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RESUMO 

 
Atualmente, a obtenção de novos materiais para substituição de partes do corpo humano tem 
despertado grande interesse científico na busca de biomateriais que se assimilem ao 
funcionamento e às propriedades fisiológicas naturais. No que se refere às reparações ósseas, 
a hidroxiapatita (HAp) tem grande destaque por possuir propriedades físicas e químicas muito 
semelhantes ao mineral que constitui os ossos e dentes humanos. Este trabalho tem por 
objetivo propor a síntese do compósito fosfato de cálcio-colágeno visando obter um material 
semelhante à estrutura óssea natural onde o colágeno tem função de orientação estrutural da 
neoformação óssea. Foram sintetizados diferentes tipos de fosfatos de cálcio a partir de 
diferentes rotas sintéticas (em chapa aquecedora, em sistema hidrotermal e sistema 
hidrotermal assistido por micro-ondas), os quais foram caracterizados como sendo HAp, 
fosfato octacálcico (OCP) e mono-hidrogênio fosfato de cálcio di-hidratado (DCPD) a partir 
das análises por microscopia eletrônica de varredura (MEV), espectroscopia por 
infravermelho (FTIR) e difração de raio-X (DRX). Os espectros de FTIR mostraram que 
todas as amostras apresentaram bandas de absorção no infravermelho relativas à presença de 
grupos fosfato. Por DRX constatou-se que a HAp foi obtida em todas as rotas sintéticas 
avaliadas. O OCP e o DCPD foram obtidos a partir dos mesmos precursores, com a diferença 
de que o OCP foi sintetizado a 80ºC e o DCPD em temperatura ambiente. As micrografias 
mostraram que a HAp apresentou morfologia globular. Entretanto, o DCPD e OCP 
apresentaram morfologia laminar, diferenciando-se no tamanho e espessura. Os tamanhos de 
cristalitos, estimados, para a HAp, o DCPD e o OCP foram de 78, 58 e 29 nm, 
respectivamente, a partir dos planos de difração 002, 020 e 002, e determinados de acordo 
com a equação de Scherrer. Os diferentes fosfatos foram utilizados na preparação de 
compósitos com colágeno hidrolisado. As caracterizações físico-químicas dos compósitos 
mostraram poucas modificações nos fosfatos, no que se refere à morfologia e organização 
estrutural dos materiais. Quanto à citotoxicidade dos materiais, conclui-se que todos os 
materiais não são citotóxicos. Considerando a solubilidade, obteve-se que a HAp é o fosfato 
de cálcio mais solúvel entre os fosfatos testados e que a adição de colágeno no processo de 
formação do compósito aumenta a solubilidade dos fosfatos. A análise térmica evidenciou 
que, os compósitos perdem maior quantidade de massa que os fosfatos puros, uma vez que o 
colágeno possui baixa estabilidade térmica. As curvas de DSC para o colágeno puro e os 
compósitos avaliados indicaram que a presença de OCP e DCPD no compósito aumenta a 
estabilidade do colágeno. 
 
Palavras-chaves: Fosfatos de cálcio; Viabilidade celular; Solubilidade em meio fisiológico. 



 

CIVIDATTI, L. N. Synthesis and characterization of calcium phosphate-Collagen 
composite and study of resorption for application as a biomaterial. 2014. 72 p. Tese 
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ABSTRACT 
 

Nowadays, obtaining new materials for human body parts replacement has stimulated great 
scientific interest in the search ofr biomaterials that resemble the behavior and natural 
physiological properties. Regarding bone repair hydroxyapatite (HAp) stands out due to by 
having physical and chemical properties very similar to the mineral which forms the human 
bones and teeth. This study aims to propose the synthesis of calcium phosphate-collagen 
composite in order to obtain a material similar to natural bone structure where collagen 
function is structural orientation of bone neoformation. Different types of calcium phosphates 
were obtained from different synthetic routes (in heating plate, in hydrothermal system and 
hydrothermal microwave system), which were characterized as HAp, octacalcium phosphate 
(OCP) and dicalcium phosphate dihydrate (DCPD) from the analysis by X- ray diffraction 
(XRD), scanning electron microscopy (SEM), infrared spectroscopy (FTIR). FTIR spectra 
showed that all samples had infrared absorption bands related to the presence of phosphate 
groups. XRD analysis demonstrated that the HAp was obtained in all synthetic routes 
evaluated. The DCPD and OCP were obtained from the same precursors, with the difference 
that the OCP was synthesized at 80°C and the DCPD at room temperature. The micrographs 
revealed that the HAp had globular morphology. However, DCPD and OCP had laminar 
morphology, differing in size and thickness. The crystallite size estimated for HAp, DCPD 
and OCP were 78, 58 and 29 nm respectively from the diffraction planes 002, 020 and 002 by 
the Scherrer equation. The various phosphates were used in the composite preparation with 
hydrolized collagen. The physico-chemical characterization of composites showed little 
changes in the phosphates, with respect to structural organization and morphology of the 
materials. In relation of the materials cytotoxicity, it is concluded that all materials are not 
cytotoxic. Concerning solubility, it was found that the HAp is the more soluble calcium 
phosphate of the phosphates tested here and that the addition of collagen in the process of 
composite forming increases the solubility of the phosphates. Thermal analysis evidenced that 
the composite mass loss is larger than pure phosphates, since the collagen has low thermal 
stability. DSC curves for pure collagen and evaluated composites indicated that the presence 
of DCPD and OCP in the composite increases the collagen’s stability. 

 
Keywords: Calcium phosphates; Cell viability; Solubility in physiological environment. 
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INTRODUÇÃO  

  

Com a evolução do mundo e consequente evolução das espécies, cada vez mais a 

natureza tem se especializado em produzir materiais muito específicos, o que torna a 

produção de materiais sintéticos similares a estes uma tarefa muito árdua e difícil de ser 

alcançada. Na natureza estes materiais desempenham desde funções mais simples até funções 

muito específicas, possuindo muitas vezes capacidade de adaptação às perturbações externas, 

como é o caso do tecido ósseo (MARTINS e GOISSES, 1996).  

