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RESUMO 

 

 

Os Cimentos de Ionômero de Vidro (CIVs) são materiais amplamente utilizados 

na odontologia por apresentarem liberação de flúor, adesão química ao 

substrato dental e expansão térmica semelhante à estrutura dental. A limitação 

de seu uso se dá pela sua baixa resistência mecânica quando comparados 

com outros materiais restauradores. Visando melhorar as propriedades 

biomecânicas destes materiais, é proposta a inclusão de partículas bioativas, 

como as biocerâmicas de fosfatos de cálcio. A hidroxiapatita (HA, 

Ca10(PO4)6(OH)2), é um tipo de fosfato de cálcio largamente utilizado para fins 

biológicos por sua semelhança com a fase mineral dos ossos e dentes, 

possuindo excelente afinidade química e biológica com estes tecidos. Desta 

forma, o objetivo deste trabalho foi o desenvolvimento de Cimento de Ionômero 

de Vidro experimental e avaliação do efeito da incorporação de HA neste 

material em diferentes proporções (5% e 12% em peso), análise comparativa 

das propriedades físico-químicas, mecânicas e biológicas em relação a um CIV 

comercial (grupo controle). Para a proposição do cimento experimental foi 

realizada uma mistura dos reagentes (SiO2, Al2O3 , CaF2 , AlF3, AlPO4) para 

compor a parte sólida; e para a parte líquida foi obtida uma solução aquosa 

com os poliácidos (C3H4O2; C4H6O6; H2CCH2C(=CH2)CO2H). Após obtenção do 

cimento experimental foram realizadas as caracterizações através das 

técnicas: Difratometria de raios X (DRX), Espectroscopia na Região do 

Infravermelho com Transformada de Fourier (FTIR), Microscopia Eletrônica de 

Varredura (MEV), Espectrometria por Energia Dispersiva de raios X (EDS), 

Molhabilidade por ângulo de contato e Avaliação da viabilidade celular dos 

macrófagos. Ensaios mecânicos de microdureza, resistência à flexão e 

compressão também foram realizados. Os resultados deste estudo indicam 

que: nos difratogramas de raios X o cimento experimental apresentou aumento 

na cristalinidade em relação ao grupo controle, porém houve redução na 

cristalinidade com a incorporação de 5% de HA. Nos espectros de FTIR foi 

observado que o acréscimo de HA no cimento experimental não alterou de 



 

 

forma significativa o perfil químico característico deste material. O estudo 

microestrutural do cimento experimental evidenciou que não houve uma 

adequada interação partícula/matriz polimérica, devido provavelmente ao 

diferente modo de processamento empregado para o preparo do pó de vidros; 

entretanto, a inclusão de diferentes proporções de HA não alterou o perfil 

microestrutural dos compósitos analisados. Os resultados obtidos de ângulo de 

contato evidenciaram que os cimentos experimentais apresentaram maior 

capacidade de molhamento. Na avaliação da viabilidade celular todos os 

cimentos analisados foram considerados não citotóxicos e a inclusão de HA 

não alterou a reposta celular destes materiais. Nos ensaios mecânicos, o 

cimento experimental apresentou maior microdureza em relação ao grupo 

controle, sem alterações significativas com a inclusão de HA. A resistência 

flexural do cimento experimental aumentou com o acréscimo de hidroxiapatita; 

assim também como nos ensaios de resistência à compressão, o cimento 

experimental exibiu o maior módulo de elasticidade dentre os materiais 

analisados, consistindo numa alternativa de um biomaterial restaurador com 

propriedades adequadas para a clínica odontológica.  

 

Palavras-chaves: Cimento de ionômero de vidro, microestrutura, ensaios 

mecânicos. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 



 

 

ABSTRACT 
 
 

The Glass Ionomer Cements (GICs) are widely used materials in dentistry have 

fluoride release, chemical adhesion to the substrate and dental thermal 

expansion similar to tooth structure. The limitation of their use is given by its low 

mechanical strength compared with other restorative materials. In order to 

improve the biomechanical properties of these materials it is proposed the 

inclusion of bioactive particles, such as calcium phosphate bioceramics. 

Hydroxyapatite (HA, Ca10(PO4)6(OH)2), is a type of calcium phosphate widely 

used for biological purposes for their similarity to the mineral phase of bones 

and teeth, and has excellent chemical affinity with these biological tissues. 

Thus, the aim of this work was the development of experimental glass ionomer 

cement and evaluating the effect of incorporation of HA this material in different 

proportions (5% to 12% by weight) comparative analysis of physico-chemical, 

mechanical and biological GIC against a commercial (control group).To propose 

the experimental cement was performed a mixing of the reactants (SiO2, Al2O3, 

CaF2, AlF3, AlPO4), and the liquid part was obtained with an polyacid solution 

(C3H4O2, C4H6O6; H2CCH2C (= CH2) CO2H), with reference to the composition 

mentioned GICs in the literature; as a control group was used GIC Vidrion R 

(SS WHITE). After obtaining the experimental cement characterizations were 

conducted by the techniques: X-ray diffraction (XRD), Infrared Spectroscopy 

Fourier Transform (FTIR), Scanning Electron Microscopy (SEM), Energy 

Dispersive Spectroscopy X-ray (EDX), Wettability by contact angle and 

Evaluation of cell viability of macrophages. Mechanical testing of hardness, 

flexural strength and strength compression were also conducted. The results of 

this study indicate that: the X-ray diffraction experimental cement showed an 

increase in crystallinity compared to the control group, but with reduced 

crystallinity with the addition of 5% of HA. In the FTIR spectra was observed 

that the addition of HA in experimental cement does not significantly alter the 

chemical profile characteristic of this material. The microstructure of the cement 

experimental study showed that there was no proper interaction particle / 

polymer matrix, and including different proportions of HA did not affect the 



 

 

microstructure of the composites analyzed. When measuring wettability by 

contact angle, experimental cements showed higher wetting ability. In the 

assessment of cell viability of all cements examined were considered non-

cytotoxic and the inclusion of HA did not alter the response of these cell 

materiaI. In the mechanical tests, the experimental cement showed higher 

hardness compared to the control group, but the inclusion of HA did not cause a 

significant effect in this material. The flexural strength of the experimental 

cement increased with the addition of hydroxyapatite; so as when testing the 

compressive strength, the cement experimental exhibited the highest modulus 

of elasticity among materials analyzed, consisting of an alternative of a 

restorative biomaterial with properties suitable for dentistry. 

 

 

Keywords: glass ionomer cement, microstructure, mechanical tests. 
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1 INTRODUÇÂO   

         

Do ponto de vista dos procedimentos restauradores, o aumento da 

energia de superfície do esmalte através da técnica do condicionamento ácido 

veio trazer novas perspectivas na interação entre o substrato dentário e 

material restaurador. Somado a esse avanço, o desenvolvimento dos materiais 

adesivos proporcionou o surgimento de uma nova era científico-tecnológica na 

odontologia: a era adesiva. Nesse contexto, a utilização dos materiais adesivos 

se adéqua à nova tendência da Dentística Operatória que preconiza a máxima 

atenção à prevenção e preservação da estrutura dentária saudável, com uma 

mínima intervenção na realização dos preparos cavitários (CONCEIÇÃO et al., 

2007; MASIOLI, 2013).  

A obtenção de um material restaurador de referência, que possua boas 

propriedades mecânicas, excelente estética e que possua biocompatibilidade 

continua sendo um desafio aos pesquisadores. Na odontologia, os materiais 

restauradores devolvem a função mastigatória e a maioria destes entra em 

contato e interage com os tecidos e fluidos orais. Por esta razão, a seleção de 

um material odontológico deve levar em consideração tanto suas propriedades 

físicas e mecânicas quanto suas propriedades biológicas (ANUSAVICE, 2005). 

Os Cimentos de Ionômero de Vidro (CIVs) são biomateriais 

restauradores comumente utilizados na clínica odontológica; exibem 

propriedades únicas que incluem: habilidade de troca iônica com a superfície 

dental, liberação de fluoretos e adesão química na interface dente/material 

restaurador com manutenção do selamento/vedamento das margens da 

restauração por longos períodos. Estes materiais estão indicados em 

aplicações biomédicas, inclusive para substituições ósseas. Na ortopedia 

apresentam vantagens sobre os cimentos de polimetilmetacrilato (PMMA), por 

possuírem reação de polimerização minimamente exotérmica, ausência de 

liberação de monômeros residuais e potencial de liberação de agentes 

terapêuticos incorporados na sua formulação (ORÉFICE; PEREIRA; MANSUR, 

2006; DOROZHKIN, 2010; FREITAS, 2011).  
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As limitações quanto às indicações clínicas dos CIVs estão relacionadas 

às suas propriedades mecânicas, ou seja, a resistência mecânica deste 

material é inferior quando comparado com outros materiais restauradores, 

como resina composta e amálgama, apresentando também como característica 

negativa uma lenta reação de polimerização. Para melhor desempenho destes 

materiais quanto às suas propriedades biomecânicas, ao longo dos tempos 

foram propostas alterações nas composições destes cimentos, variando as 

composições dos vidros e dos componentes poliméricos (REIS; LOGUERCIO, 

2009; COSTA, 2010; NOORT, 2010). 

 Alguns estudos tem sido realizados com o objetivo de adicionar aos 

compósitos partículas bioativas como biocerâmicas, vidros bioativos, 

vitrocerâmicas e cerâmicas de fosfato de cálcio, para conferir a estes materiais 

tanto biocompatibilidade quanto bioatividade, melhorando consequentemente a 

adesão celular assim como a remineralização óssea (FREITAS, 2011). 

Dentre os fosfatos de cálcio, destaca-se a hidroxiapatita (HA), principal 

constituinte inorgânico do esmalte dental e dentina, estando presente também 

na matriz óssea. Durante muitos anos tem sido o principal material de escolha 

para a reposição do tecido ósseo em aplicações médicas, ortopédicas e 

odontológicas, utilizada como recobrimento ou material denso. Como a HA tem 

composição química e cristalina similar à apatita do esqueleto humano e 

estruturas dentárias, a sua incorporação aos cimentos de ionômero de vidro é 

algo promissor porque pode aumentar não apenas a biocompatibilidade destes 

materiais, mas também melhorar suas propriedades mecânicas em 

comparação com outros cimentos comerciais. Em adição, tem a habilidade de 

aumentar a resistência da estrutura dentária devido a sua composição similar 

com o esmalte e a dentina (NICHOLSON, 2003; GU et al., 2005;  FREITAS, 

2011). 

 Os Cimentos de Ionômero de Vidro são cada vez mais utilizados na 

clínica odontológica por suas expressivas diversidades de aplicações clínicas, 

entretanto, há uma forte necessidade de desenvolvimento de um cimento 

restaurador com a inclusão de partículas bioativas, visando proporcionar uma 

alternativa de materiais para remineralização de tecidos ósseos e dentários. 
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Outro aspecto relevante é a ausência de materiais nacionais com 

especificações e normas técnicas internacionais de produção, aliados a um 

baixo custo.  

Desta forma, para atender as demandas científicas e tecnológicas, os 

objetivos desta pesquisa foram o desenvolvimento de uma composição de 

Cimento de Ionômero de Vidro experimental, com indicação como material 

restaurador e agente cimentante; a dopagem com HA e a avaliação dos efeitos 

da adição desta biocerâmica sobre as propriedades dos cimentos 

restauradores estudados. 
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2 OBJETIVOS 

 

2.1 OBJETIVO GERAL 

 

O presente trabalho teve como objetivo geral, desenvolver um Cimento de 

Ionômero de Vidro quimicamente polimerizável com indicação como material 

restaurador, e avaliar o efeito da incorporação de biocerâmicas de 

hidroxiapatita neste material.  

 

2.2 OBJETIVOS ESPECÍFICOS 

 

 Estabelecer, a partir dos componentes elementares, formulação do 

cimento de ionômero de vidro experimental; 

  Avaliar, comparativamente, o efeito da incorporação de hidroxiapatita nas 

propriedades físico-químicas e mecânicas, e nas características 

microestruturais do cimento de ionômero de vidro experimental em relação a 

um cimento de ionômero de vidro comercial (grupo controle); 

 Identificar o comportamento do cimento de ionômero de vidro 

experimental e do grupo controle nos ensaios mecânicos de resistência à 

fratura por flexão, compressão e microdureza superficial; 

 Analisar a composição química dos cimentos de ionômero de vidro 

experimental e grupo controle quanto à citotoxicicade/viabilidade celular. 
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3 REVISÃO DA LITERATURA  

   

3.1 BIOMATERIAIS ODONTOLÓGICOS 

 

A odontologia possui como objetivo a manutenção ou melhora da 

qualidade de vida do paciente, e isto pode ser alcançado pela prevenção de 

doenças, pelo alívio da dor, aperfeiçoamento da eficiência mastigatória, 

aprimoramento da fonética e pela melhoria da aparência. Em virtude de muitos 

desses objetivos requererem a reposição ou alteração da estrutura dentária 

existente, há séculos o principal desafio consiste no desenvolvimento e seleção 

de materiais biocompatíveis e duráveis para restaurações dentárias e 

procedimentos protéticos, capazes de suportar as condições mais adversas da 

cavidade oral como variações de temperatura e pH, por exemplo, onde 

normalmente a temperatura bucal se estende entre 32 - 37º C, mas o consumo 

de alimentos frios ou quentes faz com que esta temperatura varie de 0 - 70º C 

(ANUSAVICE, 2005; NOORT, 2010). 

Um biomaterial é um material desenvolvido com o propósito de interagir 

com a interface de sistemas biológicos para avaliar, tratar, aumentar ou 

substituir qualquer tecido, órgão ou função no corpo humano, produzido ou 

modificado artificialmente. Deve apresentar características e propriedades tais 

como biocompatibilidade, biofuncionalidade e não deve alterar o meio biológico 

nem reagir com o sangue (desnaturação de proteínas) (RATNER et al., 2004).  

Os materiais restauradores dentários são biomateriais utilizados para 

reparar ou substituir a estrutura dentária e devem combinar um conjunto de 

características especiais: ser de fácil preparo e aplicação; apresentar alta 

resistência à degradação e corrosão no ambiente bucal; ser biocompatível; 

adquirir rapidamente as propriedades mecânicas necessárias, como alta 

resistência a pressões; ter expansão térmica compatível com o dente natural; 

selar hermeticamente com o tecido dentário vizinho; apresentar cor e 

transparência compatíveis com o dente natural e ainda ter baixo custo 

(ANUSAVICE, 2005; CONCEIÇÃO et al., 2007). 
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Tipos de Materiais 

Resina Composta 

Cimentos 

Cerâmicos 

Adesivos 
dentinários 

Compósitos 

Metálicos  

Amálgama de 
prata 

Polímeros 

Os materiais para aplicações odontológicas podem estruturalmente ser 

divididos nas seguintes categorias: materiais metálicos, cerâmicos, poliméricos 

e materiais compósitos. Materiais metálicos são materiais em que há 

predominância da ligação metálica; materiais cerâmicos são materiais 

formados por elementos metálicos e não metálicos unidos por ligações iônicas 

e/ou covalentes; enquanto que, os polímeros constituem um grupo de materiais 

que são formados a partir de um processo chamado ‘polimerização’. 

Compósitos são materiais formados pela combinação de dois ou mais materiais 

quimicamente distintos, havendo uma interface reconhecível entre eles, cujos 

constituintes retêm suas identidades, resultando em um novo material, com 

propriedades superiores daquele material que o originou (ORÉFICE, 2006; 

REIS, LOGUERCIO, 2009; DARVELL, 2012).  

A Figura 1 mostra a classificação dos materiais com seus exemplos, 

dentro da clínica odontológica. 

 

Figura 1 - Classificação dos materiais, de acordo com a composição química. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Fonte: Oréfice; Pereira; Mansur, 2006. 
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Os compósitos odontológicos são indicados como materiais 

restauradores em dentes anteriores ou posteriores, sendo constituídos por uma 

matriz polimérica onde estão inseridas partículas de carga inorgânicas, unidas 

por agentes de união (DARVELL, 2012).  

As partículas inorgânicas são incorporadas à matriz com o intuito de 

melhorar as propriedades físico-químicas do material. Essas partículas são 

geralmente de quartzo ou sílica (SiO2), vidros ou cerâmicas que contêm metais 

pesados como o bário (Ba), o estrôncio (Sr) e o zircônio (Zr). O tamanho, 

distribuição, forma e composição destas cargas podem variar, sendo estes os 

fatores que determinam as propriedades e as aplicações clínicas destes 

materiais. As partículas de cargas inorgânicas respondem por 30% a 70% em 

volume, ou 50% a 85% em peso de um compósito, mas em uma resina 

odontológica essa quantidade de carga a ser incorporada é influenciada pela 

área de superfície total das partículas, dependente do tamanho destas 

(ANUSAVICE, 2005; PARK, 2008; REIS, LOGUERCIO, 2009; DARVELL, 

2012).  

A Figura 2 mostra a microestrutura de um compósito odontológico 

(cimento de ionômero vidro), onde são evidenciados o tamanho, formato e 

distribuição das partículas inorgânicas na matriz polimérica.     

 

Figura 2 - Micrografia (MEV) do Cimento ionômero vidro: (A) 1000x; (B) 10000x. 

 
(a) 

 
(b) 

Fonte: Barbosa, 2008. 
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 Os cimentos odontológicos consistem em uma ‘classe de materiais 

compósitos caracterizados por reagirem através de uma reação entre um ácido 

e uma base para produzir alguma forma de sal e também água, podendo ser 

indicado clinicamente como material de base ou forramento (aplicado sob as 

restaurações), material restaurador ou adesivo para reter dispositivos e 

próteses à estrutura dentária, ou exercer mais de uma dessas funções ao 

mesmo tempo’. A maioria dos cimentos odontológicos é fornecida em dois 

componentes, um pó e um líquido, que depois de manipulados formam uma 

película espessa (>1 mm) na superfície dentária (ANUSAVICE, 2005; 

SCHMALZ; BINDSLEV, 2009).  

 Os componentes básicos de alguns tipos de cimentos comumente 

utilizados na clínica odontológica estão listados na Tabela 1. 

 

Tabela 1 - Composições pó:líquido de alguns cimentos odontológicos. 

Cimentos Ácido Base Indicação/Uso 

Fosfato de Zinco Fosfórico Óxido de Zinco Cimentação/Base 

restauradora 

Óxido de Zinco e 

Eugenol 

Eugenol Óxido de Zinco Material restaurador 
provisório/ Agente 
forrador/Cimento 

endodôntico 
Policarboxilato de 

Zinco 
Poli (acrílico) Óxido de Zinco Cimentação/Base 

restauradora 

Ionômero de 

Vidro 

Poli (acrílico) Vidros Cimentação/Base e 

Material 

restaurador/Selante 

Fonte: Nicholson, 2003. 

  

Um grande número de cimentos está disponível em forma de cápsulas e 

outros foram reformulados em duas pastas. Com exceção dos cimentos 

resinosos, os líquidos são comumente soluções ácidas ou doadoras de 

prótons, e os pós são base em sua natureza, consistindo tipicamente tanto em 

partículas de vidro, quanto em óxidos metálicos e a reação entre o pó e o 

líquido é essencialmente uma reação ácido-base (ANUSAVICE, 2005).  
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3.2 CIMENTOS DE IONÔMERO DE VIDRO  

 

Os Cimentos de Ionômero de Vidro (CIVs) foram reportados na literatura 

inicialmente em 1972, por Wilson e Kent, descrevendo o material como “um 

novo cimento odontológico translúcido” com o nome de cimento de ionômero 

de vidro ou ASPA 1 devido a sua composição: Alumínio-Silicato e Poli-Acrilato 

(REIS;LOGUERCIO, 2009). 

 Este cimento surgiu a partir de alterações na composição do Cimento 

de Silicato e Cimento de Policarboxilato de Zinco, em uma época em que os 

materiais para restaurações odontológicas disponíveis não preenchiam as 

necessidades estéticas e de manipulação.  Originalmente o cimento foi 

desenvolvido para restaurações estéticas (nos dentes anteriores), ao longo dos 

anos passou a apresentar uma variedade de indicações clínicas. Os motivos 

que levaram ao grande interesse por parte dos profissionais e fabricantes dos 

cimentos de ionômero de vidro são as suas propriedades de adesividade à 

estrutura dental, liberação de flúor, biocompatibilidade e coeficiente de 

expansão térmica similar ao do dente (CONCEIÇÃO et al., 2007; SCHMALZ; 

BINDSLEV, 2009). 

