruturas de PLLA e PLLA / HA está representada na figura 27. O PLLA é um polímero semicristalino, apresenta um pico de intensidade forte e nítido no ângulo de difração 2θ  = 15,8  (Nazir et al., 2021; Righetti et al., 2017). Em...
	Figura 27: Padrão de DRX de PLLA e PLLA / HA
	A análise de DRX foi ainda usada para investigar as estruturas de PU e PU / HA como ilustrado na figura 28. O PU puro não mostra picos definidos, indicando assim a natureza amorfa do polímero. Já o difratograma de PU / HA exibe picos agudos caracter...
	Figura 28: Padrão de DRX de PU e PU / HA
	5.6 Análise de deposição de apatita – SBF
	Os scaffolds de PCL usados ​​na ET óssea apresentam limitações que dificultam sua biocompatibilidade como sua fraca interação com fluidos biológicos devido a sua baixa hidrofilicidade ou ausência de funcionalidades químicas. Em certos grupos funcion...
	A figura 29 mostra as imagens de MEV dos scaffolds após a imersão em SBF por 30 dias.
	Figura 29: Imagens de MEV scaffold de PCL (A) e PCL / HA (B) após a imersão em SBF por 30 dias.
	Após a imersão na solução SBF no período de 30 dias, o scaffold de PCL puro apresenta presença de beads, enquanto o scaffold de PCL / HA resulta no aumento na quantidade de HA e consequentemente no aumento da rugosidade da superfície (Ansari et al.,...
	Figura 30: Padrão de DRX de PCL e PCL / HA após a imersão em SBF por 30 dias
	A figura 31 mostra os resultados das imagens de MEV dos scaffolds de PLLA e PLLA / HA rotofiadas após-imersão em SBF por 30 dias. Em sua superfície, o PLLA não apresentou mineralização.  Este resultado demonstra que o PLLA não é um biomaterial bioat...
	A figura 32 mostra que a análise realizada por DRX, a precipitação de Ca-P ocorreu nos scaffolds de PLLA / HA e  observou-se que a deposição mineral na superfície foi significativamente aumentada, apresentando alta cristalinidade .
	Figura 31: Imagens de MEV scaffold de PLLA (C) e PLLA / HA (D) após a imersão em SBF por 30 dias.
	Figura 32: Padrão de DRX de PLLA e PLLA / HA após a imersão em SBF por 30 dias
	A figura 32 mostra partículas de HA na superfície dos scaffolds que resultam da deposição espontânea de íons Ca e P do SBF (Z. Dong et al., 2009). Além disso, foi observada após o período de incubação nenhuma diferença na morfologia da fibra (Rhee ...
	Figura 33: Imagens de MEV scaffold de PU (E) e PU / HA (F) após a imersão em SBF por 30 dias
	Como ilustrado na figura 34, a estrutura da superfície de PU revestida com HA foi examinada usando DRX. Após imersão em SBF, o pico de difração de PU próximo a 19,7   torna-se o pico mais fraco e mais amplo, enquanto a intensidade dos picos de HA fi...
	Figura 34: Padrão de DRX de PU e PU / HA após a imersão em SBF por 30 dias
	5.7 Comportamento hidrofílico e degradação in vitro das membranas poliméricas
	O valor do ângulo de contato do PCL foi de 130,7  ± 1,7 enquanto o PCL / HA apresentou um valor de 121,2  ± 3,2. O PCL apresenta um valor maior no ângulo de contato uma vez que tem natureza mais hidrofóbica devido as cadeias lineares de grupos alifá...
	Para aumentar a hidrofilia da maioria dos polímeros sintéticos hidrofóbicos, a HA é um inorgânico biocompatível,  além de melhorar a resistência mecânica dos polímeros e apresentar características importantes como excelente osteocondutividade e boa ...
	De acordo com a tabela 11 pode-se notar que nos polímeros puros, os que mais degradaram no período relatado foram o PLLA, PU e PCL respectivamente, indo de encontro com o comportamento de absorção hídrica. Em relação a HA durante a degradação, é not...
	De acordo com os resultados, o PCL ocorreu menor perda de massa durante os 120 dias, apresentando 92% de massa residual no término do teste. Leong e colaboradores (2008) e Do e colaboradores (2015) relatam que este material é ideal para fraturas expo...
	O PLLA degrada in vivo por meio da degradação em massa (Antheunis et al., 2009). Para serem metabolizados pelo corpo, ocorre a hidrólise das ligações éster nas cadeias do polímero que se inicia nas regiões amorfas da microestrutura do polímero (Polak...
	A degradação hidrolítica in vitro do PU é usado ​​na ET como um recurso importante e necessário para scaffolds de longo prazo (Farzan et al., 2020). Em geral, na degradação hidrolítica espera-se que os ésteres sejam mais instáveis ​​do que os uretan...
	A mudança no valor do pH foi medida e registrada durante o experimento. Em testes hidrolíticos o pH afeta significativamente a perda de massa, onde estão mais sujeitos para perda de massa em pH 10 e menor perda de massa em pH 7 (Scaffaro et al., 2017...
	5.8 Caracterização biológica por viabilidade e proliferação celular
	Para avaliar resposta biológica dos materiais, o teste de viabilidade celular é o mais comumente usado (Szustakiewicz et al., 2018b). Foi utilizado células pré-osteoblastos de camundongo (MC3T3-E1) devido o potencial de aplicação do material como su...
	39: Ensaio de MTT nas amostras incorporada com PCL, PCL / HA, PLLA, PLLA / HA, PU e PU / HA em 24 horas.
	Figura 40: Ensaio de MTT nas amostras incorporada com PCL, PCL / HA, PLLA, PLLA / HA, PU e PU / HA em 48 horas.
	Figura 41: Ensaio de MTT nas amostras incorporada com PCL, PCL / HA, PLLA, PLLA / HA, PU e PU / HA em 72 horas
	De acordo com a figura 40, os resultados implicaram que as amostras incorporadas com HA tiveram um efeito claro na proliferação de células de MC3T3-E1 em 48 horas.  As células proliferaram favoravelmente nas amostras incorporadas com PCL / HA, PLLA ...
	Devido a natureza hidrofóbica do PCL, PLLA e PU, a viabilidade celular do PCL puro, PLLA puro e PU puro foram menores. Já nas amostras contendo HA a bioatividade e a proliferação celular foram melhoradas. Este resultado é devido a osteocondutividade...
	No presente estudo, a biocompatibilidade aumentada do PCL / HA e PLLA / HA e a diminuição do PU / HA pode ser explicada como sugerido por estudos anteriores explicados acima a partir de propriedades de superfície (Y. Han et al., 2014). Contudo, apes...
	Propriedades da superfície, morfologia, tamanho da partícula, a fase do cristal e a forma, influenciam significativamente a resposta celular (H. Peng et al., 2015). Liao e colaboradores (2014) também relataram que defeitos de superfície em nanopartícu...
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