Quando a estrutura óssea é perdida, independente da razão, os defeitos são, em geral, 

preenchidos com osso natural. No entanto este tipo de procedimento não suprime a 

possibilidade de infecções, por se tratar de um processo lento. Sendo assim, estudos recentes 

têm sido direcionados para o desenvolvimento de um material artificial que tenha 

propriedades semelhantes às do tecido ósseo natural e que possa ser utilizado em substituições 

ósseas (BEZZI, et al., 2003). A aplicação de materiais cerâmicos de fosfatos de cálcio como 

substitutos ósseos tem recebido considerável atenção visto que estes são conhecidos por sua 

alta biocompatibilidade com organismos vivos quando usados em reposições de tecidos duros, 

além de possuírem propriedades bioativas (MANJUBALA e SIVAKUMAR, 2001). 

Há algum tempo um grande número de pesquisadores tem trabalhado com materiais 

que possam ser utilizados em enxertos ósseos, mas até agora não se encontrou um substituto 

ideal, pois não foi ainda descoberto um material que seja mecânica e biologicamente tão bom 

quanto o osso humano (BOHNER et al., 2012). 

 

1.1. TECIDO ÓSSEO 

 

O osso, ou tecido ósseo, contém grande quantidade de matriz circundando as células. 

Essa matriz consiste de um componente inorgânico (sais minerais), que torna o osso rígido, e 

um componente orgânico (principalmente fibra de colágeno), que dá resistência ao osso. Os 

osteoclastos (clastos = romper), um dos quatros tipos de célula presentes no tecido ósseo, 

estão presentes na superfície do osso e agem na reabsorção óssea (destruição da matriz), que é 

importante no desenvolvimento, no crescimento, na manutenção e no reparo do osso 

(TORTORA, 2000). A matriz óssea contém ainda sais minerais abundantes, principalmente 

fosfato de cálcio e carbonato de cálcio. À medida que esses sais são depositados pelos 
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osteoblastos (células que formam o osso) em torno das fibras de colágeno da matriz, o tecido 

se torna rígido. Esse processo é denominado calcificação (TORTORA, 2000).  

A partir do nível macroscópico estrutural, os ossos podem ser de diversas formas 

dependendo de sua respectiva função. Os ossos longos, como o fêmur e a tíbia, são 

encontrados em extremidades do corpo e proporcionam estabilidade à inclinação e torção, 

sendo conhecidos como ossos corticais. Em outros casos, por exemplo a vértebra ou a cabeça 

do fêmur, a carga aplicada é principalmente compressiva. Em tais casos, o revestimento ósseo 

pode ser de característica “esponjosa”, chamado trabecular (FRATZL e WEINKAMER, 

2007). 

O processo pelo qual o osso se forma é denominado ossificação. Esse processo 

inicia-se em torno da sexta ou sétima semana de vida embrionária e continua ao longo da vida 

adulta. No entanto, em algumas situações faz-se necessário o uso de enxertos ósseos. O 

mecanismo exato de incorporação do enxerto ósseo não é completamente compreendido, 

embora vários mecanismos distintos da formação óssea sejam conhecidos. Provavelmente, o 

mais importante é o fornecimento de estruturas que permitam a deposição de células ósseas e 

integração posterior com o osso circundante. Materiais que possuam tal característica são 

classificados como osteocondutivos. Outra propriedade do osso enxertado é que a matriz 

extracelular contém fatores que podem induzir as células circundantes (que não ósseas) a 

diferenciarem-se em osteoblastos. Esta capacidade é chamada osteoindução. Finalmente, 

embora a grande maioria das células osteogênicas não sobreviva após o procedimento de 

enxerto, algumas podem contribuir para a formação óssea quando o enxerto é suficientemente 

vascularizado, sendo este processo chamado de osteogênese (GAALEN et al., 2008). 

 

1.2. BIOMATERIAIS  

 

A ciência dos biomateriais é considerada como um dos modelos mais característicos 

dos campos de investigação e desenvolvimento totalmente interdisciplinar, cujo maior 

crescimento se deu, predominantemente, durante as últimas décadas. Nesse sentido, a área de 

biomateriais ocupa uma posição importante e conectiva entre a medicina, a biologia, a física, 

a química e a engenharia, de tal forma que, desde um ponto de vista acadêmico, se 

consideram interconectadas a biotecnologia e a bioengenharia, uma vez que os biomateriais 

são utilizados para reparar, restaurar ou substituir tecidos ou órgãos humanos que sofreram 

danos irreversíveis (SABINO et al., 2003). 
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Materiais que sejam utilizados em procedimentos de regeneração da estrutura óssea 

são categorizados como biomateriais. Tais materiais, assim classificados, devem apresentar 

uma série de propriedades físicas, químicas e biológicas que possibilitem a performance 

desejada e, em alguns casos, ainda incitar o desempenho dos tecidos vivos (KAWACHI et al., 

2000), podendo ser classificados como bioinertes ou bioativos de acordo com sua atuação no 

organismo vivo. Em geral, a resposta induzida pelos materiais bioinertes é o seu revestimento 

por uma camada de tecido fibroso, evitando a interação direta com o tecido vivo. Os 

bioativos, por sua vez, são capazes de interatuar diretamente como tecido vivo, sem 

interferência do tecido fibroso (DUBOK, 2000). 