Desde o seu desenvolvimento, os CIVs são frequentemente utilizados na 

clínica odontológica como material restaurador e cimento para fixação de 

próteses e dispositivos ortodônticos. Fora da odontologia o mesmo apresenta 

aplicações que exploram sua biocompatibilidade; na medicina é indicado como 

cimento ósseo, sendo utilizado na ortopedia, em procedimentos no crânio e em 

cirurgias neuro-otológicas. São indicados em substituição aos cimentos de 

polimetilmetacrilato (PMMA) com inúmeras vantagens, como boa adesão ao 

osso, estabilidade em ambiente aquoso e reação de polimerização 

minimamente exotérmica (FOOK et al., 2008). 

 

 

3.2.1 Composição  
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Os CIVs apresentam-se comercialmente como pó e líquido. O pó (parte 

sólida), representado pelos vidros; e o líquido (polímero), que quando 

misturados resulta em um compósito (cimento) de matriz polimérica reforçado 

com partículas de vidro (DARVELL, 2012; MASIOLI, 2013).  

 

a) Pó (Vidros) 

 

Os vidros constituem um grupo de materiais cerâmicos, podendo ser 

definidos como “um sólido não cristalino, portanto, com ausência de simetria e 

periodicidade”; são normalmente formados pelo resfriamento rápido de uma 

mistura de matérias-primas no estado líquido a altas temperaturas. A 

velocidade de resfriamento é extremamente importante para estes materiais, 

uma vez que velocidades excessivamente lentas permitem o rearranjo dos 

átomos que se encontram dispersos na fase líquida, provocando a cristalização 

do material (PARK; PEKKAN; OZTURK, 2007). 

 A Figura 3 mostra o arranjo dos átomos de alumínio e oxigênio em uma 

estrutura cristalina e em um sólido não cristalino, ou vidro. 

Figura 3 - Representação esquemática do arranjo dos átomos na estrutura Al2O3: (a) forma 
cristalina; (b) forma não cristalina, ou vítrea. 

 

Fonte: Oliveira, 2005. 

Oxigênio 
Alumínio 

(a)       (b) 
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O sistema Al2O3 - CaF2 - SiO2  é a base dos cimentos de ionômero de 

vidro. Sílica e alumina são responsáveis pela resistência do material, enquanto 

o fluoreto de cálcio participa da reação de cura do material e juntamente com 

outros fluoretos é responsável pela liberação de flúor para o meio. Algumas 

composições do pó de cimentos ionoméricos relatadas na literatura estão 

listadas na Tabela 2 (CULBERTSON, 2001; AZA, 2007). 

 

Tabela 2 - Composições químicas do pó (Vidros) de CIV (% em peso). 

 SiO2 Al2O3 CaF2 AlPO4 Na3AlF6 AlF3 NaF CaO 

 
NICHOLSON; 
CZARNECKA, 

2009 
 

29 16,5 34,3 9,9 ------ 7,3 3 ----- 

ANUSAVICE, 
2005 

 
35,2 20,1 20,1 12,0 ------ 2,4 3,6 ----- 

LOHBAUER et 
al., 2004 

 
33,3 16,7 ------ ------ 16,2 3,3 3,3 14 

DENISOVA et 
al., 2004 

 
30 16 34 10 5 5 ------ ------ 

GRIFFIN; HILL, 
1999 

 
24,9 14,2 12,8 24,2 ------ 11 12,8 ------ 

WASSON; 
NICHOLSON, 

1993 
24,9 14,3 12,8 24,2 19,2 4,6 ------ ------ 

 

O óxido de silício é um excelente formador de vidro e é o elemento mais 

abundante nesta classe de vidros de aluminossilicato que, segundo alguns 

autores, podem ser considerados como uma estrutura de SiO4 e AlO4- ligados. 

A carga da rede é balanceada por cátions de Na+ e Ca2+. Se a relação atômica 

Al:Si é igual ou excede a proporção de 2:3, a rede se torna suscetível ao 

ataque ácido nos sítios Al3+, mas não altera significativamente os tempos de 

cura e de trabalho, nem as propriedades mecânicas do cimento resultante. Se 

a razão CaO:Al2O3 é maior que 1:1, o número de átomos não ligados por 
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pontes de oxigênio aumenta e assim a rede se torna novamente mais sensível 

ao ataque ácido (WILLIAMS, 1992; GRIFFIN; HILL, 2000a; DARWELL, 2012). 

O flúor aparece nestes materiais como compostos (AlF3, NaF, CaF2) 

reduzindo a temperatura de transição vítrea, a viscosidade e o índice de 

refração dos vidros; aumentando a cristalização e facilitando a ação do ácido 

na degradação do vidro, o que resulta em menor tempo de cura e de trabalho 

do cimento (DARVELL, 2012).  

Relacionado com materiais odontológicos, o tempo de trabalho pode ser 

definido como o tempo decorrido da inserção do material na cavidade dentária 

até a finalização da restauração. As propriedades mecânicas do cimento 

ionômero de vidro atingem um melhor desempenho quando o conteúdo de flúor 

é intermediário, sendo este dependente do equilíbrio estequiométrico entre o 

conteúdo de CaO e CaF2. O conteúdo de flúor nas composições destes 

cimentos é acima de 23% (DE BARRA; HILL, 2000; LOHBAUER et al., 2004). 

Um requisito importante para qualquer material restaurador para uso em 

dentes anteriores é o seu mimetismo com os tecidos dentários adjacentes e 

fatores como cor e translucidez do material governam essa característica. 

Desta forma, a adição de pigmentos, tais como óxido férrico ou carbono preto, 

torna-se necessária. E a substituição de compostos de cálcio por estrôncio leva 

a uma alta translucidez destes materiais, com pouca ou nenhuma alteração na 

estrutura vítrea pela proximidade do tamanho do raio iônico (113 pm do íon Ca 

e 99 pm do íon Sr) (DARVELL, 2012).  

Vidros a base de bário, óxido de zinco ou óxido de estrôncio podem ser 

adicionados a alguns pós dos cimentos ionoméricos para aumentar sua 

radiopacidade, assim como nibidores de polimerização como a hidroquinona 

também estão incluídos nestes materiais, para prevenirem a polimerização 

prematura do material (NICHOLSON; CZARNECKA, 2009; SCHMALZ; 

BINDSLEV, 2009).  

A concentração de fosfato na composição do pó do cimento de ionômero 

de vidro está relacionada com o tempo de cura e propriedades mecânicas do 

material, ou seja, quanto maior for a concentração deste composto, mais 

elevado o tempo de cura quando o pó e o líquido forem misturados para 
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originar os cimentos. Cimentos livres de fosfato apresentam reação de 

polimerização rápida e não se prestam ao uso clínico, enquanto que cimentos 

com uma elevada concentração de fosfato apresentam baixa resistência 

mecânica (WILLIAMS, 1992; GRIFFIN; HILL, 2000). 

Para compor a fase sólida (pó) dos CIVs, os componentes inorgânicos 

são aquecidos a elevadas temperaturas (1100ºC - 1500º C). Após a fusão, este 

material é resfriado em uma placa de metal por alguns minutos e depois em 

água, com o objetivo de ser obter os vidros. Estas partículas vítreas são 

moídas a seco em moinho de bolas até atingir a distribuição granulométrica 

desejada, sendo o tamanho das partículas do pó dependente da aplicação 

clínica requerida: quando indicado como material restaurador, utiliza-se o pó 

com partículas de tamanho máximo de 50 µm; enquanto que, quando indicado 

como agente cimentante e forrador de cavidades, utilizam-se partículas 

menores que 20 µm (NICHOLSON, 2003; REIS; LOGUERCIO, 2009; NOORT, 

2010). 

 

b) Líquido (Polímero) 

 

Ionômeros são materiais multifásicos que contém como fase polimérica 

um copolímero de poliácido acrílico em solução aquosa. Copolímero é um 

polímero onde a cadeia principal é formada por dois meros diferentes. Os 

ácidos poliacrílico e polimaleico são usualmente utilizados, sendo ácidos 

solúveis em água e fornecidos em diferentes proporções, de acordo com cada 

produto. Em alguns produtos, o ácido poliacrílico é liofilizado e incorporado ao 

pó, sendo o líquido destes produtos a água, ou uma solução de ácido tartárico 

diluída em água (OLIVEIRA, 2005; CANEVAROLO, 2006; MOSHAVERINIA et 

al., 2008).  

Estes sistemas poliácido-vidro apresentavam desvantagens na prática 

clínica: tempo de trabalho curto, devido ao aumento substancial na viscosidade 

a partir do início da mistura; e tempo de cura lento, sendo a resistência final do 

material adiada até sua completa cura. Como a solução de ácido acrílico em 

água é instável para armazenamento, levando o produto à geleificação, foram 



34 

 

adicionados ácidos mais estáveis, como os ácidos tartárico e itacônico. A 

introdução de copolímeros, além de prevenir a geleificação, melhora a 

reatividade do ácido por causa do número aumentado de grupamentos 

carboxila e do menor pH final (KOVARIK; HAUBENREICH; GORE, 2005). Na 

Figura 4 observa-se a estrutura molecular do poli(ácido acrílico), presente no 

líquido dos CIVs.  

Figura 4 - Estrutura molecular do Poli(ácido acrílico). 

 
Fonte: Arquivo Próprio. 

 

O ácido tartárico também é incorporado na solução ácida, entre 5 e 10% 

da massa no líquido, com função de reduzir a viscosidade da massa, 

aumentando o tempo de trabalho, ‘retardando’ a cura do material antes que a 

viscosidade da mistura aumente.  A maioria dos líquidos dos cimentos de 

ionômero de vidro apresenta 10% ou mais de ácido tartárico em sua 

composição (BROOK; HATTON, 1998). A Tabela 3 mostra as diferentes 

composições do líquido destes materiais. 

Tabela 3 - Composições químicas da solução aquosa dos CIVs (%). 

 Água Ácido 

poliacrílico 

Ácido 

tartárico 

Ácido 

itacônico 

REIS; 

LOGUERCIO, 

2009 

45 30 10 15 

VIEIRA et al., 

2006 
45 30 10 15 

KOVARIK; 

HAUBENREICH; 

GORE, 2005 

40 35 10 15 
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3.2.2 Classificação      

 

De acordo com sua composição química, os cimentos de ionômero de 

vidro podem ser classificados como cimentos convencionais, reforçados por 

metais, modificados por resina e cimentos de alta viscosidade (COIMBRA et al., 

2006; ANUSAVICE, 2005).  

A primeira categoria dos CIVs introduzida na odontologia foi denominada 

de Cimentos de Ionômero de Vidro convencionais. Este material está 

disponível em pó e líquido, onde o pó contém partículas vítreas (ex: cálcio, 

sódio, flúor, fosfato, alumínio, silicato), e o líquido consiste de uma solução de 

copolímeros do ácido poliacrílico; outros ácidos foram adicionados à solução, 

como o ácido tartárico e o ácido itacônico. Apresentam diversas desvantagens 

como: curto tempo de trabalho, sensibilidade a variações de umidade: perda 

(sinérese) e  incorporação de água (embebição), longo tempo de cura, baixa 

resistência mecânica e estética insatisfatória. Os ionômeros Vidrion R, Vidrion 

F, Vidrion C (SS WHITE), são exemplos desses materiais (BUSATO, 2005; 

NOORT, 2010).   

Em função da baixa estabilidade do ácido poliacrílico no meio aquoso, 

ele foi liofilizado e incorporado ao pó; desta forma o líquido desse material é 

composto apenas por água destilada e uma solução aquosa do ácido tartárico. 

Esses materiais são conhecidos por Cimentos de Ionômero de Vidro 

anidros. Exemplos desse tipo de material são os ionômeros Vidrion (SS 

WHITE) (ANUSAVICE, 2005; SIDHU, 2010). 

Com o objetivo de aumentar a resistência mecânica desse material, 

foram adicionadas ao pó dos cimentos de ionômero de vidro, limalhas de 

amálgama e também partículas de prata, sendo este produto comercializado 

como Cimento de Ionômero de Vidro reforçado por metais (Cermets). Foi 

constatado que esta inclusão metálica ocasionou diminuição da liberação de 

flúor, devido à redução das partículas de vidro. O processo de adesão também 

foi comprometido e o uso do Cermet limitou-se a restaurações conservadoras 

de dentes posteriores, e em restaurações de pacientes pediátricos. Poucas 



36 

 

marcas comerciais estão disponíveis no comércio, a exemplo do Ketac-Silver 

(3M ESPE)( BARBOSA, 2008; ZHAO; WENGB; XIE, 2009). 

O mais significativo avanço no desenvolvimento dos cimentos 

ionoméricos foi a adição de material resinoso e fotoiniciadores na composição 

desses materiais, sendo denominados de Cimento de Ionômero de Vidro 

Modificados por Resina (CIVMRs). A parte resinosa nos primeiros ionômeros 

modificados por resina é composta de HEMA (2-hidroxietilmetacrilato), que é 

um monômero fluido e hidrofílico e o processo de formação da matriz 

polimérica é dado pela polimerização deste. Ao longo dos anos, outros tipos de 

monômeros passaram a ser incorporados na composição destes materiais, tal 

como Bis-GMA (bisfenol A-glicidil metacrilato). Iniciadores de polimerização 

(ex: cânforoquinona) também foram incorporados, sendo estes geralmente 

fotossensíveis, de forma que muitos CIVMRs são fotopolimerizáveis 

(NICHOLSON, 2003; VIEIRA et al., 2006; REIS; LOGUERCIO, 2009). 

A adição de componentes resinosos aos CIVs melhorou de forma 

significativa muitas de suas propriedades, como a estética, resistência e 

estabilidade do material; porém passaram a apresentar desvantagens como 

necessidade de técnica incremental de inserção do material, maior contração 

gerada pela polimerização, maior citotoxicidade e maior custo. É um material 

de translucidez aumentada em virtude da inclusão de monômeros, o que faz 

com que o índice de refração do líquido seja semelhante ao das partículas. O 

aumento da resistência é principalmente atribuído ao seu menor módulo de 

elasticidade e maior capacidade de deformação plástica (BUSATO, 2005; 

CORRÊA; OGASAWARA, 2006).  

Nestes materiais, a reação de cura ácido-base convencional foi mantida, 

mas um segundo processo de cura ativado pela luz foi incluído. Possuem 

composição similar ao CIV convencional, ou seja, o pó consiste de partículas 

de vidro (ex: SiO2, Al2O3, SrO, Na3AlF6) e o líquido composto de grupos 

metacrilatos  que reagem com o ácido poliacrílico e/ou monômeros hidrofílicos 

(Figura 5). Como exemplos de marcas comerciais desses materiais pode-se 

citar: Vitremer e Vitrebond (3M ESPE), VitroFil LC (SS WHITE) (ANUSAVICE, 

2005). 
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Figura 5 - Ácido poliacrílico com grupos metacrilatos de etila enxertados. 

 
Fonte: Anusavice (2005) 

Outro tipo de material ionomérico desenvolvido foi o Cimento de 

Ionômero de Vidro condensável ou de alta viscosidade, que se caracteriza 

por apresentar alta viscosidade e consistência, liberar alta quantidade de flúor e 

proporcionar melhores propriedades mecânicas em relação ao cimento de 

ionômero de vidro convencional e aos CIVs Reforçados por metais. Este tipo 

de ionômero surgiu a partir da necessidade de utilização na técnica do 

tratamento restaurador atraumático (ART, do inglês Atraumatic Restorative 

Treatment) (BUSATO, 2005).  

Essa é uma técnica de instrumentação manual não invasiva, 

recomendada pela Organização Mundial de Saúde, na qual o preparo cavitário 

é feito com instrumentos manuais em situações onde não é possível o uso de 

instrumentos rotatórios ou para pacientes que não permitam a utilização 

destes, como crianças ou pacientes psicologicamente comprometidos. Para 

esta finalidade clínica, houve a necessidade de desenvolvimento de um 

ionômero de alta densidade para que pudesse ser utilizado principalmente em 
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áreas sujeitas a esforços mastigatórios (ANUSAVICE, 2005; BUSATO, 2005; 

REIS, LOGUÉRCIO, 2009). 

 A tabela 4 mostra a classificação dos cimentos de ionômeros de vidro 

com suas indicações de uso clínico e marcas disponíveis no comércio. 

 

Tabela 4 - Classificação e Indicações clínicas dos CIVs. 

 

Fonte: Reis, Loguércio (2009). 

Tay e Lynch (1989) descreveram outra forma de classificar os cimentos 

ionoméricos, baseada na indicação clínica do material: Tipo I – cimento de 

ionômero de vidro indicado para cimentação de próteses, núcleos e 

dispositivos ortodônticos, apresenta granulação média de 20 µm; Tipo II – 

cimento de ionômero de vidro indicado para restaurações, apresenta 

granulação em torno de 45 µm; Tipo III – cimento de ionômero de vidro 

Cimentos de Ionômero 
de Vidro (CIVs) 

 
Indicação/Uso 

 
Marcas comerciais 

CIVs convencionais 

Cimentação/Base 
restauradora/ Material 
restaurador provisório/ 

Selante 

 
Vidrion R, Vidrion F, Vidrion 

C (SS WHITE) 

CIVs anidros 

Cimentação/Base 
restauradora/ Material 
restaurador provisório/ 

Selante 

 
 

Vidron (SS WHITE) 

CIVs reforçados por 
metais/Cermets Base restauradora 

 
 

Ketac-Silver  (3M ESPE) 

CIVs modificados por 
resina 

Cimentação/Base 
restauradora/ Selante 

 
Vitremer e Vitrebond (3M 
ESPE), VitroFil LC (SS 

WHITE) 
 

CIV condensável Material restaurador  
Vitromolar (DFL) 
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indicado para forramento ou base de restaurações, e selamento de cicatrículas 

e fissuras.  O tipo de aplicação clínica depende da consistência do cimento, 

que varia de baixa a alta viscosidade, dependendo do tamanho de partículas e 

da razão pó/líquido (BUSATO, 2005). 

 

3.2.3 Química da reação de cura  

 

Os CIVs podem apresentar dois ou três mecanismos de cura: 

fotoativação, reação ácido-base e reação de oxidação-redução. Os CIVs 

convencionais reagem através de uma reação ácido-base entre o pó e o 

líquido, formando um sal. Ela é dividida didaticamente em três fases: (1) 

deslocamento de íons e ionização do ácido poliacrílico; (2) formação de matriz 

de polissais; (3) formação de gel de sílica e cura final. A cura inicial ocorre em 

cerca de 5-7 minutos; sendo que a segunda fase da cura do material ocorre por 

volta de 60 minutos, e a terceira fase dura até 24 horas (DARVELL, 2012). 

No primeiro estágio dessa reação, quando as partículas do pó são 

misturadas ao líquido, ocorre a hidrólise ácida da união silício-oxigênio-

alumínio, onde o ácido poliacrílico (íons H+) reage com a superfície das 

partículas de vidro, liberando os íons Al3+, Na+, Ca2+ e F– que reagirão com os 

poliânions para formar uma matriz de gel de polissais, além de diminuir o pH 

(1,5). Assim, o processo inicial é a hidrólise do vidro, liberando íons cálcio e 

silicato, conforme mostra a Equação 1 (BUSATO, 2005; NOORT, 2010; 

DARVELL, 2012).  

 

    Equação 1 

Os íons de hidrogênio que são liberados dos grupos carboxílicos da 

cadeia poliácida podem se difundir pelo vidro e promover a perda de mais íons 

de cálcio, alumínio e flúor, entretanto, como genericamente há maior 

quantidade de pó em relação ao líquido, apenas 20-30% das partículas são 

atacadas e a inserção do cimento de ionômero de vidro deve ser feita nessa 

etapa, pois ainda existem grandes quantidades de grupamentos carboxílicos 

vidro + H+  Ca2+ + SiO4
4- 
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ionizados que poderão unir-se quimicamente à estrutura dental. Clinicamente, 

a presença de brilho úmido na superfície do material indica que há grupos 

carboxílicos disponíveis para a união química (GORE, KOVARIK; 

HAUBENREICH,  2005; DARVELL, 2012).       

De acordo com Darvell (2012), o silicato liberado rapidamente forma 

sílica gel, e os íons cálcio quelados pelo poliácido (PA), atingem o estágio 

conhecido como cura inicial, conforme mostram as Equações 2 e 3. 

 

    Equação 2 

    Equação 3 

 

A hidrólise continua, dissociando ainda mais o vidro e liberando os íons 

alumínio e mais silicatos. O silicato continua formando a sílica gel, porém o 

alumínio pode quelar-se, constituindo assim a cura final do cimento (Equações 

4, 5 e 6) (DARVELL, 2012). 

  

    Equação 4 

    Equação 5 

    Equação 6 

 

Os cátions (Ca2+ e Al3+) se ligam ao CO2 livre das cadeias do poliácido 

acrílico reticulando longas cadeias poliméricas e sais de poliacrilato. A 

formação do poliacrilato de cálcio é obtida nos estágios iniciais até os primeiros 

quinze minutos, enquanto que íons Al3+ formam o poliacrilato de alumínio mais 

Ca(PA) + Al3+   Al(PA)2
+ + Ca2+ 

Al3+ + 2PA-   Al(PA)2
+ 

vidro + H+   Al3+ + SiO4
4- 

Ca2+ + 2PA-   Ca(PA)2 

nSi4
4- + 4nH+   (SiO2).2nH2O 
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lentamente, ou seja, no estágio de geleificação ocorre a cura inicial do cimento 

devido à ação rápida dos íons Ca2+ que sendo bivalentes e inicialmente mais 

abundantes, reagem mais rapidamente com os grupos carboxílicos do ácido do 

que fazem os íons trivalentes de alumínio (CULBERTSON, 2001; 

NICHOLSON, 2003; DARVELL, 2012).  

Observam-se, de maneira ilustrativa na Figura 6, os carboxilatos que 

podem ser formados a partir da reação do ácido poliacrílico com as partículas 

de vidro, onde estão representadas as cadeias poliméricas do ácido poliacrílico 

ligadas aos íons cálcio ou alumínio e a ligação destes com moléculas de água, 

com o flúor ou com hidroxilas (CULBERTSON, 2001). 

 

Figura 6 - Carboxilatos formados durante a cura dos CIVs (X representa o ânion OH ou F). 

 
Fonte: Culbertson (2001) 

São os íons cálcio e alumínio que podem formar a matriz salina, 

entretanto, o poliacrilato de alumínio proporciona a maturação dessa matriz. Os 

íons de sódio e flúor não participam da reação de cura, mas se combinam para 

serem liberados como fluoreto de sódio (CULBERTSON, 2001). 

Com a precipitação do cálcio, originando o policarboxilato do cálcio, 

ocorre a redução da mobilidade das cadeias e aumenta a viscosidade, 

deixando o cimento com aspecto borrachóide, promovendo também um 

pequeno aumento de pH (pH 2 após 5 min. e pH 3 após 10 min.). Essa fase 
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dura cerca de 4 min. e clinicamente pode ser reconhecida pela perda de brilho 

que ocorre no cimento, ficando o material sensível à embebição, ou seja, ao 

ganho de água no corpo do material. Isso ocorre porque, ao entrar em contato 

com água em sua superfície externa, ela irá se difundir para a massa do 

cimento e reduzir suas propriedades mecânicas (REIS; LOGUÉRCIO, 2009). 

A superfície desse material necessita da proteção do meio externo logo 

que o material é inserido no elemento dentário, com o intuito de evitar perda ou 

ganho de líquido pelo cimento: se o material perder líquido (sinérese) haverá 

trincas no corpo da restauração; se houver ganho de água (embebição), a 

superfície se tornará excessivamente opaca, frágil e anti-estética. Para evitar o 

ressecamento e/ou ganho de água na restauração deve-se realizar a proteção 

da superfície da restauração com aplicação de vernizes (a base de copal e de 

nitrocelulose), resina fluida ou vaselina. Estes materiais agem como agentes 

protetores, impedindo a perda/ganho de líquido da restauração e prevenindo o 

manchamento e diminuição de sua resistência (NICHOLSON, 1998; 

NICHOLSON, 2003; VIEIRA et al., 2006; NOORT, 2010). 

Após a fase de geleificação, existe uma fase de 

endurecimento/maturação da matriz, que pode durar vários dias. São 

necessários aproximadamente 30 minutos para que a quantidade de íons de 

alumínio se torne significante, embora sejam esses íons que forneçam a 

resistência final ao cimento, ocorrendo um grande número de ligações 

cruzadas entre as moléculas do polímero. A cura da matriz ocorre quando o 

alumínio, que é liberado mais lentamente, completa a formação do hidrogel de 

polissais que circunda as partículas de vidro que não reagiram, pois as 

superfícies das partículas de vidro são parcialmente dissolvidas pelo ácido (20-

30% volume). A microestrutura final do cimento consiste de partículas de vidro 

revestidas por uma camada de gel de sílica numa matriz de polissais, conforme 

mostra a Figura 7 (CULBERTSON, 2001; BUSATO, 2005; REIS; LOGUÉRCIO, 

2009). 
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Figura 7 - Microestrutura do Cimento de Ionômero de Vidro. 

 

Fonte: Arquivo Próprio. 

Os cimentos de ionômero de vidro modificados por resina são 

caracterizados como materiais que apresentam dois mecanismos de reação de 

cura, ou seja, reação ácido-base dos CIVs convencionais e polimerização dos 

monômeros resinosos. Nestes materiais, inicialmente ocorre a polimerização 

dos grupos metacrilatos, ou seja, é necessária a ativação química ou 

fotoativação da porção resinosa (HEMA), havendo a formação de ligações 

cruzadas adicionais por meio dos grupos metacrilatos. A reação ácido-base 

ocorrerá de forma mais lenta: 15-20 minutos mais tardiamente, sendo a 

responsável pelo processo de maturação e resistência final do cimento (REIS; 

LOGUERCIO, 2009).  

Alguns CIVs modificados por resina são identificados por apresentarem 

três processos de polimerização ou cura, pois além de reagirem pelos dois 

processos descritos anteriormente, reagem também através da polimerização 

química dos monômeros. A vantagem desse processo reside no fato de que, se 

a luz da unidade polimerizadora não for capaz de penetrar toda a profundidade 

da restauração, a reação de oxidação-redução assegurará a polimerização do 

componente resinoso em toda a sua profundidade (SANTOS; MAIA, 2006; 

CONCEIÇÃO et al., 2007). 

 

 

Partículas de vidro 

Sílica gel Matriz de polissais 
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3.2.4 Propriedades  

 

3.2.4.1 Adesão  

      

Uma das principais características dos CIVs é a sua capacidade de 

aderir quimicamente a diferentes substratos dentários, como esmalte, dentina e 

cemento, e esta adesão deve-se à troca de íons entre o material restaurador e 

a estrutura dentária.  A afinidade química entre as duas superfícies deve-se ao 

fato de serem polímeros facilmente ionizáveis que reagem com diferentes 

substratos graças à multiplicidade de grupos carboxílicos (COOH) presentes 

em sua composição quando manipulados, podendo formar pontes de 

hidrogênio com a apatita do esmalte, da dentina e do cemento. Íons de 

poliacrilato tanto reagem com a estrutura da apatita (deslocando os íons de 

cálcio e fosfato, formando uma camada intermediária de íons de poliacrilato, 

fosfato e cálcio) como aderem diretamente ao cálcio na apatita (Figura 8) 

(BUSATO, 2005; IMBROINISE, 2007; NOORT, 2010).   

     

Figura 8 - Mecanismos de adesão dos CIVs às estruturas dentárias. 

 

 

 

 

 

 

 

 

Fonte: Anusavice (2005) (Adaptado). 

 

Do ponto de vista clínico, a forte adesão dos CIVs às estruturas 

dentárias mineralizadas favorece a redução da microinfiltração, além de tornar 

possível a realização de restaurações em preparos cavitários minimamente 
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invasivos, ou seja, realiza-se pouco desgaste na estrutura dentária para conter 

o material restaurador. Cerca de 80% da união química do material com a 

estrutura dentária ocorrem nos primeiros 20 minutos. A qualidade e intensidade 

da adesão dos cimentos ionoméricos com a estrutura dental pode ser afetada 

por alguns fatores como: resistência física do material, a natureza do substrato, 

a contaminação superficial e o tipo de tratamento e/ou limpeza executada na 

superfície sobre a qual o cimento será colocado. Estes cimentos além de 

apresentarem adesão ao esmalte, dentina e cemento, aderem também ao aço 

inoxidável; entretanto não aderem à porcelana e ao ouro (BARATIERI et al., 

2002; BUSATO, 2005; NOORT, 2010). 

A presença da lama dentinária (Smear Layer), que é uma camada de 

esfregaços depositada sobre o substrato recém-cortado, pode prejudicar a 

adesão do material impedindo que o cimento de ionômero de vidro entre em 

íntimo contato com os substratos dentais. Desta forma é recomendado, nestes 

casos, o tratamento prévio da dentina com uma solução de ácido poliacrílico 

(10-25%) (BUSATO, 2005; CONCEIÇÃO et al., 2007). 

Como a adesão do material está diretamente relacionada à quantidade 

de cálcio presente nos substratos dentais, a adesão ao esmalte é maior que à 

dentina, sendo a resistência de união desses materiais à dentina variando de 

1,1 a 4,5 MPa e ao esmalte, de 2,6 a 9,6 MPa. A adesão destes cimentos à 

dentina é na ordem de 60 a 120 kg/cm2, representando a metade da força de 

união entre as resinas compostas e o esmalte condicionado por ácidos. Esta 

adesão torna possível o emprego destes materiais para restaurar cavidades 

com mínimo preparo cavitário, como nos casos de cavidades por 

erosão/abrasão ou em odontopediatria (LIMA; VASCONCELOS; BEATRICE, 

2003). 

 

 

3.2.4.2 Biocompatibilidade 

 

Biocompatibilidade é a capacidade de o material apresentar resposta 

apropriada, quando aplicado, não causando reação inflamatória crônica, reação 
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de corpo estranho ou mesmo toxicidade; está relacionada com a interação 

célula/biomaterial. A biocompatibilidade dos cimentos de ionômero é atribuída a 

algumas razões, como capacidade de adesão à estrutura dental, alto peso 

molecular do ácido poliacrílico presente na sua composição, reação de cura 

minimamente exotérmica e rápida neutralização do pH. Estes materiais são 

inicialmente muito ácidos (1.6 ≤ pH ≤ γ.7), entretanto, após completa 

polimerização ocorre um aumento de pH (5.4 ≤ pH ≤ 7.γ) (NICHOLSON, β00γ; 

SCHMALZ; BINDSLEV, 2009). 

A citotoxicidade destes materiais é uma propriedade que é ponto de 

discussão na literatura, pois não há unanimidade de opiniões. Alguns autores 

enumeram fatores que podem contribuir para a citotoxicidade destes materiais, 

como alteração do pH,  aumento da temperatura durante o processo de cura 

dos cimentos e a liberação de componentes iônicos como os íons alumínio, 

sódio, flúor, cálcio, zinco e estrôncio. Entretanto, alguns estudos in vitro tem 

demonstrado que, os efeitos citotóxicos dos CIVMRs são mais evidentes 

quando comparados com àqueles dos CIVs convencionais, e isso é atribuído 

em grande parte a incorporação do monômero HEMA. Devido ao baixo peso 

molecular do HEMA e sua característica hidrofílica, tem sido descrito que, 

quando o grau de polimerização ideal não for alcançado, uma quantidade 

residual deste monômero pode facilmente difundir-se através dos túbulos 

dentinários e alcançar as células pulpares (COSTA; HEBLING; HANKS, 2000; 

JORGE; GIAMPAOLO; PAVARINA, 2004).   

Os canais ou túbulos dentinários são responsáveis pela difusão de 

fluidos através da dentina e estão diretamente relacionados à função protetora 

desta. Estes túbulos mostram-se agrupados e atravessam a dentina em toda a 

sua espessura (Figura 9), contendo os prolongamentos citoplasmáticos de 

células – os odontoblastos, presentes na polpa dentária (MJOR, 2002; 

ARANHA et al., 2006; LUTFI et al., 2010). 
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Figura 9 - Diagrama do complexo esmalte-dentina-polpa: esmalte (E), dentina (D), 
odontoblastos (O) e polpa (P). 

 
Fonte: Anusavice (2005). 

A difusão dos poliácidos existentes na formulação dos CIVs através dos 

túbulos dentinários é restrita, devido ao fato de serem macromoléculas de alto 

peso molecular e com grande propensão a unirem-se com o cálcio do dente; 

estas razões permitem a utilização deste cimento como material forrador em 

zonas próximas à polpa. Assim como a polpa dental, os tecidos moles da 

cavidade oral demonstram altos índices de tolerância ao cimento ionômero de 

vidro, pois quando utilizados em restaurações subgengivais não agem como 

agentes irritantes a estes tecidos (MOUNT, 1998; COSTA; HEBLING; HANKS, 

2000; DAGUANO; SANTOS; ROGERO, 2007). 

Resíduos de monômeros de metacrilato podem ser incorporados na 

bicamada lipídica da membrana celular dos odontoblastos levando a 

solubilização desta estrutura e conseqüente lesão celular irreversível. Desta 

forma, os CIVMRs não devem ser colocados diretamente em contado com o 

tecido pulpar, entretanto, estudos evidenciam a compatibilidade biológica 

destes com o tecido gengival e a mucosa oral (LESSA et al., 2008; SCHWAP et 

al., 2009; MANEENUT; SAKOOLNAMARKA; TYAS, 2010). 
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Fora da odontologia, os CIVs têm encontrado indicações como cimentos 

cirúrgicos em implantes ortopédicos, em reconstruções craniofaciais, para 

fixação de implantes cocleares e selamento de defeitos no crânio. Estes 

materiais não são materiais inertes, mas bioativos; após sua implantação, uma 

resposta mediada por troca iônica é gerada, e esta reação é dependente da 

composição, localização e tipo de tecido. Estes cimentos podem ser 

designados como substitutos biocompatíveis para o osso e cimentos com 

atividade osteocondutiva gerando respostas biológicas e clínicas favoráveis 

(GU et al., 2005; ORÉFICE; PEREIRA; MANSUR, 2006).  

Cimentos de polimetilmetacrilato (PMMA) são indicados para cimentação 

de próteses de quadril por muitos anos, porém subsequentes falhas com o uso 

destes materiais foram relatadas devido a vários fatores: não são 

biocompatíveis, não aderem ao osso e possuem alta contração quando 

polimerizados, sendo sua reação de cura exotérmica. Os CIVs apresentam 

inúmeras vantagens sobre os cimentos de PMMA, como boa adesão ao osso, 

estabilidade em ambiente aquoso e mínima reação exotérmica de 

polimerização (ROGERO et al., 2003; HATTON; HURRELL-GILLINGHAM; 

BROOK, 2006).  

 

3.2.4.3 Coeficiente de Expansão Térmica Linear 

 

O coeficiente de expansão térmica linear (CET) é a alteração 

dimensional que o material sofre frente à variação da temperatura; na dentina o 

CET é por volta de 8,3 e no esmalte de 11,4. Os cimentos de ionômero de vidro 

apresentam grande similaridade com a estrutura dental, pois o seu CET varia 

entre 8,0 (cimento indicado para proteção pulpar) e 13,0 ( cimento restaurador). 

A propriedade de adesão desses materiais, associado ao seu coeficiente de 

expansão térmica, são grandes responsáveis pelo bom selamento marginal, 

que pode levar a diminuição ou paralisação da cárie e até mesmo a 

estimulação da produção de dentina esclerótica e reparadora, favorecendo um 

pós-operatório mais confortável e maior longevidade das restaurações (REIS; 

LOGUERCIO, 2009; NOORT, 2010; DARVELL, 2012). 
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3.2.4.4 Liberação de flúor  

 

O papel do flúor na prevenção de cáries tem sido objeto de muitos 

estudos e dentre os materiais restauradores, o cimento de ionômero de vidro é 

o material de eleição quando se deseja liberação de flúor. O flúor liberado por 

estes materiais pode ser incorporado à estrutura dental adjacente, tornando-a 

mais resistente à desmineralização pela diminuição da solubilidade ácida dos 

tecidos dentais mineralizados, conferindo a este material propriedade 

cariostática (FEJERSKOV; KIDD, 2005; PORTO; PEREIRA; NETTO, 2008). 

A cárie é uma doença infecto-contagiosa, de caráter multifatorial 

caracterizada pela destruição localizada dos tecidos mineralizados dos dentes; 

é um fenômeno de superfície ‘resultante da colonização da superfície do 

esmalte por microrganismos que metabolizam carboidratos fermentáveis 

produzindo ácidos, e essa acidez localizada leva à dissolução do fosfato de 

cálcio das camadas superficiais da estrutura de esmalte’ (PORTO; PEREIRA; 

NETTO, 2008). 

A liberação de flúor é capaz de controlar o desenvolvimento e evolução 

da cárie dentária por vários processos: inibindo a desmineralização, 

potencializando a remineralização do esmalte/dentina e permitindo efeito 

antibacteriano (bactericida e bacteriostático), pois inibe o crescimento do 

Streptococos mutans no biofilme dental adjacente às restaurações com 

ionômero de vidro, inibindo também a produção de ácidos durante a 

fermentação de carboidratos pelas bactérias (HAYACIBARA, 2003; 

PARADELLA, 2004; SCHMALZ; BINDSLEV, 2009). 

Propriedades antimicrobianas atribuídas aos cimentos ionoméricos 

decorrentes da liberação de íons, são evidenciadas tanto em estudos in vitro 

como in vivo. A proliferação de Streptococos mutans e Streptococos sanguinis 

foi inibida em amostras de cimentos ionoméricos (VIEIRA et al.), e este dado é 

consistente com outros estudos ao qual mostra que a liberação significante de 

fluoretos por estes materiais inibiram significantemente o metabolismo celular 

bacteriano, tanto de forma direta (através da inibição da enzima ATPase) como 

de forma indireta (através da acidificação intracelular). Em adição ao efeito 
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antimicrobiano desses materiais, restaurações com cimentos ionoméricos 

revelaram diminuição da adesão microbiana no biofilme, que pode estar 

relacionado com a liberação de fluoretos, dentre outros fatores (HAYACIBARA, 

2003; HEBLING, 2006).  

Durante muito tempo acreditava-se que a eficácia preventiva do flúor era 

decorrente da capacidade do flúor de formar fluorapatita (FA) ao invés de 

hidroxiapatita (HA), no processo de formação dos prismas do esmalte dentário. 

Entretanto, conceitos atuais sobre o mecanismo de atuação do flúor no 

processo de remineralização dentária, revelam que o mecanismo pelo qual o 

flúor confere maior resistência ao esmalte dentário ocorre na superfície dessa 

estrutura, ao longo de toda a vida, através de sucessivos episódios de 

desmineralização e remineralização superficial, desencadeadas pela queda de 

pH decorrentes da produção de ácidos a partir de carboidratos (PORTO; 

PEREIRA; NETTO, 2008).         

A remineralização pode ser definida como qualquer ganho pela 

superfície dental que ocorra pela deposição de minerais na porção 

desmineralizada dos tecidos duros. Ela atua não apenas interrompendo o 

processo de desmineralização, mas também no reparo de lesões cariosas 

incipientes. Nas áreas remineralizadas do esmalte, observa-se uma maior 

resistência a subsequente desmineralização do que no tecido original 

(CULBERTSON, 2001; PARADELLA, 2004; BUSATO, 2005). 

Após a mistura do pó com o líquido, uma grande quantidade de íons 

fluoretos é inicialmente liberada quando o material é inserido na cavidade (nas 

primeiras 24 - 48h), sendo que essa liberação vai diminuindo 

consideravelmente, permanecendo constante por períodos prolongados. A 

maioria dos estudos relata que essa diminuição da liberação de flúor depois da 

primeira semana ocorre porque à medida que os íons vão reagindo com a 

matriz polimérica durante a geleificação do material, diminui a liberação de flúor 

(DARVELL, 2012).  

 A liberação de flúor aceitável após alguns dias situa-se na faixa entre 10 - 

100 ppm; nos meses seguintes a liberação é mantida constante, entre 1 - 5 

ppm; após 1 ano ainda há liberação de flúor, entre 0,5 - 1 ppm. Entretanto, 
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aplicações tópicas de flúor (em forma de dentrifícios, géis, soluções) aumentam 

a concentração de flúor nas restaurações realizadas com cimentos ionoméricos 

e com isso aumenta a taxa de liberação por pequenos períodos de tempo 

(NETTO et al., 2003; SANTOS; MAIA, 2006; SÁNCHEZ, 2008; SANTOS et al., 

2009). 

Além dos fluoretos, outros íons são liberados dos CIVs, como íons de 

cálcio, alumínio, sódio, silício e estrôncio; sendo que, a liberação desses 

elementos varia com o tipo do cimento ionomérico. Componentes orgânicos 

são liberados dos CIVMRs, principalmente HEMA, compostos de etileno-glicol, 

canforoquinona ou outros iniciadores de polimerização (SCHMALZ; BINDSLEV, 

2009).     

 

3.2.5 Limitações do material 

 

Os CIVs convencionais apresentam limitações, como: baixa resistência à 

compressão e flexão, translucidez reduzida, friabilidade e estética razoável 

(devido à opacidade do cimento). A resistência mecânica deste material é 

inferior quando comparado com resina composta e amálgama, tendo desta 

forma indicação como material restaurador apenas em áreas de baixas 

tensões, ou seja, onde não haja contato oclusal direto. A baixa resistência 

mecânica desses materiais deve-se, provavelmente, às fracas ligações entre 

as partículas de vidro e a matriz de poliácidos. Nas resinas compostas as 

partículas são silanizadas, o que permite uma união mais resistente entre as 

partículas de carga e a matriz polimérica formada (ANUSAVICE, 2005; 

BUSATO, 2005; REIS; LOGUERCIO, 2009). 