Visto que o grande objetivo da utilização de biomateriais nos últimos tempos tem 

sido melhorar as condições de saúde humana através da restauração das funções naturais de 

tecidos vivos e órgãos, torna-se de extrema importância o conhecimento das propriedades, 

funções e estruturas tanto do órgão/tecido que receberá a restauração, quanto do material a ser 

utilizado no procedimento e a interação entre ambos. O material a ser utilizado deverá ser 

qualificado de acordo com a resposta induzida ao meio biológico, devendo apresentar 

algumas características específicas, tais como: ser biocompatível (capaz de interagir 

intimamente com o tecido vivo sem a intervenção de tecido fibroso), farmacologicamente 

plausível (não tóxico, não alergênico, não mutagênico, etc), quimicamente inerte e estável e 

possuir adequada força mecânica (de acordo com as necessidades da reparação a ser 

realizada), além de ser relativamente acessível, de fácil reprodutibilidade e fabricação (PARK 

e LAKES, 2007). 

Os fosfatos de cálcio têm recebido uma posição de destaque dentre as denominadas 

biocerâmicas, pois apresentam ausência de toxicidade e uma possível capacidade de interagir 

com o tecido receptor, características estas que podem ser explicadas pela natureza química 

desses materiais, formados essencialmente por íons cálcio e fósforo, conhecidos por 

participarem funcionalmente do equilíbrio iônico que acontece entre o material implantado e 

o sistema biológico (KAWACHI et al., 2000). 

As biocerâmicas atualmente utilizadas na reconstrução ou substituição de matrizes 

ósseas e/ou dentárias possuem grande aceitação, em especial no que se refere ao uso de 

fosfatos de cálcio, visto que apresentam alta biocompatibilidade, provavelmente devido a sua 

similaridade com as matrizes encontradas em tecidos ósseos e dentários. Por outro lado, a 

maioria dos biomateriais utilizados atualmente nestes processos serve apenas como suporte 
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para o crescimento ósseo, que embora seja efetivo, é um processo muito lento (EICHERT et 

al., 2007). 

 

1.3. HIDROXIAPATITA (HAp) E OUTROS FOSFATOS DE CÁLCIO 

 

A HAp, por ser o maior constituinte inorgânico dos tecidos mineralizados em 

vertebrados, é o fosfato de cálcio mais utilizado como biomaterial, seja como recobrimento ou 

material denso (EICHERT et al., 2007), sendo uma característica importante sua bioatividade 

e sua desenvoltura para formar ligações químicas com os tecidos duros vizinhos após sua 

inserção no organismo vivo (JARCHO, 1981). Contudo, além da HAp, outros fosfatos de 

cálcio também incidem em calcificações naturais ou não, o tem gerado um grande interesse no 

emprego destes outros fosfatos como biomateriais (KAWACHI et al., 2000), visto que 

apresentam características compatíveis para serem empregados para reposição e regeneração 

de tecido ósseo e dentina. A HAp (Figura 1) pode ser descrita como uma rede tridimensional 

de tetraedros de fosfato (PO4), que estão ligados entre si por colunas de átomos de cálcio 

(Ca1). As colunas que passam pela rede, por sua vez, têm os eixos coincidentes com os eixos 

das hélices formadas pelos átomos de cálcio (Ca2) e hidroxilas (OH) (IVANOVA et al., 

2001).  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figura 1. Estrutura cristalina da hidroxiapatita. Projeção a partir do plano (001) (IVANOVA et al., 2001). 
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A HAp é amplamente considerada como a fase mineral dos ossos naturais, no 

entanto, a precipitação de Ca2+ e PO4
3- não pode ser absolutamente relacionada com a 

formação de HAp, seja in vitro ou in vivo (CRANE et al., 2006). ZHANG e seus 

colaboradores (2014) demonstraram, inclusive, a ocorrência de mono-hidrogênio fosfato de 

cálcio di-hidratado (DCPD) e fosfato ocatcálcico (OCP) como precursores, juntamente com a 

HAp, durante o processo de mineralização in vitro de osteoblastos. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figura 2. Representação, segundo a direção do eixo b, de uma das camadas distorcidas, compostas por unidades 

de CaHPO4 características da estrutura cristalina apresentada pelo DCPD. Existem quatro cadeias do tipo 

¨¨CaPO4 CaPO4 CaPO4 CaPO4¨¨, orientadas na direção assinalada pela setas, e estão também representadas (a 

tracejado) as ligações entre as unidades de CaHPO4. As camadas são todas paralelas ao plano (100) e estão 

ligadas entre si por moléculas de água. Para simplificar a interpretação deste tipo de estrutura não estão 

representadas as moléculas de água nem os hidrogênios dos grupos fosfato (ELLIOTT, 1994). 

 

A formação de DCPD (Figura 2), diferentemente da HAp, é raramente observada sob 

condições fisiológicas (ZHANG et al., 2014). Estudos realizados por ressonância magnética 

nuclear (RMN) no estado sólido em amostras ósseas indicaram a presença de íons HPO4
2-, o 

qual exibiu deslocamento químico similar ao do OCP, porém com características 

anisotrópicas semelhantes ao DCPD (WU et al., 1994). Embora o DCPD seja, geralmente, 

considerado estável apenas em condições ácidas de pH, é possível detectar-se DCPD em pH 

~7,4 (ZHANG et al., 2014). Os estudos levam a crer que uma razão molar Ca/P elevada é o 

fator-chave para a formação de DCPD, pois a precipitação desse material é 

termodinamicamente impossível em fluido corpóreo simulado a menos que as concentrações 

de íons cálcio e fosfato sejam aumentadas (ZHANG et al., 2014; LU e LENG, 2005). 

c 
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O OCP (Figura 3) também tem sido proposto como precursor na formação da apatita 

biológica. O envolvimento do OCP na formação inicial da estrutura óssea foi demonstrado, 

inclusive, através de análises espectroscópicas (CRANE et al., 2006). Estudos recentes 

mostraram que o OCP está presente como fase efêmera durante a formação de apatita 

biológica em dentina humana, em esmalte dentário de porcos e em ossos de camundongo 

(SUZUKI et al., 2008). A presença de maior quantidade de HPO4
2- encontrada em tecidos 

duros jovens é consistente com a função do OCP como suporte para o crescimento de apatita 

biológica (SIEW et al., 1992). Sob condições fisiológicas, a alta taxa de nucleação de OCP, 

em relação à HAp, pode ser a razão da ocorrência de uma fase mineral tipo OCP na 

mineralização óssea (LU e LENG, 2005). Além disso, a modificação do DCPD pode 

contribuir na formação de OCP, tendo sido reportado, inclusive a coexistência de OCP e 

DCPD em formações ósseas (ZHANG et al., 2014). 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figura 3. Projeção para o plano (001) da estrutura do OCP mostrando a sua relação com a estrutura de apatita. O 

eixo c está fora do plano do diagrama para o OCP. Os átomos de hidrogênio foram omitidos para maior clareza. 