Características intrínsecas dos CIVs são responsáveis pelas baixas 

propriedades estéticas apresentadas por eles, como: falta de translucidez e 

rugosidade superficial; devido ao maior tamanho médio das partículas (em 

comparação com as resinas compostas); grande quantidade de porosidade 

interna e opacidade. Essa opacidade se deve ao tipo e tamanho da partícula 

empregada na sua composição, sendo agravado pelo contato precoce com 

umidade. A dificuldade de polimento é outro fator que reduz a estética deste 
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material, permitindo a agregação do biofilme e retenção de corantes sobre a 

superfície do material (REIS; LOGUERCIO, 2009). 

Alterações dimensionais e absorção de água são características 

relacionadas ao processo de cura dos ionômeros. Ao iniciar a reação de cura 

do material, esta é acompanhada por contração, gerando tensões que podem 

causar fratura no corpo do material ou fendas na interface dente/material 

restaurador. A última fase do processo de cura é muito lenta, durando mais de 

24 horas. Como o material não fica totalmente endurecido, as primeiras 24 

horas após a aplicação deste material se tornam críticas, ficando o cimento 

ionomérico suscetível à alteração higroscópica do meio. Ele pode sofrer os 

processos de sinérese e embebição, que é a perda e ganho de água para o 

meio externo respectivamente. Desta forma ocorre alta solubilidade do 

material, com suas propriedades mecânicas não alcançando um padrão 

satisfatório (VIEIRA et al., 2006; NOORT, 2010). 

Para um melhor desempenho dos cimentos de ionômero de vidro, 

quanto às suas propriedades biomecânicas, ao longo dos tempos foram 

sugeridas alterações nas composições destes materiais. A inclusão de 

biocerâmicas, como vidros bioativos, vitrocerâmicas e cerâmicas de fosfato de 

tem sido proposta com o intuito de melhorar o desempenho clínico destes 

compósitos.  

 

 

3.3 BIOCERÂMICAS  

 

 O uso das cerâmicas com propriedades específicas para aplicações 

médicas vem expandindo desde 1970. Inicialmente as aplicações eram 

concentradas em superfícies cerâmicas lisas que geravam uma pequena 

reação com os tecidos hospedeiros, sendo assim denominadas cerâmicas 

bioinertes. Desta forma, as biocerâmicas consistem numa classe de cerâmicas 

indicadas para o reparo e reconstrução de partes doentes ou danificadas do 

sistema esquelético (ossos e articulações) e dentes. Podem ser utilizadas para 

substituir partes do sistema cardiovascular, especialmente válvulas cardíacas; 
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assim como em reparos craniais, implantes dentários, ligamentos e tendões 

artificiais (FOOK, 2008). 

Para que as cerâmicas possam ser consideradas como biocerâmicas 

devem apresentar ausência de toxicidade e carcinogenicidade, não 

desencadear reações alérgicas ou inflamatórias, e devem apresentar 

biocompatibilidade e bioatividade (BILLOTTE, 2006). 

As biocerâmicas podem pertencer a três grandes categorias 

dependendo da interação que apresentem com o tecido vivo: a) bioinertes, 

são materiais que não interagem com os sistemas biológicos; b) bioativos, são 

materiais duráveis que podem interagir superficialmente com tecidos próximos; 

c) biodegradáveis, são materiais solúveis e reabsorvíveis (eventualmente 

substituem ou se incorporam ao tecido com o qual estão em contato) 

(MÁRQUES, 2005).  

No grupo das cerâmicas bioinertes estão os óxidos estáveis de metais, 

tais como o óxido de alumínio, óxido de titânio, óxido de nióbio e óxido de 

zircônio, aluminato de cálcio, titanato de cálcio, porcelana, cerosium (MgAl2O4 

+ CaAl2Si2O3 + Al2O3) e as várias formas de carbono (pirolítico, vítreo e 

depositado por vapor). Como cerâmicas bioativas, podem-se citar os biovidros 

e biocerâmicas (materiais compostos basicamente por SiO2, CaO, P2O5 e 

Na2O), e os fosfatos de cálcio. No grupo das cerâmicas biodegradáveis 

destacam-se o gesso (CaSO4, 1/2H2O), fosfatos e aluminatos de cálcio (CaO. 

P2O5,  3CaO.P2O5,  CaH4(PO4),  2.H2O,  CaO. Al2O3). Alguns materiais, como 

os fosfatos de cálcio, podem se comportar tanto como cerâmica de superfície 

ativa como serem totalmente reabsorvíveis, em função do tempo e da razão 

Ca/P (ORÉFICE, 2006; FOOK, 2008). 

 

 

3.3.1 Fosfatos de Cálcio  

 

 Dentre as biocerâmicas, os fosfatos de cálcio (apatitas) apresentam-se 

atualmente como um dos principais materiais estudados e empregados como 

biomateriais para a reposição e regeneração do tecido ósseo. Estas cerâmicas 



54 

 

apresentam como principais características uma semelhança com a fase 

mineral dos ossos, dentes e tecidos calcificados; excelente biocompatibilidade 

e bioatividade, taxas de degradação variáveis e osteocondutividade. Devido às 

suas propriedades de osteocondutividade e bioatividade, desempenham um 

importante papel em aplicações médicas, ortopédicas e odontológicas, sendo, 

portanto, o material apropriado para substituição e reconstrução óssea 

fisiológica (MÁRQUEZ, 2005; DELFINO et al., 2010; GUASTALDI; 

APARECIDA, 2010).  

 A apatita é um termo geral para minerais cuja fórmula química é 

[A10(BO4)6X2]. Este nome foi dado por Werner em 1790 e tem origem na 

palavra grega apato (engano), por ter sido confundida com a pedra preciosa 

turmalina. Diferentes elementos podem ocupar os sítios A, B e O como está 

evidenciado na Tabela 5 (AOKI, 1991; APARECIDA, 2006). 

 

Tabela 5 - Grupos substituintes dos sítios da apatita. 

 

 

 

Fonte: Aoki (1991) 

  

Originalmente, as apatitas são encontradas em rochas ígneas, 

entretanto nos sistemas biológicos são encontradas na composição de ossos e 

dentes dos vertebrados, na forma de fosfatos de cálcio, onde os sítios A e B 

são ocupados pelos elementos Ca e P, respectivamente. O sítio X pode ser 

ocupado pelos íons O-, F-, CO3
2- e Cl. Todas as substituições podem alterar a 

cristalinidade, os parâmetros de rede, as dimensões dos cristais, a textura 

superficial, a estabilidade e a solubilidade da HA que, por sua vez, alteram a 

degradação e o comportamento in vivo (GUASTALDI; MOSHAVERINIA et al., 

2008). 

Os tecidos mineralizados dentais (esmalte e dentina) são formados 

basicamente por mineral (apatita), proteína, lipídio e água. No esmalte, 85% de 

Sítios Elementos substituintes 

A Ca, Sr, Ba, Cd, Pb, etc 

B P, V, As, S, Si, Ge, CO3
2-, etc 

X F, Cl, OH, O, Br, CO3
2-, etc 
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seu volume é composto por apatita, 12% por água e 3% por proteínas 

(enamelina) e lipídios. Já na dentina, a quantidade de minerais é bem menor, 

em função da presença de fibras colágenas. Dessa forma, apenas 47% de seu 

volume correspondem à apatita, 20% à água e 33% de proteínas (colágeno) e 

lipídios. Em ambos os substratos, a porção aquosa e os componentes 

orgânicos são fundamentais, pois são responsáveis pelas trocas iônicas dos 

minerais com o ambiente por meio da difusão de moléculas. Isto nos mostra 

que, apesar de o tecido dentário ser duro, é altamente poroso, o que permite 

trocas entre o tecido e o meio (BUZALAF, 2008; FILHO; SILVA, 2008). A 

Tabela 6 mostra a composição dos componentes inorgânicos do esmalte e 

dentina em comparação com o tecido ósseo. 

 

Tabela 6 - Composição química do esmalte, dentina e osso (% em peso). 

Componente Esmalte Dentina Osso 

Ca 

P 

CO3 

Na 

K 

Mg 

Sr 

Cl 

F 

Ca/P molar 

37,6 

18,3 

3,0 

0,7 

0,05 

0,2 

0,03 

0,4 

0,01 

1,59 

40,3 

18,6 

4,8 

0,1 

0,07 

1,1 

0,04 

0,27 

0,07 

1,67 

36,6 

17,1 

4,8 

1,0 

0,07 

0,6 

0,05 

0,1 

0,1 

1,65 

                                                            Fonte: Elliott (1994). 

Os fosfatos de cálcio para aplicação biológica podem ser definidos a 

partir da relação atômica entre os átomos de cálcio e fósforo (Ca/P), e esta 

relação varia de 0,5 a 2,0 formando diferentes fases, conforme mostra a Tabela 

7 (AOKI, 1991; YAP et al., 2002; GU et al., 2005; GUASTALDI; 

MOSHAVERINIA et al., 2008).   
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Tabela 7 - Fórmula e razão Ca/P das fases de apatita. 

Fonte: Aoki (1991). 

De forma genérica, as biocerâmicas de fosfato de cálcio degradam, com 

uma velocidade dada pela seguinte ordem: CaHPO4.2H2O > CaHPO4 > 

Ca8H2(PO4)6.5H2O > Ca3(PO4)2  > Ca10(PO4)6(OH)2. A reabsorção do material 

que representa esta degradação é causada pela dissolução, que depende do 

produto de solubilidade do material e do pH local no meio fisiológico, pela 

desintegração física em partículas menores e, ainda, por fatores biológicos, 

como a fagocitose, a presença de leucócitos e de mediadores químicos que 

causam a redução do pH local (KAWACHI et al. 2000). 

 Os fosfatos de cálcio podem ser sintetizados por precipitação a partir de 

soluções contendo íons Ca2+ e PO4
3-, em soluções alcalinas ou ácidas. A 

hidroxiapatita e o fosfato tricálcico são os fosfatos de cálcio mais comumente 

utilizados, por apresentar razões cálcio/fósforo (Ca/P) semelhantes as do osso 

natural e também pela sua estabilidade quando em contato com o ambiente 

fisiológico (MÁRQUEZ, 2005; APARECIDA, 2006; DELFINO et al., 2010; 

GUASTALDI, 2010).  

 

Ca/P Nome Fórmula química 
2,0 Fosfato Tetracálcico (TeCP) Ca4O(PO4)2 

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

1,5 Fosfato de Cálcio Amorfo (ACP) Ca3(PO4)2 . nH2O 
1,5 Fosfato Tricálcico (, ´, , ) (TCP) Ca3(PO4)2 

1,33 Fosfato Octacálcico (OCP) Ca8H2(PO4)6.5H2O 
1,0 Fosfato Dicálcio Dihidratado (DCPD) CaHPO4.2H2O 
1,0 Hidrogenofosfato de cálcio (DCP) CaHPO4 
1,0 Pirofosfato de Cálcio (CPP) Ca2P2O7 

1,0 Pirofosfato de Cálcio Dihidratado 
(CPPD) 

Ca2P2O7.2H2O 

0,7 Fosfato Heptacálcico (HCP) Ca7(P5O16)2 
0,67 Di-hidrogênio Fosfato Tetracálcico 

(TDHP) 
Ca4H2P6O20 

0,5 Fosfato Monocálcico Monohidratado 
(MCPM) 

Ca(H2PO4)2.H2O 

0,5 Metafosfato de Cálcio (, , ) (CMP) Ca(PO3)2 
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3.3.1.1 Hidroxiapatita 

 

A Hidroxiapatita (HA) representa a fase mineral de ossos e dentes 

representando de 30 a 70% da massa óssea e dentária. A fórmula química da 

hidroxiapatita estequiométrica é Ca10(PO4)6(OH)2, com razão molar Ca/P de 

1,67, sendo o fosfato de cálcio mais estável e menos solúvel de todos (VITAL 

et al., 2006; COSTA, 2009). 

 A principal diferença entre a hidroxiapatita sintética e a apatita óssea é a 

alta cristalinidade; isto resulta em uma taxa de biodegradação menor em 

comparação com o mineral ósseo nanocristalino. A presença de íons Na+, 

Mg2+, CO3
2- e citratos e, em menores quantidades, K+, Cl- e F- são semelhantes 

para ambas (KAWACHI, 2000; TADIC et al., 2004; APARECIDA, 2006; FILHO 

et al., 2006). 

A HA apresenta estrutura cristalina hexagonal com dimensões de célula 

unitária a=0,9432 nm e c=0,6881 nm (COSTA, 2009). A Figura 10 apresenta a 

rede cristalina da hidroxiapatita. 

         

Figura 10 - Estrutura cristalina da hidroxiapatita. 

     

Fonte: Leeuw (2002). 
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Uma propriedade característica da HA é sua habilidade para sofrer 

substituições isomorfas (iso ou heteroiônica), que pode ser definido como uma 

substituição de um íon por outro em uma rede cristalina sem rompimento da 

estrutura original. Apatitas são capazes de acomodar vários substituintes, ainda 

mantendo sua estrutura básica (FILHO et al., 2006).        

 Nas hidroxiapatitas de ossos e dentes, os carbonatos ocupam sítios dos 

íons fosfato e dos íons OH- numa razão de 10:1. O íon CO3
2- pode fazer tanto 

substituições no sítio OH-, originando a denominada HA carbonatada do tipo A, 

quanto no sítio do PO4
3-, originando HA carbonatada do tipo B. Para estas 

substituições ocorrem efeitos opostos nos parâmetros da rede: substituição do 

tipo A causa expansão no eixo a e contração do eixo c, enquanto que 

substituição do tipo B causa contração no eixo a e expansão do eixo c. Além 

disso, a substituição do tipo B acarreta também a diminuição do tamanho dos 

cristais e da cristalinidade. As carboapatitas do tipo B têm composição similar 

ao tecido ósseo e dentário. Os grupos carbonatos não alteram a cristalinidade 

da hidroxiapatita, porém podem acelerar os processos de dissolução da 

estrutura, o que é verificado nas cáries dentárias e nos processos de 

reabsorção óssea (SILVA, 2006; GUASTALDI; APARECIDA, 2010). 

A apatita presente nos tecidos dentais pode ser descrita como 

hidroxiapatita carbonatada deficiente de cálcio (Ca10-x Nax (PO4)6-Y(CO3)Z(OH)2-

UFU). Alguns íons cálcio (aproximadamente 1%) são substituídos por outros 

íons metálicos, sendo o sódio (Na) o principal deles. Algumas hidroxilas (OH-) 

podem ser substituídas por fluoreto (F-), no entanto a principal substituição é 

dos íons fosfato (PO4
-3) por carbonato (CO3

-2) que traz para o cristal um grande 

distúrbio estrutural, tornando-o mais solúvel quando comparado com 

hidroxiapatita pura (Ca10(PO4)6F2) (BUZALAF, 2008; FILHO; SILVA, 2008).  

A dissolução da apatita ocorre em diferentes níveis de potencial 

hidrogeniônico (pH): a apatita carbonatada é solúvel em um pH menos ácido 

(6,5< pH < 7,0), é encontrada no esmalte de dentes decíduos, no esmalte de 

dentes permanentes recém-erupcionados e na dentina, em geral, exatamente 

em locais onde a lesão de cárie se desenvolve com maior rapidez. A 

concentração menor de carbonato no esmalte dos dentes decíduos em relação 



59 

 

com os permanentes pode explicar a rápida progressão da cárie nesses 

elementos. A fluorapatita só inicia sua solubilização em pH inferior a 4,5, de 

forma que é considerada a menos solúvel das apatitas (Figura 11) . A menor 

solubilidade apresentada pela fluorapatita se deve ao fato de que a atração 

eletrostática entre cálcio e fluoreto é maior que entre o cálcio e a hidroxila, 

formando apatitas mais cristalinas e cristais mais largos (BUZALAF, 2008; 

FILHO; SILVA, 2008; PORTO; PEREIRA; NETTO, 2008). 

 

Figura 11 - Diferentes tipos de apatitas e a relação com o pH. 

 

Fonte: Filho; Silva (2008) (Adaptado) 

As substituições catiônicas por Sr2+ e Mg2+ causam aumento da 

cristalinidade. Quando o fluoreto (F-) é incorporado a HA substituindo os grupos 

OH-, torna a estrutura mais hexagonal, mais estável e menos solúvel que a 

hidroxiapatita estequiométrica. Nos organismos vivos, sua facilidade de 

substituições catiônicas e aniônicas faz com que a HA atue como reserva de 

cálcio e fósforo e um sistema regulador de diferentes íons nos líquidos 

corporais por meio de sua liberação ou armazenamento (SILVA, 2006; 

GUASTALDI; APARECIDA, 2010). 
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A superfície da hidroxiapatita permite a interação de ligações do tipo 

dipolo fazendo com que moléculas de água e também proteínas e colágeno 

sejam adsorvidos na superfície, induzindo assim a regeneração tecidual. 

Apesar da hidroxiapatita não induzir a neoformação óssea, a reação de células 

osteogênicas com hidroxiapatita in vivo e in vitro mostrou que sua superfície é 

osteocondutiva. O resultado dessa atividade foi a deposição de tecido ósseo 

diretamente sobre a superfície da hidroxiapatita implantada, sem nenhuma 

evidência de encapsulação ou tecido de granulação. Entretanto, mesmo não 

sendo osteoindutora, a hidroxiapatita estimula a síntese de colágeno, 

mostrando uma neoformação óssea na interface osso – hidroxiapatita, que 

morfologicamente pode ser comparável aos locais normais de remodelação 

óssea (SALEH et al., 2004; VOLKMER; BREUER; SANTOS, 2006; 

GUASTALDI; APARECIDA, 2010). 

Esta cerâmica é produzida por uma série de reações de sintetização do 

carbonato de cálcio com o ácido fosfórico. As técnicas para a síntese de 

hidroxiapatitas são, geralmente, divididas em altas e baixas temperaturas. As 

sínteses a altas temperaturas envolvem, normalmente, reações no estado 

sólido e conduzem a apatitas com alto grau de pureza e cristalinidade, 

entretanto, a síntese a temperaturas inferiores usam técnicas tradicionais de 

co-precipitação, em solução aquosa, hidrólise e envelhecimento de precursores 

(FILHO et al., 2006; SILVA, 2006).  

Essa cerâmica é termodinamicamente estável em pH fisiológico e 

participa ativamente das ligações ósseas, formando forte ligação química com 

o tecido ósseo. Na área de biomateriais, a hidroxiapatita apresenta-se como 

material de referência, pois, além da sua similaridade com a parte mineral de 

ossos e dentes, exibe excelente biocompatibilidade, osteocondutividade e 

bioatividade, permitindo a proliferação de fibroblastos, osteoblastos e outras 

células ósseas. Desta forma, as células não distinguem entre a hidroxiapatita e 

a superfície óssea, o que indica a grande similaridade química superficial, o 

que justifica o grande interesse em sua produção (FILHO et al., 2006; ROSSI et 

al., 2006; VAZ et al., 2006). 
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3.4 CIMENTOS HÍBRIDOS: IONÔMERO E HIDROXIAPATITA 

Os cimentos ósseos de polimetilmetacrilato (PMMA) têm sido 

amplamente utilizados nos últimos anos para aplicações na medicina, 

entretanto, o uso destes materiais está associado com uma série de problemas 

decorrentes da toxicidade sistêmica do monômero metacrilato quando não 

completamente polimerizado (2-6% de monômero residual) e pela reação de 

polimerização exotérmica in situ, sendo estes os principais fatores para perda e 

substituição de próteses ortopédicas. A produção de calor durante a 

polimerização (que pode alcançar 80ºC) tem um efeito negativo nas células e 

na matriz extracelular, podendo levar a necrose dos tecidos adjacentes ao 

implante. O desenvolvimento de CIVs para uso biomédico tem particularmente 

suprido essa necessidade clínica; em cirurgias ósseas reconstrutivas há 

necessidade de métodos para estabilização de implantes, fragmentos ósseos e 

reconstrução/obliteração de defeitos ósseos e a literatura relata o sucesso dos 

CIVs nestas situações (YAP et al., 2002; GU et al., 2005; FOOK, 2008).  