Os átomos de oxigênio das moléculas de água foram sombreados, de modo que a camada de água, em paralelo 

com os eixos b e c, passa por x ≈ 0,5 da célula unitária de OCP (inferior esquerdo da célula), pode ser facilmente 

vista. As camadas de apatita, também em paralelo com os eixos b e c, estão em x ≈ 0 e 1,0. A célula unitária 

correspondente à OHAp hexagonal foi demarcada para a camada de apatita em x ≈ 0 no canto superior direito 

(ELLIOTT, 1994). 
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Recentemente utilizou-se o DCPD como incremento em cimentos de fosfato de 

cálcio, visando a sua utilização em enxertos ósseos, concluindo-se que o aumento da 

quantidade de DCPD no cimento eleva o tempo de presa do material, o que favorece a 

interação do colágeno com o crescimento dos cristais no processo de endurecimento, que por 

sua vez melhora as propriedades mecânicas do material (PANZAVOLTA et al., 2011).  

No que se refere ao OCP, é sabido que este possui certa fragilidade quando utilizado 

em formações estruturais (scaffolds), o que torna difícil manter sua forma original em regiões 

sob pressão (KAMAKURA et al., 1996), impossibilitando sua utilização em áreas onde há 

suporte de carga ou grandes defeitos ósseos, fazendo com que seja necessário incorporar ao 

OCP outros compostos que possam conferir maior plasticidade ao material, tais como os 

polímeros (KAMAKURA et al., 2005). Estudos clínicos demonstraram, também, que 

scaffolds formados por OCP e colágeno podem ser substitutos eficazes, quando implantados 

em arcadas caninas, uma vez que o OCP é de fácil manipulação e pode aumentar a 

regeneração óssea (IIBUCHI et al.; 2010). 

Estudos realizados in vitro sugerem, ainda, que durante a formação óssea existe uma 

transformação do fosfato de cálcio amorfo (ACP) a OCP e DCPD, que, como fases 

intermediárias, se convertem a um fosfato de cálcio com composição semelhante à HAp 

(KARAMPAS e KONTOYANNIS, 2013; ZHAO et al., 2012; VALLET-REGI e 

GONZÁLEZ-CALBET, 2004), o que leva a crer que a HAp pode não ser a única alternativa 

quando se fala de reparações e substituições ósseas. 

A HAp possui razão molar Ca/P de 1,67, o que faz deste fosfato um dos mais 

estáveis e menos solúveis (FULMER et al., 1992). Um modo apropriado de classificar os 

fosfatos de cálcio é fazê-lo de acordo com a razão molar entre os átomos cálcio e fósforo 

(Ca/P) presentes na amostra, podendo esta razão variar entre 0,5 e 2,0. Esta razão permite 

caracterizar o quão solúvel um fosfato de cálcio pode ser sendo esta uma das propriedades 

mais importantes de um material visto que influenciará diretamente em suas características, 

podendo ser relacionada, por exemplo, com o comportamento in vivo do material, pois quanto 

maior a razão molar Ca/P, menor a sua solubilidade (GUASTALDI e APARECIDA, 2010).  

O DCPD e o OCP possuem razão molar Ca/P de, respectivamente, 1,0 e 1,33 (GUASTALDI 

e APARECIDA, 2010; APARECIDA et al., 2007) e sendo assim possuem maior solubilidade 

que a HAp, o que torna estes materiais interessantes para serem utilizados como biomaterial, 

uma vez que a HAp pode levar anos e até décadas para ser reabsorvida pelo organismo, o que 

pode levar à instabilidades mecânicas e até fraturas ósseas (LINHART et al., 2004 apud 
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BOHNER et al., 2012). É difícil prever qual fosfato, em sua forma pura, composta por mais 

de uma fase ou na forma de compósitos, poderá gerar exatamente as características 

necessárias para ser empregado como substituinte ósseo e dentário. Porém, tendo-se a HAp 

como composto modelo, por ser aquela que os estudos apontam como sendo a que mais se 

aproxima da composição inorgânica óssea e dentária, e com os avanços que vem ocorrendo 

nas áreas de design de materiais, síntese de materiais com composição controlada e scaffolds 

espera-se que nos próximos anos possam ser desenvolvidos substituintes mais eficientes para 

o tecido duro humano. 

 

1.4. O COLÁGENO 

 

Enquanto a estrutura hierárquica da formação óssea é extremamente variável e 

complexa, sua estrutura básica de formação, a fibrila colagênica mineralizada, é bastante 

conhecida (FRATZL et al., 2004). O colágeno constitui cerca de 90% da parte orgânica do 

osso, sendo a proteína mais comum do corpo humano. Suas moléculas se entrelaçam de 

maneira a formar fibras flexíveis e levemente elásticas. Essas fibras, por sua vez, são 

reforçadas por uma densa camada inorgânica de HAp. No osso, os cristais desse fosfato de 

cálcio impregnam a matriz colagênica, gerando uma estrutura de propriedades muito 

características, sendo rígida e flexível ao mesmo tempo (WHITE e FOLKENS, 2005). 

O colágeno constitui a classe de proteínas mais amplamente distribuída pelo corpo 

humano. O uso de biomaterias com colágeno tem crescido muito nas últimas décadas devido 

às múltiplas possibilidades de reticulação e de diferentes tipos de combinação, além de ser 

biodegradável, biocompatível e altamente versátil (PARENTEAU-BAREIL et al., 2010). 