Cimentos ionoméricos se unem quimicamente tanto com a apatita 

(ossos e dentes) quanto com os metais, aderindo fortemente a estes 

substratos. Se utilizados como cimentos ósseos para estabilização de 

implantes protéticos, a ação dos CIVs não será apenas mecânica, pois estudos 

da microanálise morfológica e imunohistoquímica destes implantes têm 

mostrado associação da matriz proteica extracelular do osso com a superfície 

destes materiais. Estes fatores exercem um importante papel na osteogênese e 

osteointegração dos biomateriais, que somada à característica de 

hidrofilicidade da superfície dos ionômeros, podem contribuir para 

osteocondutividade apresentada pelos CIVs implantados (YAP et al., 2002; GU 

et al., 2005; GOENKA; BALU; KUMAR, 2012).  

Embora mecanicamente inferiores aos cimentos de PMMA, as 

propriedades físicas dos CIVs têm sido melhoradas com a alteração na sua 

composição. Pesquisas com a incorporação de fosfato de cálcio nos CIVs são 

desenvolvidas para melhorar suas propriedades físicas e biológicas, como a 

biocompatibilidade, pois estudos evidenciam que a exposição de HA na 
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superfície de ionômero pode aumentar a biocompatibilidade e biorreatividade 

com o osso adjacente, de forma que estes materiais reagem com HA através 

dos grupos carboxilatos nos poliácidos (DOROZHKIN, 2010). 

Alguns autores reportaram em seus estudos que a adição de partículas 

de HA aos pós de cimentos ionoméricos pode conferir aumento das 

propriedades mecânicas destes materiais em comparação com CIVs sem 

adição de HA. A inclusão de HA aos cimentos também tem a habilidade de 

aumentar a resistência de união do material à estrutura dentária, devido a 

composição química similar com o esmalte e a dentina (LUCAS; ARITA; 

NISHINO, 2003; SUN et al., 2008; GOENKA; BALU; KUMAR, 2012).  
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4 MATERIAIS E MÉTODOS 

 

4.1 MATERIAIS 

 

Os materiais, reagentes e seus respectivos fabricantes, utilizados neste 

experimento estão listados na Tabela 8. Para compor o grupo controle foi 

selecionado o cimento de ionômero de vidro Vidrion R (SS WHITE); trata-se de 

um cimento de ionômero de vidro convencional indicado como material 

restaurador. A composição do pó, descrita pelo fabricante, consiste de 

partículas de fluorosilicato de sódio cálcio alumínio, sulfato de bário, ácido 

poliacrílico e pigmentos; e do líquido, ácido tartárico e água destilada. 

 

Tabela 8 - Materiais, Reagentes e seus respectivos fabricantes utilizados na pesquisa. 

Materiais/Reagentes Fornecedor 

Óxido de Silício (SiO2) VETEC 

Óxido de Alumínio (Al2O3) VETEC 

Fluoreto de Cálcio (CaF2) VETEC 

Fluoreto de Alumínio (AlF3) SIGMA ALDRICH 

Fosfato de Alumínio (AlPO4) SIGMA ALDRICH 

Ácido acrílico (C3H4O2) SIGMA ALDRICH 

Ácido tartárico (C4H6O6) VETEC 

Ácido itacônico 

(H2CCH2C(=CH2)CO2H) 

SIGMA ALDRICH 

Hidroxiapatita (Ca10(PO4)6(OH)2) UAEMa/UFCG 

Vidrion R SS WHITE 
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4.2 METODOLOGIA 

 

 Esta pesquisa constou de duas etapas, onde na primeira etapa houve o 

desenvolvimento do pó cerâmico, a obtenção de um CIV experimental e a 

caracterização físico-química, morfológica e biológica deste cimento para 

avaliação de suas propriedades. Na segunda etapa realizou-se a adição de 

hidroxiapatita, em diferentes proporções, ao pó do cimento experimental 

desenvolvido e obtidas novas composições do cimento experimental. Durante 

todo o estudo, houve a análise comparativa entre o cimento experimental e o 

grupo controle, quanto aos aspectos físico-químicos, mecânicos e biológicos. 

 

4.2.1 Desenvolvimento do Cimento de Ionômero de Vidro experimental  

 

Os Cimentos de Ionômero de Vidro comerciais constituem-se em dois 

componentes: pó e líquido, onde as partículas vítreas estão contidas no pó e os 

componentes ácidos no líquido; com a mistura do pó com o líquido obtém-se 

uma pasta (cimento), que é curada após alguns minutos (DARVELL, 2012).  

Para proposição dos cimentos experimentais, foram utilizadas as composições 

dos pós e dos líquidos dos CIVs mencionadas na literatura. 

O vidro bioativo utilizado nesse trabalho para compor a parte sólida foi 

projetado para ter a seguinte composição (em MOL): 29% SiO2; 16,7% Al2O3; 

34,3% CaF2; 7,2% AlF3; 9,8% AlPO4 (BUSATO,2005). Esses reagentes foram 

pesados separadamente nestas proporções em balança de precisão, e logo 

após misturados e homogeneizados em almofariz de ágata. Essa mistura de 

óxidos foi inserida em cadinho de alumina para sinterização em forno elétrico. 

O ensaio teve início quando o forno alcançou a temperatura de 1.200ºC; a 

partir deste momento o cadinho foi inserido no forno e mantido nesta 

temperatura durante 2 horas. Após este período o forno foi desligado e 

esperado o resfriamento do material, ao qual foi novamente triturado e 

homogeneizado em almofariz de ágata e posteriormente as partículas foram 

classificadas em um sistema de peneiras para selecionar partículas de 

tamanho inferiores a 20 µm (500 mesh) (Figura 12). 
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Figura 12 - Material obtido para o preparo do CIV experimental: a) após tratamento térmico; b) 
material peneirado (#500). 

 
(a) 

 
(b) 

 

Para a obtenção da parte líquida, foi obtida uma solução com ácidos 

orgânicos (C3H4O2; C4H6O6; H2CCH2C(=CH2)CO2H); porém após mistura da 

parte sólida com a parte líquida, a cura do material não foi efetiva, se 

processando de maneira muito lenta. Novas formulações da parte líquida  

foram realizadas, porém sem melhora efetiva no processo de cura. Com o 

objetivo de otimizar a cura do material, foi substituída a formulação da parte 

líquida por uma solução de ácidos orgânicos de um cimento comercial 

quimicamente ativado, e desta forma a cura ocorreu dentro dos parâmetros 

esperados. 

 Para obtenção do cimento experimental realizou-se a mistura dos pós 

(sinterizados, homogeneizados e peneirados), com esta solução aquosa de 

ácido poliacrílico de um CIV comercial quimicamente polimerizável. Para o 

cálculo das proporções dos materiais para mistura, tomou-se como referência a 

proporção pó/líquido (P/L) do cimento comercial analisado neste estudo 

(VIDRION R) que é de 1:1, com o volume de massa do pó de 0,35g e do 

líquido 0,15g. Para a medida do pó, utilizou-se “um medidor padrão” fornecido 

pelo fabricante do cimento comercial utilizado nesta pesquisa, e uma gota do 

líquido (Figura 13). Pó e líquido foram misturados manualmente, sempre pelo 

mesmo operador, utilizando-se uma espátula plástica sobre uma placa de vidro 

à temperatura ambiente (22 ± 1°C) até a obtenção de uma pasta com 

consistência fluida e brilhante. 
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Figura 13 - Materiais utilizados no preparo do cimento de ionômero experimental. 

 

 Fonte: Arquivo Próprio. 

A pasta formada foi vertida em moldes poliméricos de formatos diversos 

para confecção de amostras que foram protegidas com uma tira de poliéster e 

deixadas em temperatura ambiente por 24 horas para completa cura do 

material. Após esse período, as amostras foram desmoldadas e realizadas as 

caracterizações. As amostras que compõem este grupo foram denominadas de 

CIV EXP. 

 

 

4.2.2 Formação do grupo controle 

 

Como grupo controle, corpos-de-prova do cimento disponível 

comercialmente: Vidrion R (SS WHITE) (Figura 14),foram preparados com as 

mesmas condições de processamento descritas para o cimento experimental. 

As amostras que compõem o grupo controle foram denominadas de CIV grupo 

controle. 
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Figura 14 - Cimento de Ionômero de Vidro do grupo controle. 

 
Fonte: Arquivo Próprio 

 

4.2.3 Adição de Hidroxiapatita aos cimentos de ionômero de vidro 

 

Para a síntese e preparação do pó de hidroxiapatita carbonatada, foi 

utilizado o método de precipitação do fosfato de cálcio por via úmida, 

desenvolvido pelo grupo de Biomateriais no Laboratório de Avaliação e 

Desenvolvimento de Biomateriais do Nordeste (CERTBIO), da Unidade 

Acadêmica de Engenharia de Materiais (UAEMa/CCT/UFCG). Após 

classificação granulométrica deste pó (peneira de 500 mesh), foram 

adicionadas diferentes frações de hidroxiapatita (5,0% e 12,0% em peso) aos 

componentes do pó do cimento de ionômero experimental e do grupo controle 

separadamente.  

Para a confecção dos corpos-de-prova destes cimentos, os 

componentes do pó e das diferentes proporções de hidroxiapatita foram 

misturadas e maceradas em almofariz de ágata, e logo após misturadas a 

solução de ácido poliacrílico até a obtenção de uma pasta (cimento) com 

consistência fluida e brilhante. A pasta formada foi vertida em moldes 

poliméricos de formatos diversos e deixada em temperatura ambiente por 24 

horas para completa cura do material; após esse período os corpos-de-prova 

foram desmoldados e caracterizados (Figura 15).  
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Figura 15 - Preparação dos corpos de prova dos cimentos de ionômero de vidro com adição de 
hidroxiapatita: (a) Pó do CIV experimental e HA; (b) moldes poliméricos utilizados e corpos-de-

prova para caracterização. 

(a) (b) 
Fonte: Arquivo Próprio. 

 

 

4.3 CARACTERIZAÇÕES DOS CIMENTOS  

 

Após a completa cura destes materiais e após cada etapa, estes 

compósitos foram caracterizados quanto às suas propriedades físico-químicas, 

mecânicas e biológicas. 

As caracterizações físico-química, morfológicas e biológicas destes 

materiais foram realizadas através de técnicas de Difratometria de raios X 

(DRX), Espectroscopia no Infravermelho com Transformada de Fourier (FTIR), 

Microscopia Eletrônica de Varredura (MEV), Espectroscopia por Energia 

Dispersiva de Raios X (EDS), Molhabilidade por ângulo de contato e testes in 

vitro de Citotoxicidade ou Viabilidade celular. Todos estes ensaios foram 

realizados no Laboratório de Avaliação e Desenvolvimento de Biomateriais do 

Nordeste (CERTBIO), na Unidade Acadêmica de Engenharia de Materiais 

(UAEMa), no Centro de Ciências e Tecnologia da Universidade Federal de 

Campina Grande (CCT/UFCG).        

As caracterizações mecânicas, através dos ensaios de microdureza, 

foram realizados no Laboratório Multidisciplinar de Materiais e Estruturas Ativas 
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(LaMMEA) da Unidade Acadêmica de Engenharia Mecânica (UAEM). Os 

ensaios de resistência à fratura por flexão foram realizados no Laboratório de 

Caracterização de Materiais; e os ensaios de resistência à compressão foram 

realizados no Laboratório de Avaliação e Desenvolvimento de Biomateriais do 

Nordeste (CERTBIO), ambos localizados na Unidade Acadêmica de 

Engenharia de Materiais (UAEMa). Todos os laboratórios citados estão 

localizados no Centro de Ciências e Tecnologia da Universidade Federal de 

Campina Grande (CCT/UFCG).   

 

4.3.1 Caracterizações físico-química e morfológica 

4.3.1.1 Difração de Raios X (DRX) 

 

A técnica de difração de raios X é muito utilizada na caracterização de 

materiais cristalinos, tais como metais, polímeros, cerâmicos e outros 

compostos orgânicos ou inorgânicos, permitindo identificar as fases presentes 

nas amostras dos materiais (ORÉFICE, 2006). 

Para confirmar o estado amorfo ou cristalino dos CIVs após completa 

cura, os cimentos foram triturados, homogeneizados em almofariz e peneirados 

(500 mesh). As amostras (em forma de pó) foram caracterizadas por 

difratometria de raios X utilizando-se radiação de k do Cu em um difratômetro 

SHIMADZU (modelo XRD 7000) com varredura angular entre 20 a 70º, na 

montagem de Bragg-Brentano, sistema -, com varredura no passo de 0,02 

(), com intervalo de 0,5 segundo para cada amostra.  

A identificação das fases presentes foi realizada comparando-se os 

dados obtidos com as fichas catalográficas padrões da base de dados mantida 

pelo JCPDS – International Center for Diffraction Data.  
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4.3.1.2 Espectroscopia na Região do Infravermelho com Transformada de 

Fourier (FTIR) 

 

A espectroscopia de infravermelho foi utilizada para testar a identidade 

dos compostos, dando informações estruturais sobre as bandas dos 

agrupamentos das moléculas e seus grupos atômicos. Esta técnica considera 

que as ligações químicas das substâncias possuem frequências de vibrações 

específicas, as quais correspondem a níveis vibracionais das moléculas (FOOK, 

2005). 

Considerando que a frequência de vibração de um par de elétrons é 

aproximadamente igual à frequência da radiação infravermelha e que, quando 

a radiação infravermelha incide em uma substância, a radiação com mesma 

frequência vibracional é absorvida. Desta forma, é possível deduzir as 

frequências de vibração das moléculas no espectro de infravermelho 

(BERTOLINI, 2009; BERTOLINI, 2005).  

Para obtenção dos espectros, os corpos-de-prova (após 24 horas de 

manipulação e completa reação de cura) foram triturados e homogeneizados 

manualmente em almofariz de ágata para obtenção de um pó. Os espectros de 

FTIR foram obtidos em um espectrômetro Spectrum 400 Perkin Elmer 

FTIR/FTNIR Spectrometer com varredura entre 4000 a 400cm-1, com resolução 

de 4cm-1 e 20 varreduras. 

As análises obtidas com a espectroscopia no infravermelho com 

transformada de Fourier foram utilizadas para identificar os compostos 

químicos presentes a partir das frequências vibracionais absorvidas das 

substâncias existentes dos cimentos analisados. 

 

4.3.1.3 Microscopia Eletrônica de Varredura (MEV) e Espectroscopia por 

Energia Dispersiva de raios X (EDS) 

 

A técnica de Microscopia Eletrônica de Varredura (MEV) permite 

observar e caracterizar diferentes tipos de materiais, a partir da emissão e 
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interação de feixes de elétrons sobre uma amostra, sendo possível caracterizá-

los do ponto de vista de sua morfologia e sua organização ultra-estrutural. O 

MEV apresenta intervalo bastante abrangente na sua escala de observação, 

variando da ordem de grandeza de milímetro (mm) ao nanômetro (nm) 

(ORÉFICE, 2006). 

O EDS é um acessório essencial ao estudo de caracterização 

microscópica de materiais, no qual os elementos químicos presentes numa 

amostra podem ser identificados através do espectro de raios X emitido pela 

amostra. Essa análise possibilita a observação do espectro inteiro de raios X 

de modo simultâneo, permitindo quantificar os principais elementos presentes 

na amostra, com condições de detectar raios X de elementos de número 

atômico acima de 5 (ORÉFICE, 2006).  

Aliando o EDS com a Microscopia Eletrônica de Varredura, conseguirá 

além da determinação qualitativa, a determinação quantitativa da composição 

de uma amostra. A utilização do MEV como técnica complementar mostra-se 

de grande importância e versatilidade, tanto para o estudo da microestrutura, 

possibilitando a obtenção de imagens com alta resolução, como também o 

estudo de propriedades do material e sua análise química (ORÉFICE, 2006).  

As análises das microestruturas foram obtidas por um microscópio 

eletrônico de varredura (MEV), fabricado pela HITACHI®, modelo TM 1000, 

acoplado com sistema para microanálise química por Espectroscopia de 

Energia Dispersiva – EDS.  As amostras foram avaliadas por MEV com 

aumento de 1800 a 2000X. 

 

4.3.1.4 Molhabilidade por ângulo de contato 

 

A energia superficial e o caráter hidrofílico/hidrofóbico dos cimentos 

foram avaliados pela medida da tensão superficial, sendo esta determinada 

pelo aumento de energia por unidade de área da superfície da amostra. Esta 

energia de superfície está relacionada com as qualidades adesivas de um 

sólido, ou seja, quanto maior for a energia da superfície, maior será a 
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capacidade de adesão. A energia de superfície está diretamente relacionada 

com o grau de molhabilidade desta, pois quanto mais alta for esta energia 

maior a ocorrência de ligações moleculares superficiais (FOOK, 2005; REIS; 

LOGUERCIO, 2009). 

A molhabilidade é um indicativo de quanto a superfície pode interagir em 

termos moleculares com o meio no qual está sendo inserido, sendo assim, para 

que ocorra uma eficiente interação do biomaterial com o meio biológico é 

necessário que este apresente alta energia de superfície. Diversos métodos 

podem ser empregados para obter uma avaliação da interação entre as fases 

sólido/líquido (molhabilidade), mas o ângulo de contato tem sido um parâmetro 

que apresenta excelente relação custo/benefício (FOOK, 2005). 

Para a odontologia restauradora, o molhamento do substrato dentário 

por um material adesivo é um dos fatores essenciais para o sucesso de todos 

os mecanismos de adesão (ANUSAVICE, 2005).  

A extensão da superfície que um adesivo molha pode ser determinada 

pela medida do ângulo de contato entre o adesivo e o aderente; o ângulo de 

contato (Ө) é o ângulo formado pelo adesivo e o aderente na sua interface 

(Figura 16). Se as moléculas do adesivo forem atraídas pelas moléculas do 

aderente (substrato) na mesma intensidade, o adesivo líquido irá espalhar-se 

completamente sobre a superfície do aderente formando um filme fino de fluido 

molhante, e o valor do ângulo de contato ficará próximo a zero (Ө = 0º). Se a 

energia de superfície do aderente for reduzida ocorrerá um aumento do ângulo 

de contato; se este ângulo de contato estático for um valor maior que 90º 

resultará em um sólido de baixa energia de superfície, e o adesivo terá a 

tendência de não molhar a superfície, sendo caracterizado como hidrofóbico. 

Quando o valor do ângulo for menor ou igual a 90º, a molhabilidade será 

considerada parcial (ANUSAVICE, 2005; LIMA, 2011).  

Como a tendência do líquido para se espalhar aumenta à medida que o 

ângulo de contato diminui, o ângulo de contato se constitui em um útil indicador 

da capacidade de molhamento de uma superfície; o completo molhamento 

ocorre a um ângulo de contato de 0º, e nenhum molhamento é conseguido com 
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ângulo de contato de 180º. Portanto, quanto menor for esse ângulo, melhor 

será o molhamento (ANUSAVICE, 2005; FOOK, 2005). 

 

Figura 16 - Esquema de uma gota sobre uma superfície durante medidas de ângulo de contato 
e o equilíbrio termodinâmico entre as três fases. 

 

 

 

 

 

 

Fonte: Meiga (2010). 

 

Neste ensaio, uma gota de água foi dispensada na superfície da amostra 

e esta imagem foi capturada por uma câmara digital e remetida a um 

microcomputador que através de um software fez a conversão do ângulo da 

interface líquido-material em unidade de tensão interfacial. Essa medida do 

ângulo de contato foi utilizada para caracterizar a molhabilidade das superfícies 

das amostras dos cimentos (Figura 17). 

 

Figura 17 - Medida de ângulo de contato/molhabilidade na superfície da amostra de Cimento 
de Ionômero de Vidro. 

 

 

Fonte: Arquivo próprio. 

 

 



75 

 

4.3.2 Caracterização Biológica 

 

4.3.2.1 Avaliação da Viabilidade celular  

Existe um número de possíveis reações biológicas aos materiais, 

classificadas em reações tóxicas, inflamatórias, alérgicas e mutagênicas. 

Dentre estas respostas biológicas, a toxicidade tem sido a primeira resposta 

estudada. Os materiais podem ser capazes de liberar substâncias para o corpo 

dos pacientes, e a liberação de certas substâncias em quantidades adequadas 

pode causar toxicidade evidente. Essa toxicidade pode causar efeitos que vão 

desde a morte celular até aberrações metabólicas, alterando a proliferação 

celular, atividade mitocondrial, ou síntese de DNA (ANUSAVICE, 2005; 

ESTRELA, 2005).  

De acordo com o Órgão Internacional de Padronização (International 

Standart Organization - ISO), no documento ISO 10993, o ensaio de 

citotoxicidade in vitro é o primeiro teste para avaliar a biocompatibilidade de 

qualquer material para uso em dispositivos biomédicos. O estudo de 

biocompatibilidade do produto só pode prosseguir depois de comprovada a sua 

não-toxicidade, realizando-se depois os testes necessários em animais de 

laboratório (ROGERO et al., 2003; ESTRELA, 2005).  