O colágeno tipo I (Figura 4) é uma proteína estrutural largamente encontrada no 

reino animal, que está diretamente envolvida no processo de biomineralização e que dá 

origem ao tecido ósseo e à dentina (DESHPAND e BENIASH, 2008). O termo “colágeno” é 

genericamente utilizado para designar proteínas que formam uma característica tríplice hélice 

de cadeias polipeptídicas, de estruturas supramoleculares, sendo que o colágeno tipo I, 

representando mais de 90% da estrutura orgânica do osso, é formado por 3 cadeias 

polipeptídicas, com massas molares aproximadas, que se organizam na forma de uma hélice 

tripla, formando uma molécula na forma de um bastão com cerca de 300 nm de comprimento 

(GELSE et al., 2003). Nos tecidos as hélices se organizam pela sobreposição de cinco 
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moléculas organizadas de forma concêntrica e alternada originando a microfibrila (MARTINS 

e GOISSES, 1996).  

 

 

 

 

 

Figura 4. Estrutura química do colágeno do tipo I. Sequência primária de aminoácidos (cadeia peptídica). 

 

A HAp, assim como outros fosfatos de cálcio, é um material rígido e deste modo não 

é capaz de dissipar muita energia, o que confere ao colágeno um papel muito importante na 

formação óssea, uma vez que a deformação plástica do osso (deformação irreversível) é 

essencialmente regulada pela parte mineral, enquanto que a deformação elástica (deformação 

reversível) por uma combinação de comportamentos elásticos perfeitamente plásticos do 

mineral e do comportamento puramente elástico da matriz de colágeno (REILLY e 

BURSTEIN, 1974).  

Quando se trata de implantes dentários a utilização de HAp pode causar dispersão 

para tecidos moles, o que pode trazer ao paciente, além de outros problemas, muito 

desconforto, podendo ser necessário fazer uma nova cirurgia. Tais situações fazem com que o 

uso de materiais na forma pastosa seja uma boa opção, para evitar estes problemas. Também 

nesse sentido, a combinação de HAp e colágeno tem sido sugerida, pois o colágeno, além de 

ser um bom suporte para crescimento celular, ele pode atuar de forma favorável na reparação 

da polpa dentária, mantendo a normalidade fisiológica dos tecidos restantes (E’GUES et al., 

2008; BET et al., 1997). 

 

1.5. SÍNTESE E APLICAÇÃO DE BIOMATERIAIS 

 

Inúmeras metodologias são utilizadas para a síntese da HAp, tais como precipitação 

(BEHERI et al., 2013; KWEH et al., 1999), síntese no estado sólido (BOSKEY e POSNER, 

1973), sistema hidrotermal (BINGÖL e DURUCAN, 2011; CHAUDHRY et al., 2006) e sol 

gel (BEHERI et al., 2013; BEZZI et al., 2003), síntese em emulsão e microemulsão (LIM et 

al., 1996) e sob influência de micro-ondas (KUMAR et al., 2000). Além destas existem outras 

possibilidades tais como a formação de scaffolds de quitina e HAp (CHANG et al., 2013), 
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síntese de HAp em nanoescala, utilizando triton X-100 como modificador orgânico 

(IYYAPPAN e WILSON, 2013) e scaffolds compostos de alginato, quitosana, colágeno e 

HAp para aplicação em engenharia de tecidos ósseos (YU et al., 2013). Entretanto, estes 

métodos são, normalmente, lentos e complexos quando se deseja obter HAp de morfologia 

controlada e alto grau de cristalinidade (WANG e FU, 2011). 

Os compósitos artificiais recentes, indicados para substituição óssea ou dentária, 

buscam uma combinação entre uma matriz polimérica flexível reforçada por partículas mais 

resistentes, almejando uma maior similaridade possível com matrizes ósseas/dentárias 

naturais (FANTNER et al., 2006), sendo que o compósito hidroxiapatita-colágeno tem 

apresentado bons resultados para aplicações médicas e endodônticas (PARENTEAU-

BAREIL et al., 2010; E’GUES et al., 2008; WAHL e CZERNUSZKA, 2006; LIN et al., 

2004; SENA, 2004; YAMAUCHI et al., 2004; LICKORISH et al., 2003), pois o próprio osso 

humano é um típico nanocompósito de substâncias orgânicas e inorgânicas, formado, 

principalmente, por HAp e colágeno (KIKUCHI et al., 2001). 

Um estudo recente comparou a restituição óssea, por via cirúrgica, utilizando um 

substituto natural (osso bovino desproteinizado) e um fosfato sintético e ambos os substitutos 

promoveram a regeneração óssea e a restituição dos defeitos. No entanto, verificou-se 

também que o substituto natural é osteocondutor e diminui a reabsorção óssea enquanto que o 

sintético induziu uma osteogênese precoce e atividade osteoclástica, resultando em uma maior 

formação óssea em comparação com o substituto natural (ELGALI et al., 2014). 

A pulverização por plasma tem sido o processo mais comum para a aplicação de 

revestimentos de HAp. Embora a eletrodeposição (ED) apresente muitas vantagens 

potenciais, pouco tem sido estudado sobre ED de HAp em condições quase-fisiológicas. A 

observação ao microscópio revela que um revestimento formado por um compósito HAp-

OCP aplicado por ED em condições quase-fisiológicas é semelhante ao formado por 

deposição química, e melhor se assemelha à hidroxiapatita biológica em termos de estrutura e 

composição da fase do que os revestimentos atualmente utilizados em ortopedia (METOKI et 

al., 2014). 

É sabido que o OCP apresenta um efeito estimulador sobre a atividade dos 

osteoblastos durante a conversão do OCP em HAp em ambientes fisiológicos. No entanto, a 

propriedade de osteocondução dos cristais de OCP varia muito, dependendo da preparação 

deste, pois é dependente da estequiometria e das características morfológicas do cristal 

(SUZUKI, 2013). Recentemente avaliou-se o desempenho do OCP sintético na formulação de 
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um compósito com ácido hialurônico, matriz extracelular presente na maioria dos tecidos 

conectivos do corpo humano. O compósito foi qualificado como possuindo alta injetabilidade 

e superior osteocondutividade, particularmente nas fases iniciais de implantação, quando 

comparado com o OCP puro. Devido à sua natureza injetável os compósitos testados neste 

estudo podem ser usados numa ampla variedade de defeitos ósseos, incluindo defeitos 

grandes ou com formas complexas como frequentemente ocorre em cirurgias ortopédicas e 

orais (SUZUKI et al., 2014). 

A fim de evitar o envelhecimento e melhorar a bioatividade da zircônia em implantes 

cerâmicos dentários, compósitos de zircônia revestida com Si dopado com OCP foram 

preparados. Os estudos sobre os efeitos preventivos sobre o envelhecimento do material e a 

morfologia de superfície mostraram que o revestimento inibiu o contato direto do vapor de 

água com a superfície da amostra e, portanto, impedindo a degradação dos substratos de 

zircônia. Verificou-se também que a composição principal do revestimento era de OCP, com 

superfície uniforme e contínua, sem fissuras visíveis (BAO et al., 2014).  

Outras possibilidades de aplicação para os fosfatos de cálcio também tem sido 

avaliadas nos últimos tempos. A recuperação de fósforo de esgotos como fosfato de cálcio, 

por exemplo, pode diminuir a necessidade de extração de recursos de rocha fosfática. Existem 

relatos, também, de que é possível realizar a recuperação do fósforo por precipitação de 

grânulos de fosfato de cálcio no tratamento anaeróbio de águas residuais. Três fases de fosfato 

de cálcio foram identificadas nos grânulos: HAp, fosfato de cálcio hidratado e hidroxiapatita 

carbonatada (TERVAHAUTA et al., 2014). A utilização de fosfatos de cálcio para 

descontaminação de águas proporcionou uma redução na concentração de metais pesados 

(MINH et al., 2014; TERVAHAUTA et al., 2014; LEYVA et al., 2001; FREITAS et al., 

2000). O DCPD foi utilizado também, após tratamento hidrotermal, como recobrimento de 

ligas de magnésio, aumentando à resistência da liga em especial em casos de corrosão por pite 

(CHANG et al., 2014). 

Diante de todos estes fatos este trabalho visa comparar diferentes fosfatos de cálcio 

(OCP e DCPD) com a HAp, estabelecida no mercado de biomateriais por ser o fosfato de 

cálcio que mais se assemelha com a fase mineral do tecido ósseo humano. É sabido, porém, 

que uma vez implantada, a HAp pode levar muito tempo para ser reabsorvida pelo organismo 

humano, podendo haver sobreposição de células ósseas novas (neoformação óssea) e a HAp 

utilizada na reposição óssea. Visto que a HAp é um dos fosfatos de cálcio de menor 

solubilidade, pois possui razão molar Ca/P muito elevada (1,67), é válido testar a utilização de 
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outros fosfatos que sejam mais solúveis, ou seja, que possuam menor razão molar Ca/P como 

o OCP (1,33) e o DCPD (1,0) para verificar quais vantagens estes materiais podem gerar no 

campo dos biomaterias para substituição óssea e dentária. Destaca-se ainda o uso do 

colágeno, conhecido por orientar a neoformação óssea após o implante do biomaterial. Dessa 

forma, a utilização de um compósito de fosfato e colágeno pode melhorar ainda mais o 

desempenho do material. O presente trabalho visa testar o colágeno hidrolisado, comprado em 

casas de suplementos, para verificar se ele confere ao compósito algum tipo de toxicidade e, 

mais ainda, se ele é capaz de desempenhar as funções que são conhecidas para o colágeno 

natural. 

Apesar de existirem muitos estudos sobre biomateriais que podem ser utilizados em 

reparações ósseas, esses estudos geralmente trabalham com os materiais de forma isolada e 

encontram-se ainda em fase inicial. Muito ainda precisa ser avaliado para cada um dos 

materiais que são sugeridos hoje para uso nesses tipos de aplicações. Vale ressaltar ainda que 

os estudos realizados anteriormente, geralmente, não abordam análises comparativas entre 

esses materiais. Outro ponto muito importante a ser considerado sobre o comportamento 

desses materiais quando implantados no organismo humano e a avaliação da solubilidade 

desses materiais no meio fisiológico posto que o material utilizado na restauração óssea ou 

dentária deverá participar do processo habitual de renovação celular, em que o material ósseo 

(natural e implantado) vai sendo solubilizado por ação dos osteoclastos e consequentemente 

substituído pelo processo de neoformação óssea. Dessa forma, se faz necessário conhecer o 

comportamento do material a ser inserido no meio fisiológico para que o processo de 

solubilização do mesmo seja compatível com o processo de neoformação óssea. 

 

1.6. OBJETIVO GERAL 

 

Investigar o compósito fosfato de cálcio-Colágeno para utilização como biomaterial 

em reconstruções e/ou implantes médicos e odontológicos. 