Outros testes in vitro são utilizados para avaliar a troxicidade dos 

materiais utilizando culturas celulares. Esses métodos são utilizados com 

sucesso, pois são reprodutíveis, rápidos, sensíveis e financeiramente 

acessíveis para a execução do estudo da biocompatibilidade. Nestes testes, o 

material a ser testado pode ser avaliado a partir do contato direto ou indireto 

com a cultura de células, verificando as alterações celulares por diferentes 

mecanismos (ANUSAVICE, 2005; DAGUANO; SANTOS; ROGERO, 2007).  

Um teste enzimático, de uso comum para a citotoxicidade é o MTT. Esse 

teste mede a atividade das desidrogenases celulares, que convertem a 

substância química MTT (brometo de 3-(4,5-dimetiltiazol--2-il) -2,5-difenil-

tetrazólio), via vários agentes celulares redutores, para um composto 

Formazan, azul, insolúvel. Caso as desidrogenases não estejam ativadas, por 
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causa dos efeitos citotóxicos, o formazan não será formado. A produção do 

formazan pode ser quantificada pela sua dissolução e pela mensuração da 

densidade óptica da solução resultante através da leitura da absorbância em 

540 nm, com filtro de referência em 620 nm (CRAIG; POWERS, 2004). 

Os macrófagos são células que representam a primeira linha de defesa 

do organismo diante de processos inflamatórios ou infecciosos.  Através de um 

processo denominado fagocitose, essas células determinam o encapsulamento 

e eliminação do agente agressor, conduzindo ao reparo tecidual. A fagocitose é 

uma importante atividade dos macrófagos, além de sintetizar e secretar 

enzimas e fatores reguladores da atividade de outras células, como as 

citocinas e fatores de crescimento (COTRAN et al.,1996). 

A ativação dos macrófagos e linfócitos produz uma série de alterações 

morfofuncionais, como capacidade fagocítica, bactericida e citotóxica. 

Macrófagos peritoneais de camundongos, como modelo celular in vitro, são de 

fácil obtenção para se avaliar respostas celulares frente aos materiais, 

auxiliando a investigação da biocompatibilidade, especialmente sobre seus 

efeitos na resposta inflamatória imune (EGEA; RUBIO-MANZANARES, 1998). 

Para obtenção das células do exsudato peritoneal foram utilizados 5 

camundongos Swiss Mus Musculus, previamente estimulados pela inoculação 

intraperitoneal de 3,0 ml de tioglicolato de sódio a 3,0 %, três dias antes da 

coleta de células (Figura 18-a); após esse período, os animais foram 

sacrificados em câmara de CO2. Em uma câmera de fluxo laminar, os animais 

foram colocados em um suporte e imobilizados pelas patas com o abdômen 

voltado para cima e retirada assepticamente a pele da região peritoneal, 

expondo o peritôneo. A seguir, na região abdominal, foi injetada 5,0 ml de 

solução salina tamponada de fosfatos (PBS) estéril, pH 7,2, a 4ºC (Figura 18-

b). Após uma massagem manual vigorosa na região abdominal para liberação 

dos macrófagos aderidos ao tecido, foi coletado o líquido peritoneal para o 

preparo da suspensão celular, e esse líquido foi transferido para tubo cônico 

estéril, mantido em banho de gelo (Figura 18-c). 

As células coletadas foram lavadas três vezes com 5ml de PBS e 

centrifugadas por 5 minutos a 4º C. Após as centrifugações, as células 
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sedimentadas no fundo dos tubos (Figura 18-d) foram ressuspensas em 1,0 ml 

de meio de cultura (RPMI – 1640) contendo βȕ-mercaptoetanol a 2 x 10-5, 

penicilina 100 U/ml, estreptomicina 100 U/ml, L-glutamina 2mM e 5% de soro 

fetal bovino. Para padronização do número de células a serem utilizadas em 

cada experimento, foi realizada a contagem de macrófagos com o auxílio de 

uma câmera homocitométrica de Neubauer em uma diluição 1:100 do Líquido 

de Lázarus (Figura 18-e).  A contagem do número de macrófagos foi realizada 

em um microscópio óptico (Figura 18-f). 

Para avaliação da viabilidade das células peritoneais aderentes, foi 

utilizada uma placa estéril de 96 poços de fundo plano, onde foi colocado 1,0 

ml da suspensão celular e incubada a 37º por 60 minutos em estufa (Figura 18-

g). Após esta incubação as células não aderentes foram retiradas e aos 

macrófagos que foram aderidos à placa, foi adicionado volume igual ao inicial 

do meio de cultura (RPMI – 1640) em presença das amostras dos cimentos de 

ionômero de vidro. Noutras cavidades da mesma placa foram adicionadas uma 

solução de LPS (lipopolissacarídeo bacteriano da Escherichia coli) como 

controle positivo e o meio de cultura RPMI 1640 como controle negativo em 

outros poços. A placa foi novamente incubada a 37ºC em estufa por mais 24 

horas. 

 Após esse período, sobre a cultura celular foram adicionados 100 µl de 

uma solução de MTT a 0,5 mg/ml  em meio de cultura (Figura 18-h). A placa foi 

então incubada por mais 3 horas e após esta incubação, os sobrenadantes 

foram descartados, os corpos de prova foram retirados e as células aderentes 

tratadas com 100 µl de isopropanol para solubilizar os cristais de formazana 

formados. A leitura da densidade ótica foi determinada em espectrofotômetro 

em UV/visível a 540 nm com filtro de referência de 620 nm (Figura 18-i). A 

viabilidade celular foi calculada em porcentagem, considerando-se o controle 

negativo como 100 % de viabilidade. 
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Figura 18 - Ensaio de Viabilidade celular/Citotoxicidade: (a) inoculação intraperitoneal dos 
camundongos; (b) coleta do exudato peritoneal; (c) manutenção dos tubos com os macrófagos 

em banho de gelo; (d) células sedimentados no fundo dos tubos; (e) diluição das células 
coletadas em Líquido de Lázarus; (f) contagem das células em microscópio ótico; (g) adição do 
meio de cultura em placa de 96 poços; (h) adição de MTT; (i) Espectrofotômetro para leitura da 

densidade ótica. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

4.3.3 Caracterização Mecânica 

 

A caracterização mecânica dos compósitos estudados foi realizada 

através dos ensaios mecânicos de microdureza, resistência à fratura por flexão 

de três pontos e resistência à compressão. Estes ensaios são realizados com o 

objetivo de quantificar uma determinada propriedade de um material; sendo 

(a) (b) (c) 

(d) (e) (f) 

(g) (h) (i) 
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este material submetido à aplicação de cargas de tração, cisalhamento ou 

compressão, dentre outras. Uma força de tração causa um alongamento no 

material, na direção em que a força é aplicada; enquanto que uma força 

compressiva causa uma contração. Uma força de cisalhamento causa um 

deslocamento deslizante de um lado de um material em relação ao lado oposto 

do mesmo material, ou seja, uma torção no eixo do material. Desta forma, os 

corpos-de-prova são testados em equipamentos para determinação da 

resistência mecânica, ductilidade, plasticidade, tenacidade ou dureza do 

material (REIS, LOGUERCIO, 2009; DARVELL, 2012). 

 

4.3.3.1 Ensaio de Microdureza 

 

A dureza (H) é a mensuração da resistência de um material a uma 

deformação permanente ou plástica localizada; pode ser considerado um 

indicativo indireto da resistência do material ao desgaste na cavidade bucal. 

Para obter dados sobre a microdureza da superfície dos cimentos estudados 

foi determinada a aplicação de um indentador de geometria específica sobre a 

superfície dos corpos de prova, sob carga pré-determinada e, a partir de uma 

mensuração da largura da indentação (d) ou sua profundidade (t), sua área foi 

calculada (Figura 19) (REIS, LOGUERCIO, 2009; DARVELL, 2012).  

A tensão presente nesta superfície é calculada a partir disso, e esta 

dureza, expressa em unidades de tensão, é uma medida da resistência do 

material. Ela corresponde à tensão que o material poderia suportar em 

equilíbrio sem maior deformação; quanto mais macio for o material, maior e 

mais profunda será a impressão e menor será o índice de dureza (CALLISTER; 

DARVELL, 2012). 
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Figura 19 - Teste de dureza com indentação. O tamanho da indentação, d, ou a profundidade, 
t, são determinados por carga específica, F. 

 
Fonte: Darvell, 2012 (Adaptado). 

Dentre os diversos métodos de quantificar a dureza por penetração e 

indentação, destacam-se a dureza Brinell, Vickers e Knoop. A microdureza 

Vickers foi escolhida para determinação dos valores de dureza dos materiais 

neste estudo, onde neste ensaio utiliza-se um penetrador, que é uma pirâmide 

de diamante de base quadrada sobre a superfície dos corpos-de-prova, 

produzindo deformações, as quais são medidas. Os valores da dureza são 

apresentados como número de dureza Vickers (HV) (REIS, LOGUERCIO, 

2009). Este ensaio seguiu a Norma ABNT NBR-6672 ou ASTM E92; a Figura 

20 mostra uma representação esquemática do teste de dureza Vickers.  

 

Figura 20 - Teste de dureza Vickers (HV). 

  
Fonte: Darvell, 2012 (Adaptado). 
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HV= 0,189 P/d2 

Para a confecção dos corpos-de-prova seguiram-se os passos já 

descritos anteriormente. Para este ensaio utilizou-se uma matriz polimérica 

com vários orifícios de 6,0 mm de diâmetro por 3,0 mm de altura, posicionada 

sobre uma placa de vidro, onde cada orifício foi preenchido com o material, 

apresentando ligeiro excesso. Após a inserção do cimento, os espécimes foram 

recobertas com tiras de poliéster e posicionada outra placa de vidro sobre 

estes, exercendo-se ligeira pressão manual para remoção dos excessos e 

aguardar a polimerização do material. 

Antes da realização das medidas de microdureza foi realizado o 

embutimento das amostras em moldes de PVC preenchidos com resina acrílica 

quimicamente polimerizável JET (Artigos Odontológicos Clássicos Ltda., São 

Paulo, Brasil), onde estes corpos-de-prova foram posicionados no centro dos 

moldes. Após a polimerização da resina, foi realizado o polimento superficial 

das amostras, utilizando-se lixas d’água de granulação 600 e 1β00 (γM). 

Para cada cimento analisado foram preparados 6 corpos-de-prova, 

sendo que, para cada corpo-de-prova foram realizadas 5 indentações, 

totalizando 180 medidas ao final do estudo. Ao final das mensurações obteve-

se a média aritmétrica dos valores da microdureza para cada grupo. Para a 

análise da microdureza dos materiais foi utilizado um Microdurômetro 

(FUTURE TECH - FM 700), com um penetrador diamantado piramidal, tipo 

VICKERS, utilizando-se para indentação uma carga de 25g durante 20 

segundos (Figura 21).  

Cada impressão marcada na superfície do material foi observada em 

microscópio óptico (com um aumento de 10x e 50x), e o valor de dureza do 

material foi calculado por meio da medida do comprimento médio de suas 

diagonais, determinada de acordo com a seguinte fórmula:.  

                              

                                      Equação 7         

 

Onde:  

P= carga aplicada (N); 

d= comprimento da diagonal da impressão (mm) e θ=1γ6º      
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Figura 21 - Ensaio de microdureza: (a): corpo de prova embutido; (b): penetrador Vickers sobre 
a superfície do espécime. 

 
(a) 

 
(b) 

 

Fonte: Arquivo Próprio. 

 

4.3.3.2 Ensaio de resistência à fratura por flexão de três pontos 

 

A resistência mecânica ou tensão de ruptura à flexão (TRF) refere-se à 

resistência mecânica por flexão simples em três ou quatro pontos, sendo uma 

técnica muito útil na caracterização de materiais cerâmicos ou compósitos 

(ANUSAVICE, 2005). 

Os materiais dentários estão sujeitos às forças de tração, como efeito de 

alimentos aderentes; forças de compressão realizadas pelos dentes e seus 

antagonistas e forças de cisalhamento, especialmente durante a mastigação. 

No ensaio de resistência à flexão, os corpos de prova se submetem a esses 

tipos de forças. A resistência de um material à flexão corresponde à sua 

capacidade de resistir ao dobramento, sendo esse tipo de tensão bastante 

comum na cavidade bucal, principalmente quando o paciente utiliza próteses 

fixas; tensões de compressão são induzidas na superfície de aplicação da 

carga e tensões de tração são induzidas no lado oposto (Figura 22). 
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ı = 3Fl / 2bd2 

Figura 22 - Tensões de compressão e tração induzidos por uma força de flexão, em uma 
prótese fixa. 

 
Fonte: Reis (2009). 

 

Para avaliar a resistência de um material a esse tipo de teste, é 

necessário aplicar uma carga contínua no centro de uma barra suportada por 

dois apoios, até que haja a fratura. Neste estudo, foram utilizadas para cada 

grupo, oito barras com dimensões de 35 mm de comprimento por 3 mm de 

largura e 3 mm de espessura. Antes do ensaio as barras foram lixadas com 

lixas d’água com granulação de 600 e 1200 (3M) para remoção de excessos e 

irregularidades das superfícies das amostras.   

Os resultados oferecidos pela máquina de ensaios mecânicos foram os 

dados de força máxima (N) para a fratura dos espécimes; sendo a resistência à 

flexão calculada através da seguinte fórmula: 

                                                                                      Equação 8                 

 

Onde: 

F= carga máxima, em Newtons, aplicada ao corpo-de-prova,  

I= distância, em milímetros, entre os suportes fixos, 

b= largura, em milímetros, dos corpos-de-prova, 

d= espessura/altura, em milímetros, dos corpos-de-prova. 
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 A resistência à flexão foi calculada a partir da carga obtida nos testes 

realizados em máquina para ensaios de resistência universal EMIC DL 1000 

(Figura 23), seguindo as normas da ISO (International Organization for 

Standardization), padrão 4049.  

 

Figura 23 - Máquina de Ensaio de resistência à fratura por flexão de três pontos. 

 

Fonte: Arquivo Próprio. 

 

4.3.3.3 Ensaio de Resistência à Compressão 

 

 Os testes realizados para avaliar as propriedades mecânicas não 

representam necessariamente o real desempenho dos materiais odontológicos, 

porém podem orientar a respeito do comportamento clínico dos mesmos.  As 

propriedades dos compósitos são em função das propriedades das fases 

constituintes, das suas quantidades relativas e da “geometria da fase dispersa 

(forma das partículas, seu tamanho, distribuição e orientação)”. Suas 

propriedades mecânicas estão relacionadas a vários fatores como: composição 

química, relação pó:líquido, tamanho e fração volumétrica das partículas de 

preenchimento (SANTOS, 2006; CALLISTER, 2000; REIS, LOGUERCIO, 

2009). 

As tensões geradas durante a mastigação são difíceis de serem 

quantificadas em virtude de suas características dinâmicas, entretanto, a força 

mastigatória média é de aproximadamente 756 N (170 libras). Devido a maioria 
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das forças geradas durante a mastigação ser de natureza compressiva, o teste 

de resistência à compressão tem sido frequentemente utilizado para avaliar a 

resistência mecânica dos materiais restauradores. Neste teste, duas forças 

axiais são aplicadas no corpo de prova com o objetivo de aproximar suas 

estruturas moleculares. Este teste é indicado para materiais frágeis, que são 

materiais incapazes de suportar uma deformação plástica antes de sofrer uma 

fratura, como os amálgamas, resinas compostas, cimentos de ionômeros de 

vidro e cerâmicas; entretanto, um material frágil não é necessariamente um 

material fraco (ANUSAVICE, 2005; DARVELL, 2012). 

Quando uma força atua sobre um corpo, uma reação a essa carga é 

desenvolvida internamente, tendo intensidade e direção, contudo sentido 

oposto ao da força aplicada, sendo denominada tensão. A força aplicada e a 

tensão desenvolvida se distribuem em uma dada área do corpo, tendendo a 

deslocar átomos até encontrarem uma nova posição de equilíbrio sob ação da 

força (REIS; LOGUERCIO, 2009). 

Nas tensões de resistência à compressão, o corpo de prova resiste ao 

encurtamento. Considerando-se que, a maioria das forças mastigatórias é 

compressiva, torna-se necessário avaliar os materiais sob tensões de 

compressão. Nesse ensaio, uma carga axial de compressão é aplicada em um 

corpo de prova cilíndrico, de forma a aproximar suas extremidades (Figura 24). 

 

Figura 24 - Ensaio de resistência à compressão. 

 

 

Fonte: Darvell, 2012 (Adaptado). 
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Para este ensaio foram preparados oito corpos de prova de cada 

cimento, com o auxílio de uma matriz polimérica contendo orifícios cilíndricos 

medindo 6,0 mm de diâmetro X 12 mm de altura. A matriz, previamente isolada 

com vaselina, foi posicionada sobre uma placa de vidro. Os cimentos de 

ionômero de vidro foram manipulados com uma espátula plástica sobre uma 

placa de vidro, na proporção pó e líquido recomendada para o cimento do 

grupo-controle. Após a manipulação desses materiais, foi realizado o 

preenchimento na matriz com os cimentos, com ajuda de uma seringa 

descartável.  Sobre a superfície dos corpos de prova foi colocada uma tira de 

poliéster e outra placa de vidro exercendo leve pressão para escoar o excesso 

do cimento. Após 24h de completa polimerização dos cimentos, foi realizada a 

desmoldagem dos corpos de prova e realizado o ensaio.   

O teste de resistência à compressão foi realizado de acordo com a 

Norma ISO 3824, em uma máquina universal de ensaios, marca INSTRON, 

modelo 3366 (Figura 25), onde inicialmente foi fornecida à amostra uma pré-

carga de 10N, objetivando eliminar eventuais folgas inerentes à presença de 

diferença de rugosidade entre as superfícies, em seguida a amostra foi 

comprimida a uma taxa de deformação de 1%/min. até a ruptura da mesma. O 

teste foi realizado à temperatura ambiente e os dados obtidos foram 

submetidos à análise estatística.  

 

Figura 25 - Máquina de Ensaio de resistência à compressão. 

 
Fonte: Arquivo Próprio. 
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4.4 ORGANOGRAMA DA METODOLOGIA 

 

A metodologia experimental que foi aplicada ao desenvolvimento do 

trabalho está resumida no fluxograma da Figura 26. 

 

Figura 26 - Fluxograma da metodologia experimental.  

  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Fonte: Arquivo Próprio. 
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5 RESULTADOS E DISCUSSÃO 

5.1 CARACTERIZAÇÕES FÍSICO-QUÍMICA E MORFOLÓGICA 

5.1.1 Difração de Raios X (DRX) 

  Na Figura 27 podem-se observar nos difratogramas de raios X dos CIVs 

analisados, onde se observa a presença de fases cristalinas, sendo estes 

materiais considerados semicristalinos ou vitro-cerâmicos. De acordo com a 

literatura consultada, estes compostos apresentam caráter amorfo quando 

calcinados a temperaturas abaixo de 800ºC, entretanto, acima dessa 

temperatura começa a cristalização do material devido ao estabelecimento de 

ligações covalentes entre os compostos (BARBOSA, 2008; BERTOLINI; 

ZAGHETE; GIMENES, 2009).  

 A partir dos resultados observa-se que, o CIV grupo controle sem 

hidroxiapatita apresenta a fase majoritária de SiO2 (α) - ficha JCPDS (14-0654); 

e presença de fases secundárias: Al2O3 (A) - ficha JCPDS (23-1009), AlP3Si (θ) 

- ficha JCPDS (35-1041), CaF2 (F) - ficha JCPDS 70-2049, AlPO4(ȕ) - ficha 

JCPDS (11-0500). 

 Nos difratogramas de raios X dos CIVs experimentais sem hidroxiapatita, 

foram evidenciadas as mesmas fases cristalinas do CIV grupo controle, ou 

seja, SiO2 (α) - ficha JCPDS (14-0654); Al2O3 (A) - ficha JCPDS (23-1009), 

AlP3Si (θ) - ficha JCPDS (35-1041), CaF2 (F) - ficha JCPDS 70-2049, AlPO4(ȕ) 

- ficha JCPDS (11-0500). 

 Picos característicos de hidroxiapatita (Ȗ) - ficha JCPDS (89-6437) foram 

evidenciadas nos CIVs grupo controle e experimental com adição de 5% e 12% 

de HA; sendo observado também que a intensidade dos picos foi aumentando 

proporcionalmente à concentração de HA nas amostras (WILSON, et al 

2003;.MOSHAVERINIA et al., 2008) 
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Figura 27 - Difratogramas de raios-X para: (a) CIV grupo controle; (b) CIV grupo controle 5%; 
(c) CIV grupo controle 12%; (d) CIV EXP; (e) CIV EXP 5%; (f) CIV EXP 12%. 
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 A Tabela 9 exibe os dados estruturais, quanto à cristalinidade, obtidos a 

partir dos resultados de DRX para os CIVs analisados neste estudo. 

 
 

Tabela 9 - Cristalinidade dos cimentos, obtida a partir dos dados de difração de raios X. 

Grupos Cristalinidade (%) 

CIV grupo controle 63,83 
CIV grupo controle 5% 81,47 

CIV grupo controle 12% 79,99 

CIV EXP 92,58 
CIV EXP 5% 43,86 

CIV EXP 12% 77,32 

 
 
 A partir da análise da Tabela 9 e dos DRX presentes na Figura 27 

observa-se que houve um aumento na cristalinidade do CIV EXP em relação 

ao CIV grupo controle (30%); e esse aumento na cristalinidade apresentado 

pode ser justificado por alterações durante o processamento do material, como 

tempo, velocidade e força aplicada para obtenção da mistura dos pós e, 

consequentemente, das amostras para os ensaios. 

 Com a inclusão de hidroxiapatita nas amostras do CIV grupo controle 

houve um aumento na cristalinidade em 27% e 25% para os CIV grupo controle 

5% e CIV grupo controle 12%, respectivamente. Entretanto, com relação aos 

CIVs EXP houve um comportamento inverso, a hidroxiapatita reduziu a 

cristalinidade dos materiais, com um efeito mais intenso quando foi adicionado 

5% de HA. Nesse grupo, a HA favoreceu a nucleação de cristais, destruindo a 

rede cristalina; entretanto no CIV EXP 12% a HA atuou tal como no CIV grupo 

controle, aumentando a cristalinidade dos cimentos. 

 Desta forma pode-se perceber que, o efeito da adição de diferentes 

percentuais de hidroxiapatita nos CIVs grupo controle foi menos intenso que no 

CIV EXP; ou seja, o acréscimo da hidroxiapatita em diferentes proporções 

reduziu a cristalinidade no CIV EXP 5%; enquanto que no CIV grupo controle 

aumentou a cristalinidade, sem variação significativa entre as proporções de 

5% e 12%.  
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5.1.2 Espectroscopia na Região do Infravermelho com Transformada de 

Fourier (FTIR) 

 

        A análise de FTIR foi realizada para identificar as bandas características 

dos cimentos utilizados neste experimento; os resultados podem ser 

observados na Figura 28. 

Figura 28 - Espectros de FTIR para os cimentos analisados. 
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 Verifica-se que os espectros obtidos exibem perfis semelhantes, 

onde as bandas de absorção na região de 1466 e 1646 cm-1 podem ser 

atribuídas aos estiramentos simétricos e assimétricos da ligação COO−Al, 

sugerindo que as ligações Si−O−Al da rede vítrea foram hidrolisadas pelo ácido 

poliacrílico (YOUNG; RAFEEKA; HOWLETT, 2004; BERTOLINI, 2005). 

  As bandas referentes ao estiramento das ligações C−O, C-H e C=O, que 

de acordo com a literatura estão relacionadas ao ácido poliacrílico, situam-se 

em 1400 cm-1 (ligações C−O), 145β cm-1 (ligações C−H), e 1710 cm-1 (ligações 

C=O). Entretanto, não foram observadas bandas características de ligações 

duplas residuais de carbono nos cimentos, evidenciando uma efetiva reação de 
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cura. Este fato foi também observado nos trabalhos de Young; Rafeeka e 

Howlett, 2004 (2004), Bertolini (2005) e Xuequing (2012). 

  Na região de 960-1200 cm-1 encontra-se uma banda intensa referente ao 

fosfato nos cimentos analisados; enquanto as bandas localizadas nas regiões 

de 3667-2741 cm-1 e 1636 cm-1 são atribuídas ao estiramento da ligação O−H 

referente aos modos vibracionais da água; resultados semelhantes observados 

por Barbosa (2008), Bertolini (2005), Assis (2005) e Aparecida (2006). 

 Na faixa de 900-1200 cm-1 encontram-se bandas referentes ao 

estiramento assimétrico das ligações Si−O da rede vítrea. Foi observado 

também que, com a inclusão de hidroxiapatita não houve uma alteração 

significativa na intensidade destas bandas. Picos correspondentes ao Al−O 

podem ser identificados na região de 800 a 670 cm-1 (YOUNG; RAFEEKA; 

HOWLETT, 2004; BERTOLINI, 2005; XUEQUING et al, 2012). 

 Nos espectros de FTIR dos compósitos com a inclusão de hidroxiapatita 

foi possível identificar as bandas características da apatita, correspondentes a 

absorção da hidroxila (3667-2751 cm-1) e de grupos fosfatos (1087,1036 936 

cm-1). Foram observadas também bandas características de grupos carbonatos 

(1540-1350 cm-1), sendo estes resultados de acordo com os estudos de Young 

(2002), Arcís (2002) e Silva (2011). 

 Como pode ser observado nos espectros de FTIR, a adição de 5% e 12% 

de hidroxiapatita nos CIVs não alterou de forma significativa o perfil químico 

característico destes materiais. Entretanto, os dados obtidos através do FTIR 

confirmam os resultados obtidos por DRX, evidenciando a presença da 

hidroxiapatita nos CIVs. 

 

5.1.3 Microscopia Eletrônica de Varredura (MEV) e Espectroscopia por 

Energia Dispersiva (EDS) 

 

 As imagens obtidas por MEV dos cimentos grupo controle e experimental 

encontram-se na Figura 29 e 30, com os resultados das microanálises obtidas 

por EDS destes cimentos nas Tabelas dispostas ao lado de cada micrografia. 
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A microscopia eletrônica de varredura dos compósitos permite observar 

a relação entre suas fases constituintes. A Figura 29 mostra a microestrutura 

do cimento grupo controle, onde se observa um grande número de partículas 

pequenas dispersas na matriz polimérica, denotando uma adequada interação 

partícula/matriz, resultando numa superfície homogênea. Partículas inorgânicas 

de menores tamanhos são melhores incorporadas à matriz polimérica durante 

a mistura, havendo uma maior reação entre as fases constituintes, maior 

densidade e empacotamento das partículas. Foi também observada nas 

micrografias desse cimento a presença de fissuras ou trincas na superfície do 

material; a presença dessas fissuras na matriz polimérica pode ser atribuída a 

dois fatores: inicialmente, a desidratação que ocorre com este material após 

cura, e também ao fato que a análise por MEV é realizada sob vácuo, e desta 

forma, todo ar/água é retirado do corpo da amostra, evidenciando porosidades, 

fissuras ou trincas, sendo este aspecto corroborado com os estudos de outros 

autores (XIE et al., 2000; OLIVEIRA, 2005; URPO et al., 2005). 

A composição química deste cimento evidenciada no espectro de EDS 

revela picos de Ca, Al, Si, P, C, O e F. Elemento frequentemente adicionado 

para conferir radiopacidade aos materiais restauradores odontológicos, a 

exemplo do Ba,  foi evidenciado como constituinte deste material.  

Nas micrografias do CIV grupo controle com a inclusão de partículas de 

HA (Figura 29-b,c) pode-se observar que a adição dessas cargas não alterou 

de forma significativa a microestrutura dos CIVs; as partículas inorgânicas 

permaneceram recobertas pelo polímero, como também não foi observado 

aumento da quantidade de fissuras/trincas nas superfícies das amostras. 

A caracterização química utilizando EDS, dos cimentos grupo controle 

com 5% e 12% de HA, permitiu a identificação e comparação dos elementos 

químicos presentes nos compósitos antes e depois da inclusão da 

hidroxiapatita, sendo observado um aumento proporcional nas concentrações 

de Ca e P, correspondentes a inclusão de diferentes percentuais de partículas 

de HA nestes materiais. 
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Figura 29 - Micrografias (MEV) e Tabelas com microanálise elementar por EDS (1000x) do CIV 
grupo controle: (a) sem hidroxiapatita; (b) com 5% de hidroxiapatita; c) com 12% de 

hidroxiapatita. 
 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 
 
 

Elemento Peso massa (%) 

Oxigênio 26,32 
Carbono 19,71 
Cálcio 18,87 
Bário 13,35 
Alumínio 10,07 
Silício 7,14 
Enxofre 2,86 
Flúor 0,92 
Fósforo 0,65 
Sódio 0,20 
       Total: 100% 

Elemento Peso massa (%) 

Oxigênio 37,98 
Cálcio 21,60 
Carbono 17,94 
Silício 4,22 
Alumínio 9,46 
Fósforo 1,21 
Flúor 
Sódio 
Bário 

1,03 
0,03 
5,46 

       Total: 100% 

Elemento Peso massa (%) 

Oxigênio 28,94 
Cálcio 27,27 
Carbono 11,62 
Bário  
Silício 

10,41 
5,20 

Alumínio 8,63 
Fósforo 4,55 
Estrôncio 2,5 
Flúor 0,90 
       Total: 100% 

(a) 

(b) 

(c) 
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Figura 30 - Micrografias (MEV) do CIV experimental e Tabelas com microanálise elementar por 
EDS (1000x): (a) sem hidroxiapatita; (b) com 5% de hidroxiapatita; c) com 12 % hidroxiapatita. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Elemento Peso massa (%) 

Oxigênio 35,67 
Cálcio 19,57 
Carbono 16,30 
Silício 15,37 
Alumínio 8,76 
Fósforo 2,73 
Flúor 1,60 
       Total: 100% 

Elemento Peso massa (%) 

Oxigênio 38,68 
Cálcio 22,93 
Silício 
Carbono 

13,37 
12,08 

Alumínio 6,34 
Fósforo 2,66 
Flúor 
Cloro 

2,50 
1,43 

       Total: 100% 

Elemento Peso massa (%) 

Cálcio 40,81 
Oxigênio 24,96 
Silício 12,47 
Fósforo 8,41 
Carbono 5,71 
Alumínio 5,18 
Flúor 
Cloro 

1,27 
0,83 

       Total: 100% 

(a) 

(b) 

(c) 



97 

 

Os resultados desse estudo mostraram também que, a liberação de flúor 

pelos cimentos ionoméricos com a inclusão de diferentes percentuais de HA 

não foi estatisticamente diferente quando comparada com o grupo controle, 

sendo esse resultado corroborado por Lucas et al. (2003).  

Os cimentos de ionômero de vidro liberam uma quantidade considerável 

de fluoretos nas primeiras 24h após manipulação, entretanto essa liberação 

diminui consideravelmente após esse período. Anusavice (2005) e Reis, 

Loguércio (2009) afirmaram que a liberação de flúor destes materiais ocorre 

através de dois processos simultâneos, onde no primeiro processo ocorre a 

liberação de 90% de fluoretos dos ionômeros, ocorrendo nas primeiras 

semanas após inserção do material na cavidade dentária.   No segundo 

momento, ocorre a liberação de pequenas quantidades de flúor de forma lenta 

e gradual, sendo a responsável pela prolongada liberação de fluoretos do 

material para a cavidade dentária por toda a vida útil da restauração. 

Nas micrografias das amostras preparadas do cimento experimental sem 

adição de hidroxiapatita (Figura 30-a), evidenciaram-se partículas de 

dimensões e formatos irregulares, distribuição heterogênea destas partículas 

na matriz polimérica e a presença de microfissuras na superfície da amostra. 

Pode-se observar também que algumas partículas se encontram desagregadas 

e sem uma adequada interação na matriz, sugerindo que o polímero não 

formou uma rede superficial estável e uniforme com a carga. Esse fato pode 

ser atribuído a quantidade insuficiente de líquido para o molhamento de todo o 

pó durante o preparo do compósito. Foi utilizada como referência da proporção 

pó:líquido a mesma quantidade utilizada para o cimento grupo-controle, ou 

seja, uma medida de pó para uma gota do líquido, entretanto, para esse 

cimento experimental parece não ter sido suficiente para sua total 

molhabilidade, de forma que pode-se observar nas micrografias deste material 

partículas não completamente incorporadas na matriz polimérica.  

A diferença no tamanho e formato de partículas evidenciadas nas 

micrografias dos materiais analisados pode ser atribuída ao tipo de 

processamento diferente destes materiais; ou seja, para o preparo do pó dos 

cimentos disponíveis comercialmente é utilizado o moinho de bolas, enquanto 
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que, para o cimento experimental este processamento foi realizado através da 

maceração do pó em gral e pistilo e classificação granulométrica em peneira 

500 meshes.  

Nas micrografias do CIV experimental com adição de 5% e 12% de 

hidroxiapatita, foi observado que a inclusão dessas biocerâmicas não alterou a 

quantidade de fissuras/trincas em relação ao cimento sem hidroxiapatita. A 

presença de fissuras observadas na superfície do material pode ser um 

aspecto vantajoso para um biomaterial, facilitando a molhabilidade deste e sua 

interação com o meio biológico, aspecto também observado em outros estudos 

(GOENKAA, 2012). 

A composição química do cimento experimental, evidenciada no 

espectro de EDS, revela grandes percentuais de Ca, Al, Si; elementos como C, 

O e F também são visualizados, sendo esta composição relacionada com um 

vidro de aluminossilicato; aspecto também evidenciado por outros autores 

(DENISOVA et al., 2004; OLIVEIRA,2005; GOENKAA, 2012).Observou-se 

também com a adição de HA, um aumento significativo da concentração de Ca 

e P nos compósitos experimentais formados, confirmando a presença de HA na 

superfície das amostras. 

 
 
 
5.1.4 Molhabilidade por ângulo de contato 

 

 Essa análise avalia a característica de hidrofilicidade/hidrofobicidade ao 

material. Para obtenção do valor médio do ângulo de contato das diferentes 

superfícies das amostras dos cimentos e poder fazer uma relação de 

comparação, os valores de mensuração do ângulo de contato foram repetidos 

5 vezes, para assim obter a média e o desvio padrão. Os valores médios 

obtidos do ângulo de contato para os cimentos de ionômero de vidro 

analisados estão na Tabela 10 e Figura 31. 
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Tabela 10 - Valores médios do ângulo de contato dos cimentos analisados. 

Grupos Ângulo de Contato Desvio-padrão 

CIV grupo controle 66,28º ± 3,18 

CIV grupo controle 5% 

CIV grupo controle 12% 

CIV EXP 

CIV EXP 5% 

CIV EXP 12% 

56,27º 

57,81º 

54,62º 

50,63º 

52,81º 

± 3,41 

± 3,07 

± 1,26 

± 1,80 

± 1,70 

 

Figura 31 - Gráfico do ângulo de contato com a média obtida para os cimentos analisados. 

 

 

  A energia de superfície de um material, que está relacionada 

diretamente com sua molhabilidade, tem sido um parâmetro útil para prever a 

interação de um biomaterial e o meio biológico. A medida do ângulo de contato 

entre a gota de um líquido e uma superfície sólida vai depender da relação 

entre as forças adesivas, que fariam a gota espalhar-se sobre a superfície, e as 

forças coesivas do líquido que contraem a gota na forma de uma esfera com 

superfície de contato mínima (FOOK, 2005; LIMA, 2010). 
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  Para ângulo com valor maior que 90º, o líquido tem tendência a não 

molhar a superfície e a fase dita é não molhante; entretanto, com um valor 

aproximado a zero grau (θ=0º) o líquido recobre toda a superfície formando um 

filme de fluido molhante; quando o valor do ângulo for menor ou igual a 90º, a 

molhabilidade é considerada parcial (ANUSAVICE, 2005).    

  A Figura 31 ilustra a molhabilidade das superfícies das amostras dos 

cimentos ionoméricos, com valor médio de ângulo de contato de 56,40º, 

caracterizando superfícies hidrofílicas. O cimento que apresentou menor 

ângulo de contato foi o CIV EXP 5% (50,63º), evidenciando uma maior 

capacidade de molhamento.  

  Ao mensurar o ângulo de contato para os cimentos experimentais (CIV 

EXP, CIV EXP 5% e CIV EXP 12%) constatou-se que houve uma diminuição 

do ângulo θ, mostrando uma maior molhabilidade. Os resultados corroboram 

com as características topográficas destas amostras evidenciadas pelo MEV, 

evidenciando uma microestrutura apresentada com maior rugosidade 

superficial.  

  Os resultados obtidos apresentaram valores crescentes de 

molhabilidade, inclusive para as superfícies com hidroxiapatita. A molhabilidade 

é um pré-requisito essencial nos mecanismos de adesão em odontologia; para 

que uma adesão entre duas superfícies possa ocorrer, o adesivo deve molhar o 

substrato. Adesão envolve interações moleculares na interface entre os 

materiais, enquanto coesão representa atrações intermoleculares entre átomos 

e moléculas de um mesmo material.  Para que ocorra uma efetiva união 

adesiva e/ou coesiva entre o adesivo (selantes, cerâmicas aplicadas em 

coroas metaloplásticas, compósitos e restaurações cerâmicas unidas à 

estrutura dentária), e o aderente (substratos: esmalte, dentina; compósito, 

amálgama, cerâmica, ionômero de vidro, etc.); três fatores são considerados 

essenciais: potencial de umedecimento ou espalhamento do adesivo, 

viscosidade do adesivo e rugosidade superficial do substrato (ANUSAVICE, 

2005: REIS, LOGUÉRCIO, 2009; MARSHALL, 2010). 

  De acordo com a literatura, fosfatos de cálcio amorfos, em especial o 

fosfato tetracálcico e fosfato tricálcico são mais solúveis do que a HA, levando 



101 

 

a uma rápida desintegração ou reabsorção. Desta forma, quanto menor a 

relação Ca/P e cristalinidade, maior a molhabilidade (ASSIS et al. 2005). 

  Para utilização em restaurações dentais (principalmente subgengivais 

após realização de retalho), ou em cimentação de peças protéticas (pinos intra-

radiculares) ou ortodônticas, que devem ser duráveis por vários anos, é 

interessante o uso de uma biocerâmica pouco solúvel, constituída por 

hidroxiapatita pura, com maior razão Ca/P. 

 

 

5.1.5 Avaliação da Viabilidade Celular dos Macrófagos 

 

 A Figura 32 mostra o resultado da avaliação da viabilidade celular das 

amostras de cimentos de ionômeros de vidro testadas e calculados através do 

ensaio de MTT (MOSMANN, 1983). Os resultados foram expressos como 

média ± desvio padrão de 5 animais e 3 amostras de cada composição dos 

cimentos por animal. 

 As células em meio de cultura (RPMI-16400) foram utilizadas como 

controle negativo, equivalendo a 100 % de viabilidade e estão representadas 

na última coluna (CN=controle negativo); como controle positivo foi utilizado o 

LPS (lipopolissacarídeo). O controle positivo e o negativo são utilizados para 

verificar a eficácia do ensaio de citotoxicidade de acordo com Daguano, 

Sangos e Rogero (2007). 

 Como obervado na Figura 32, todos os cimentos analisados 

apresentaram viabilidade celular acima de 80%, considerados não citotóxicos, 

estando estes resultados similares aos encontrados nos estudos de Nicholson 

(2003) e Schmalz (2009), que apontam os cimentos de ionômero de vidro como 

materiais biocompatíveis. A incorporação de hidroxiapatita aos cimentos de 

ionômeros de vidro não alterou a resposta celular em nenhuma das amostras 

neste ensaio, corroborando com os resultados de Moshaverinia (2008). Para 

Bispo (2009), o valor mínimo requerido para o teste de biocompatibilidade é de 

50%.  
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Figura 32 - Viabilidade celular dos macrófagos por meio do ensaio de MTT na presença de 
amostras de cimentos de ionômeros de vidro. 

 
 

  Os testes de Citotoxicidade avaliam o comportamento do material 

através da mensuração do número ou crescimento de células após a exposição 

a um material. Se o material não for citotóxico, as células irão permanecer 

aderidas às cavidades de avaliação e irão proliferar com o passar do tempo; 

caso o material seja citotóxico as células param de crescer, mostram 

característica citopática ou se destacam da cavidade (CRAIG, POWER, 2004). 