 

1.6.1. Objetivos Específicos 

 

- Propor diferentes rotas de síntese para a hidroxiapatita (HAp), para o mono-hidrogênio 

fosfato de cálcio di-hidratado (DCPD) e para o fosfato octacálcico (OCP); 

- Caracterizar os fosfatos de cálcio sintetizados a partir de suas propriedades físico-químicas; 
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- Sintetizar o compósito fosfato de cálcio-Colágeno a partir dos fosfatos produzidos (HAp, 

DCPD e OCP); 

- Investigar os compósitos formados de acordo com suas propriedades físico-químicas e 

bioquímicas para aplicação como biomaterial; 

- Avaliar a citotoxicidade dos fosfatos estudados e seus respectivos compósitos; 

- Estudar a cinética de reabsorção dos compósitos formados; 

- Comparar as caracterizações e o comportamento do DCPD e do OCP, e seus respectivos 

compósitos com colágeno, em relação à HAp e seu compósito com colágeno, bem 

estabelecida no campo de reposições e substituições ósseas e dentárias, a fim de poder indicá-

los ou não como substituintes ósseos. 
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2. PROCEDIMENTOS EXPERIMENTAIS  

 

2.1. SÍNTESE DOS FOSFATOS DE CÁLCIO 

 

2.1.1. Síntese da hidroxiapatita 

 

A síntese por precipitação foi realizada com adição controlada e simultânea das 

soluções de acetato de cálcio (Ca(CH3COO)2) e hidrogenofosfato de amônio ((NH4)2HPO4) 

sobre uma solução de acetato de amônio (NH4CH3COO), sob agitação constante, de forma a 

se obter uma razão molar Ca/P de 1,67. O pH foi conservado em 8,5 pela adição controlada de 

hidróxido de amônio concentrado (NH4OH). O precipitado obtido foi filtrado e lavado com 

água destilada. Posteriormente, o material foi seco a 80°C (VALENTE, 1999). A síntese da 

HAp se dá conforme a equação: 

 

10Ca(CH3COO)2 + 6(NH4)2HPO4 + 8NH4OH → Ca10(PO4)6(OH)2 + 20NH4CH3COO + 6H2O  (1) 

 

sendo que a HAp formada precipita, podendo então ser separada do restante da solução. 

 

2.1.2. Síntese do fosfato octacálcico e do mono-hidrogênio fosfato de cálcio di-hidratado  

 

Foram misturadas as soluções de carbonato de cálcio (CaCO3) e ácido fosfórico 

(H3PO4), obtendo-se uma razão molar Ca/P de 1,33 (ISHIHARA ET AL., 2009), sendo o pH 

do meio reacional aproximadamente 4. O precipitado foi filtrado e seco. Neste procedimento, 

como será discutido posteriormente, há formação de DCPD e OCP. 

Tanto a síntese do fosfato octacálcico (OCP), quanto a síntese do mono-hidrogênio 

fosfato de cálcio di-hidratado em água (DCPD) são obtidos a partir da reação entre o 

carbonato de cálcio (CaCO3) com o ácido fosfórico (H3PO4), sendo que a diferença entre as 

duas sínteses é a temperatura, tendo em vista que quando há maior adição de calor se dá a 

síntese do OCP e em temperatura ambiente tem-se a síntese do DCPD: 

 

                8CaCO3   +   6H3PO4   +   5H2O  →   Ca8H2(PO4)6.5H2O   +   8H2CO3              (2) 

e 

                  CaCO3   +   H3PO4   +   2H2O   →   CaHPO4.2H2O   +   H2CO3.                         (3) 

HAp 

∆ 
OCP 

DCPD 
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Desta forma tem-se que a quantidade de calor foi fator determinante para a síntese 

dos fosfatos de cálcio, sendo que o OCP possui uma razão molar Ca/P de 1,33 e esta foi a 

proporção dos reagentes utilizadas em ambas as sínteses, mas a ausência de temperatura 

induziu a formação do DCPD, com razão molar Ca/P de 1,0. Em ambos os casos houve a 

formação de um precipitado branco, que foi separado da solução e seco para a realização das 

caracterizações físico-químicas. 

Cabe ressaltar que uma mesma síntese levou à formação de dois diferentes tipos de 

fosfatos de cálcio, com diferentes razões molares Ca/P. Sabe-se, porém, que o DCPD pode ser 

convertido em OCP de acordo com as reações (TAS, 2011): 

 

                  6CaHPO4.2H2O + 2Ca2+ → Ca8H2(PO4)6.5H2O(s) + 7H2O + 4H+                      (4) 

 

ou 

           5CaHPO4.2H2O + 3Ca2+ + HPO4
2- → Ca8H2(PO4)6.5H2O(s) + 5H2O + 4H+.           (5) 

 

 

Em ambos os casos os íons cálcio presentes no meio reagem com o DCPD, levando a 

formação do OCP. Pode-se considerar então que a reação entre ácido fosfórico e carbonato de 

cálcio leva à formação de DCPD. Por outro lado, quando há aquecimento do meio reacional, 

há maior solubilização do carbonato de cálcio, o que disponibiliza mais íons cálcio na 

solução, possibilitando a formação do OCP a partir do DCPD. 

 

2.2. PROCESSOS DE SÍNTESE 

 

Diferentes tipos de sínteses são citados na literatura no que se refere à síntese de 

fosfatos de cálcio, desde as mais simples até as mais complexas. O sistema hidrotermal visa 

simular as condições naturais de formação de minerais utilizando-se de temperatura e pressão 

em presença de água, permitindo a preparação de HAp cristalina, de composição homogênea 

e uniforme graças ao efeito da temperatura, da pressão e da solução aquosa (BYRAPPA e 

YOSHIMURA, 2001). O método hidrotermal permite a formação de materiais com alto grau 

de cristalinidade e de fácil dispersão em meio aquoso (LEE et al., 2001). Por outro lado, a 

OCP 

OCP DCPD 

DCPD 
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principal desvantagem desta técnica é a sua baixa cinética de reação, independente da 

temperatura de processamento a ser utilizada (SREEJA e JOY, 2007). 

Tal método, quando assistido por micro-ondas, acrescenta às características do 

método hidrotermal o rápido aquecimento e excelente reprodutibilidade, o aumento na 

cinética de reação, devido à maior interação entre os reagentes, além do aquecimento 

homogêneo da superfície e do núcleo dos materiais (HAN et al., 2006). No sistema 

hidrotermal assistido por micro-ondas a frequência da radiação eletromagnética interage com 

os dipolos permanentes da fase líquida resultando em um rápido aquecimento das partículas 

(aquecimento dielétrico), favorecendo o aumento da velocidade da reação (WILSON et al., 

2006). Durante o aquecimento dielétrico, a radiação transpõe o material de forma que a 

transferência de calor acontece do interior do material até a superfície. Este tipo de 

transferência causa o aquecimento do material e um rápido aumento da temperatura (SIMÕES 

et al., 2012). 