 A citotoxicidade destes materiais é uma propriedade que é ponto de 

discussão na literatura, pois não há unanimidade de opiniões. Alguns estudos 

in vitro asseguram que tanto os cimentos convencionais quanto os modificados 

por resina são citotóxicos em cultura celular. Os autores enumeram alguns 

fatores que podem contribuir para a citotoxicidade destes materiais: alteração 

do pH,  aumento da temperatura durante o processo de cura dos cimentos e a 

liberação de componentes iônicos como os íons alumínio, sódio, flúor, cálcio, 

zinco e estrôncio (MJOR, 2002; COSTA, 2003; JORGE, 2004; LESSA, 2008). 
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 Outros estudos in vitro tem demonstrado que, os efeitos citotóxicos dos 

cimentos de ionômero modificados por resina são mais evidentes quando 

comparados com os CIVs convencionais, e isso é atribuído em grande parte à 

incorporação do monômero HEMA aos cimentos resinosos. Devido ao baixo 

peso molecular do HEMA e sua característica hidrofílica, tem sido descrito que, 

quando o grau de polimerização ideal do material não for alcançado, uma 

quantidade residual deste monômero pode facilmente difundir-se através dos 

túbulos dentinários e alcançar as células pulpares. Resíduos de monômeros de 

metacrilato podem ser incorporados na bicamada lipídica da membrana celular 

dos odontoblastos (células presentes na polpa dentária) levando a 

solubilização desta estrutura e consequente lesão celular irreversível. Desta 

forma, os cimentos de ionômero modificados por resina não devem ser 

colocados diretos em contado com o tecido pulpar, entretanto, estudos 

evidenciam a compatibilidade biológica destes cimentos quando aplicados em 

contato com gengiva e mucosa oral (ARANHA, 2006; LESSA, 2008; SCHWAP, 

2009; LUFTI, 2010; MANEENUT, 2010). 

 A biocompatibilidade destes materiais é atribuída a algumas razões, como 

capacidade de adesão à estrutura dental, alto peso molecular do ácido 

poliacrílico presente na sua composição, reação de cura minimamente 

exotérmica e rápida neutralização do pH. Estes materiais são inicialmente 

muito ácidos (1.6 ≤ pH ≤ γ.7), entretanto, após completa polimerização ocorre 

um aumento de pH (5.4 ≤ pH ≤ 7.γ). A difusão dos poliácidos existentes em sua 

formulação pelos tecidos dentinários é restrita, devido ao fato de serem 

macromoléculas de alto peso molecular e com grande propensão a unirem-se 

com o cálcio do dente; estas razões permitem a utilização deste cimento como 

material forrador em zonas próximas à polpa. Assim como a polpa dental, os 

tecidos moles da cavidade oral demonstram altos índices de tolerância ao 

cimento ionômero de vidro, pois quando utilizados em restaurações sub-

gengivais não agem como agentes irritantes a estes tecidos (COSTA, 2000; 

DAGUANO, 2007; SCHMALZ, 2009).  

 



104 

 

5.2 ENSAIOS MECÂNICOS 

 

5.2.1 Microdureza Vickers (VH) 

 

 O objetivo deste trabalho foi o desenvolvimento de um material 

restaurador biocompatível, com características físico-mecânicas adequadas 

para os procedimentos operatórios de substituição dos tecidos dentários. 

Dentre os tecidos dentários, a dentina possui 70% de conteúdo mineral, 20% 

de substâncias orgânicas e 10% de água. O esmalte é composto quase que 

exclusivamente de conteúdo mineral (95%), principalmente apatita 

carbonatada. Os componentes remanescentes são 4% de matéria orgânica e 

1% de água. Uma das principais funções dessa camada mineralizada, cujo 

valor de dureza Vickers varia de 300-400 HV, é a proteção de estruturas 

adjacentes contra danos (RAUM, 2007; EL SAFTY, 2012). 

  Na Tabela 11 e na Figura 33 observam-se as médias dos valores 

obtidos para os ensaios mecânicos de microdureza Vickers (VH) para os CIVs 

grupo controle e experimental, sem e com adição de hidroxiapatita. Esses 

valores representam a média de 05 indentações para cada amostra de material 

analisado, com um total de 06 amostras por grupo, totalizando assim 180 

medidas. 

 

Tabela 11 - Valores médios da microdureza Vickers (VH) dos cimentos analisados. 

 

Grupos 
Microdureza 

Vickers (VH) 
Desvio-padrão 

CIV grupo controle 52,6 ± 2,39 

CIV grupo controle 5% 

CIV grupo controle 12% 

CIV EXP 

CIV EXP 5% 

CIV EXP 12% 

67,5 

72,1 

64,6 

66,7 

65,4 

± 4,05 

± 6,40 

± 3,45 

± 7,28 

± 5,85 
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Figura 33 - Valores obtidos da microdureza Vickers (VH) e desvios-padrão para os cimentos 
analisados. 

 

 

Neste estudo, os materiais analisados exibiram o valor mínimo de 

microdureza de 52,6 (CIV grupo controle) e o valor mais alto da microdureza foi 

atribuído ao CIV grupo controle 12% (72,1). Estes valores estão condizentes 

aos obtidos nos estudos realizados por Navarro, Pascotto (1998), Anusavice 

(2005) e Freire (2013), onde se observou que em ensaios de microdureza com 

compósitos odontológicos, o valor médio da microdureza Vickers para um 

cimento de ionômero convencional foi de 55. Para as resinas compostas o 

valor atribuído à microdureza mostra-se superior (77); e o fato dos ionômeros 

possuírem baixa dureza superficial em relação às resinas compostas pode 

estar relacionado ao fato dos CIVs não possuírem na sua composição um 

agente de união que liga as partículas inorgânicas à matriz resinosa, como 

acontece com as resinas compostas (LUCAS, et al. 2003).  

Os CIVs analisados neste estudo evidenciaram um aumento da dureza 

superficial com a incorporação de HA: para o cimento grupo controle o valor da 

dureza aumentou de 52,6 para 67,5 (CIV grupo controle 5%) e 72,1 (CIV grupo 

controle12%).  
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Para o cimento experimental os valores atribuídos à microdureza 

também aumentaram de 64,6 (CIV EXP) para 66,7 (CIV EXP 5%); fato também 

evidenciado nos estudos de Yap et al. ( 2002) e Lucas et al. (2003). Esses 

autores citam em suas pesquisas que foi evidente o aumento da dureza dos 

cimentos com adição de hidroxiapatita ao pó destes materiais, ocorrendo 

também um ganho na resistência flexural desses compósitos. 

O efeito da inclusão de hidroxiapatita na dureza superficial dos CIVs 

grupos controles foi significativa, aumentando a dureza desses compósitos; 

entretanto, nos CIVs EXP esse efeito não foi significativo. Pode-se perceber na 

análise da cristalinidade e dureza superficial que, o controle dessas 

características dos materiais foi determinado pela hidroxiapatita, aumentando a 

resistência superficial das amostras à medida que foi sendo adicionada em 

diferentes proporções. 

 A microdureza e o módulo de elasticidade dos materiais dentários são 

propriedades importantes a serem avaliadas porque determinam a resistência 

do material restaurador às forças oclusais. A dureza da superfície do material é 

a resistência localizada do material à indentação. Uma força/carga aplicada na 

superfície do material resulta em uma deformação elástica ou plástica de sua 

superfície. Nos materiais compósitos, essa deformação ocorre na matriz 

polimérica, de maneira que, mudanças na microdureza da superfície são 

atribuídas às mudanças ocorridas na matriz (KANCHANAVASITA; ANSTICE; 

PEARSON, 1998; NOORT, 2010).  

 Apesar dos valores encontrados de microdureza para as amostras dos 

cimentos analisados estejam de acordo com os valores encontrados na 

literatura, não deve ser feita uma correlação entre a microdureza e a rigidez ou 

resistência mecânica do material como um todo, e sim, uma influência na 

resistência ao desgaste e à deterioração superficial que a restauração pode 

apresentar (DARVELL, 2012). 
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5.2.2 Resistência à fratura por flexão de três pontos 

 

Durante este ensaio mecânico observa-se a formação de tensões de 

tração, compressão e cisalhamento; semelhante àquelas que determinam a 

ruptura de restaurações (ANUSAVICE, 2005; REIS, LOGUÉRGIO, 2009; 

NOORT, 2010).  

 A média dos valores obtidos para os ensaios mecânicos de resistência à 

fratura por flexão dos cimentos analisados está na Tabela 12 e Figura 34. 

Tabela 12 - Valores médios da resistência à fratura por flexão dos cimentos analisados. 

Grupos 
Resistência à Flexão 

(MPa) 
 

Desvio-padrão 
CIV grupo controle 11,99 4,80 

CIV grupo controle 5% 7,80 2,20 

CIV grupo controle 12% 12,76 3,09 

CIV EXP 6,36 0,69 

CIV EXP 5% 8,90 3,39 

CIV EXP 12% 7,80 2,65 

 

Figura 34 - Valores da média e desvios-padrão da resistência à fratura por flexão para os 
cimentos analisados. 
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Na literatura encontra-se que a resistência à flexão de diferentes CIVs 

convencionais variam entre 10 a 30 MPa., de forma que, os valores 

encontrados para os CIVs analisados neste estudo estão coerentes com outros 

trabalhos (XIE et al., 2000; ANUSAVICE, 2005; AGUIAR et al., 2001; 

TEIXEIRA, 2008). 

Geralmente as cargas agem como um reforço na matriz polimérica e 

aumentam o módulo da matriz. Como pode ser visualizada na Tabela 12, os 

maiores valores encontrados de resistência flexural foram nos CIVs grupo 

controle 5% e 12% de hidroxiapatita (11,99 e 12,76 MPa). Entretanto, o 

acréscimo de hidroxiapatita para os CIVs EXP elevou a resistência flexural 

desses materiais, de forma que a resistência do CIV EXP 5% ficou bem 

próxima daquela evidenciada no CIV grupo controle 5%. Desta forma pode-se 

concluir que, a hidroxiapatita obtida em forma de pó através do método de 

precipitação por via úmida, elevou a resistência à flexão dos CIVs 

experimentais em quase 70%, com relação ao melhor valor do grupo controle. 

 

1.1.3 Resistência à compressão  

 

 Quando uma carga é aplicada ao dente, essa carga é transferida ao longo 

do material restaurador, gerando tensões e deformações. Se essas tensões e 

deformações excederem o valor máximo que o material pode suportar, irá 

promover a fratura do material. A American Dental Association (ADA) 

estabelece que os cimentos restauradores devam apresentar um valor mínimo 

de resistência à compressão de 60 MPa; e estes valores não diferem entre os 

cimentos convencionais e os modificados por resina. Os tecidos dentários 

mineralizados (esmalte e dentina) exibem diferentes valores de resistência à 

compressão e módulo de elasticidade: o esmalte possui 384 MPa de 

resistência à compressão, e módulo de elasticidade que varia de 74-130 GPa; 

a dentina possui 297 MPa de resistência à compressão, e módulo de 

elasticidade de 18 GPa. O módulo de elasticidade do esmalte é cerca de quatro 

vezes superior ao da dentina, desta forma a dentina é capaz de suportar uma 

deformação plástica significativa sob cargas compressivas antes de ser 
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fraturada. O esmalte é um tecido mais rígido e friável que a dentina, que de 

modo contrário é mais flexível e tenaz (GIANNINI, 2004; ANUSAVICE, 2005; 

AGUIAR et al., 2001). 

 Os gráficos com as curvas tensão-deformação dos CIVs analisados estão 

nas Figuras 35 a 37; e na Tabela 13 estão as médias dos valores obtidos nos 

ensaios mecânicos de resistência à compressão. 

 

Tabela 13 - Média dos valores obtidos para os testes de resistência à compressão. 

 Deformação 
ɛ(%) 

Tensão 
Ĳ (MPa) 

Módulo 
E (MPa) 

CIV grupo controle 1,29 77,55 42,3 

CIV grupo controle 5% 0,66 26,01 48,2 

CIV grupo controle 12% 0,94 56,8 41,7 

CIV EXP  0,92 63,3 58,3 

CIV EXP 5% 2,70 65,06 29,43 

CIV EXP 12% 0,63 18,12 45,7 

 

Figura 35 - Gráfico com as curvas tensão-deformação para o ensaio de resistência à 
compressão dos CIVs grupo controle e experimental. 
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Figura 36 - Gráfico com as curvas tensão-deformação para o ensaio de resistência à 
compressão dos CIVs grupo controle e experimental 5%. 

 

 
 

Figura 37 - Gráfico com as curvas tensão-deformação para o ensaio de resistência à 
compressão dos CIVs grupo controle  e experimental 12% 
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 Para um melhor entendimento dos gráficos com as curvas tensão-

deformação, a região onde a curva tensão-deformação é linear é denominada 

de região elástica linear, e representa a região onde ocorre a deformação 

elástica. Nessa região, a remoção da tensão sobre o material resulta no retorno 

do material à sua forma original. Onde a curva inicia o desvio do seu trajeto 

linear, o material terá excedido o seu limite elástico e começará a deformar de 

modo permanente; a remoção da tensão sobre o material não resulta no 

retorno do material à sua forma original, obtendo-se desta forma uma 

deformação plástica. Quando um material é tensionado, em geral a tensão 

inicialmente é proporcional à deformação, e assim sua razão é constante. O 

módulo de elasticidade (módulo de Young) é definido como uma constante que 

relaciona a tensão e a deformação na região elástica linear e é a medida de 

rigidez do material (NOORT, 2010; ANUSAVICE, 2005; CALLISTER, 2012). 

 Nas Figuras 35 a 37 observam-se as curvas tensão-deformação dos CIVs 

analisados sem e com adição de hidroxiapatita. Foi confirmado 

experimentalmente neste estudo que os CIVs apresentaram comportamento 

elástico até o ponto de ruptura, sendo caracterizados como materiais frágeis, 

que se rompem assim que o limite elástico é ultrapassado. 

 Foi evidenciado que o CIV EXP 5% sofreu a maior deformação (2,70) 

dentre os compósitos estudados, sendo este comportamento relacionado com 

a sua microestrutura, ou seja, esse material foi o que obteve a menor 

cristalinidade, verificada através da análise por DRX. Relacionando com a 

prática clínica odontológica, a seleção de um material restaurador que suporte 

forças compressivas decorrentes da mastigação, recai sobre aquele material 

que apresenta uma maior flexibilidade e maior deformação antes da fratura. 

 O CIV EXP obteve o maior valor de resistência à compressão dentre 

todos os CIVs analisados; seu módulo de elasticidade foi cerca de 20% 

superior ao CIVs grupo controle. O aumento da resistência mecânica pelo 

princípio da inclusão de reforço particulado em compósitos se baseia na 

justificativa de que a carga incidida sobre uma matriz dúctil será transmitida e 

absorvida pelo reforço. Entretanto para essa transmissão de carga seja 

eficiente, é essencial que a interface reforço/matriz tenha qualidade e eficiência 
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na adesão. Caso contrário, o reforço particulado passa a ter comportamento 

semelhante a porosidades (EL-MAHDY et al., 2005; CALLISTER, 2012). 

  A redução do módulo de elasticidade evidenciada no CIV EXP 5% pode 

ser justificada por falhas decorrentes do processamento do material nesse 

grupo. Uma mistura inadequada entre as partículas de HA e os vidros de 

aluminossilicato, assim também como entre as partículas e o polímero podem 

ter concorrido para uma distribuição heterogênea das partículas de carga na 

matriz, levando a uma redução na resistência deste material pelo menor 

empacotamento, menor densidade e acúmulo de defeitos estruturais nos 

corpos-de-prova. Segundo Anusavice (2005), a causa da redução na 

resistência de um material é a presença de pequenos defeitos microscópicos 

ou microestruturais na superfície ou na estrutura interna deste material. Os 

fatores de concentrações de tensões podem ser defeitos superficiais, tais como 

porosidade, rugosidade e os provenientes de desgastes; ou defeitos internos 

tais como vazios ou inclusões. 

 A qualidade da interface é determinante nas propriedades mecânicas dos 

compósitos; quanto maior é a adesão entre o reforço e a matriz, maior 

resistência do material. No caso do reforço estar fracamente aderido, o mesmo 

pode funcionar como um poro, e apenas uma pequena parcela da carga será 

transferida, não gerando aumento na resistência. O aumento da resistência 

mecânica dos compósitos ocorre pela transferência da carga aplicada na matriz 

ao reforço, e isso irá ocorrer se houver um íntimo contato e adesão na interface 

dos mesmos. A quantidade de reforço adicionado, a habilidade de dispersão do 

mesmo na matriz e a qualidade da adesão do reforço ao polímero são fatores 

que afetam as propriedades do compósito estrutural (CALLISTER, 2012). 

 Com relação à incorporação de hidroxiapatita nos CIVs e sua resistência 

à compressão, foi verificado que nos CIVs grupo controle não houve alteração 

significativa. Entretanto, no CIV EXP 5% houve uma redução do módulo de 

elasticidade destes materiais com a inclusão de 5% de HA, estando esse 

comportamento coerente com a baixa cristalinidade apresentada por estes 

materiais. 
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 Através de trabalhos encontrados na literatura sabe-se que a 

hidroxiapatita é solúvel em soluções ácidas; como resultado os íons cálcio 

podem ser extraídos da superfície da hidroxiapatita depois da mistura do pó 

com o líquido de poliácidos. Estudos evidenciam que há uma reação ácido-

base mais intensa na presença dessas biocerâmicas, levando ao 

desenvolvimento de cimentos com maior resistência mecânica em comparação 

aos grupos-controle. O mecanismo de reação entre HA e os CIVs pode ser 

similar ao mecanismo de adesão dos CIVs ao esmalte e à dentina, onde a 

interação da apatita da estrutura dentária com o ácido poliacrílico produzem 

íons poliacrilatos que formam fortes ligações com íons cálcio (YAP et al, 2002; 

LUCAS et al, 2003). 

 Com incorporação de HA aos pós dos CIVs, depois do H+ reagir com as 

partículas cerâmicas, haveria mais Ca2+ para a formação do cimento, de 

polissais e de ligações cruzadas, aos quais reforçam a matriz do cimento de 

ionômero. A possibilidade de formação de ligações com o hidrogênio pode ser 

maior devido à presença adicional de hidroxila e fosfato na matriz; e atendendo 

a disponibilidade dos íons cálcio em se ligar com os grupos COO- do poliácido, 

as interações serão mais fortes entre os componentes orgânicos e inorgânicos 

formados nas reações de cura destes materiais, resultando em cimentos com 

maior resistência mecânica (MOSHAVERINIA et al. 2008). 

  Aoki (1991) reportou em seus estudos que a reação química do ácido 

poliacrílico com a HA sintetizada resultou na precipitação do poliacrilato de 

cálcio insolúvel, que é o mesmo composto presente na reação inicial de cura 

dos CIVs; é devido a essa precipitação que os cimentos passam da fase líquida 

para a fase sólida. 

 Um material restaurador que possua como partículas de reforço cristais 

de Hidroxiapatita parece, em principio, o material mais adequado para 

substituição dos tecidos dentários, por causa da sua similaridade com a apatita 

natural do esmalte e dentina. O uso de HA em um material restaurador oferece 

vantagens promissoras como: radiopacidade intrínseca, melhor polimento e 

desgaste visto que a hidroxiapatita tem dureza similar com a estrutura dental, 

além de possuir menor custo em comparação com outras cargas comumente 
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utilizadas nos compósitos (ex: bário, quartzo, zircônia, sílica ou alumina). Por 

causa de sua biocompatibilidade, o uso de hidroxiapatita adicionado aos 

cimentos ósseos e materiais restauradores dentais constitui uma área 

fundamental da pesquisa dos biomateriais (NICHOLSON, 2003). 

 De uma maneira geral, pode-se concluir com esse estudo que a inclusão 

de diferentes percentuais de HA nos CIVs experimentais e grupo controle 

alterou positivamente as propriedades físicas e mecânicas destes compósitos. 

Quanto às características mecânicas, houve um aumento da microdureza 

superficial, resistência à flexão e compressão com a inclusão desta 

biocerâmica. 
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6 CONCLUSÕES 

 

 Considerando a formulação do cimento de ionômero de vidro 

desenvolvido e a do grupo controle, observou-se que: 

 

 Nos difratogramas de raios X foi evidenciado que o cimento 

experimental obtido apresentou aumento na cristalinidade em relação ao grupo 

controle;  

 

 Nos espectros de FTIR foi observado que o acréscimo de hidroxiapatita 

no cimento experimental obtido não alterou de forma significativa o perfil 

químico característico destes materiais; 

 

 O estudo microestrutural evidenciou uma morfologia distinta entre o 

grupo controle e o experimental, destacando que no cimento experimental o 

material não ficou monofásico; 

 
 Na mensuração da molhabilidade através do ângulo de contato, todos 

os cimentos analisados apresentaram caráter predominantemente hidrofílico; 

 

 Na avaliação da viabilidade celular, todos os cimentos analisados foram 

considerados não citotóxicos, não havendo alterações com a inclusão de 

hidroxiapatita; 

 

 Nos ensaios mecânicos, o cimento experimental apresentou maior 

microdureza superficial em relação ao grupo controle. A inclusão de 

hidroxiapatita promoveu um aumento da dureza neste grupo; 

 

 A resistência flexural do cimento experimental aumentou com o 

acréscimo de hidroxiapatita; 
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 Nos ensaios de resistência à compressão, o cimento experimental 

exibiu o maior módulo de elasticidade dentre os materiais analisados; 

consistindo numa alternativa de um biomaterial restaurador com propriedades 

adequadas para a clínica odontológica. 
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