Desta forma escolheu-se para o desenvolvimento deste trabalho realizar sínteses em 

temperatura ambiente, com aquecimento simples (em chapa aquecedora), em sistema 

hidrotermal (H), visando simular condições naturais de formação dos minerais e sistema 

hidrotermal assistido por micro-ondas (HM), que acumula às vantagens do sistema 

hidrotermal a possibilidade de acelerar a velocidade de formação do material.  

 

2.2.1. Síntese em temperatura ambiente 

 

Cada um dos procedimentos acima citados foi realizado em temperatura ambiente 

(entre 20 e 25ºC) sob agitação constante. O procedimento foi realizado em frasco de 

laboratório “Schott” de borossilicato, com tampa de rosca de politereftalato de etileno, com 

resistência até 180ºC. 

 

2.2.2. Síntese em chapa aquecedora 

 

Os respectivos processos de síntese foram realizados com auxílio de uma chapa 

aquecedora (Fisatom, modelo 752A), mantendo-se a temperatura constante em 80 e 120°C 

por 32 min, sob agitação. O procedimento foi realizado em frasco de laboratório “Schott” de 

borossilicato, com tampa de rosca de politereftalato de etileno, com resistência até 180ºC. 
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2.2.3. Síntese pelo método hidrotermal (H) 

 

Para os processos de síntese pelo método hidrotermal os reagentes foram adicionados 

em frascos de vidro de 100 mL que por sua vez foram mantidos em estufa (Odontobrás, 

modelo EL-1.6) à 120°C durante 32 min. O procedimento foi realizado em frasco de 

laboratório “Schott” de borossilicato, com tampa de rosca de politereftalato de etileno, com 

resistência até 180ºC. 

 

2.2.4. Síntese pelo método hidrotermal micro-ondas (HM) 

 

As misturas propostas para cada uma das sínteses foram adicionadas em um copo de 

teflon e então seladas em um reator de aço inox que foi submetido ao processo hidrotermal 

micro-ondas (Liec, modelo HMO-100) por 32 min à 80 e 120°C.  

Os diferentes procedimentos de preparação dos fosfatos foram realizados em solução 

aquosa, conforme Esquema 1. Após os procedimentos de síntese os fosfatos foram secos à 

80°C por cerca de 1 h com auxílio de uma chapa aquecedora (Fisatom, modelo 752A) e em 

seguida desagregados em graal de porcelana. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Esquema 1. Diagrama esquemático para a preparação dos fosfatos de cálcio. 

Secagem e 
desagregação do 

material 

Mistura de 
Reagentes 

Síntese a temperatura 
ambiente 

Síntese a 120°C por      
32 min 

Síntese a 80°C e 120°C 
por 32 min em sistema 

hidrotermal 

Síntese a 80°C e 120°C por 32 min em 
sistema hidrotermal assistido por 

micro-ondas 
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2.3. CARACTERIZAÇÃO FÍSICO-QUÍMICA DOS FOSFATOS PUROS 

 

2.3.1. Difração de Raios X (DRX) 

 

As análises por difração de raios X foram realizadas em difratômetro Panalytical 

X´Pert Pro MPD, com radiação CuKα (λ=1,54060 Å) com passo de 0,04 e tempo de 1 s, com 

variação de 2θ na faixa entre 5 e 60°. 

 

2.3.2. Espectroscopia de Infravermelho (FTIR) 

 

As análises por espectroscopia de infravermelho com transformada de Fourier 

(FTIR) foram realizadas em espectrofotômetro Shimadzu modelo FTIR 8300, na região de 

número de onda entre 400 e 4000 cm−1, usando a técnica com pastilhas de KBr. 

 

2.3.3. Microscopia eletrônica de varredura (MEV) 

 

A morfologia das partículas das amostras obtidas foi analisada por microscopia 

eletrônica de varredura (MEV), sendo que a obtenção das imagens foi realizada em 

microscópio eletrônico de varredura Philips modelo Quanta 200 FEI, com feixe de 30 keV. 

 

2.4. TESTE DE ADSORÇÃO DE PIRIDINA 

 

Buscando caracterizar os sítios ácidos das amostras sintetizadas e até mesmo 

diferenciá-las entre si, quando possível, foi feito o teste de adsorção de piridina. O método de 

adsorção de piridina é muito usado na caracterização da acidez de sólidos com a vantagem de 

permitir a identificação do tipo de centros ácidos presentes no material (PIRES Et al., 1998). 

Para tanto os fosfatos (35 mg de cada amostra) foram colocadas em um recipiente 

(2760 cm3) contendo um béquer com 5 mL de piridina e então o recipiente foi lacrado e 

mantido em repouso por 60 h. Após este período as amostras foram retiradas do recipiente e 

mantidas em ambiente aberto. Então estas amostras foram analisadas por espectroscopia de 

infravermelho por transformada de Fourier por reflectância total atenuada (ATR) em 

equipamento FTIR-ATR RFS100 da Bruker. As amostras caracterizadas por DRX como 

sendo formadas por misturas de fases não foram avaliadas. 
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2.5. SÍNTESE DOS COMPÓSITOS FOSFATO DE CÁLCIO-ColÁGENO 

 

Para a preparação dos compósitos utilizou-se apenas uma amostra de cada tipo de 

fosfato (HAp, DCPD e OCP), tendo sido elegida, para cada fosfato, apenas uma rota de 

síntese, como sendo a que apresenta melhores resultados, tanto no que se refere às 

características físicas e químicas dos fosfatos produzidos quanto ao método utilizado no que 

se refere à aplicabilidade do método, facilidade de manuseio e custo. Desta forma, para a 

síntese dos compósitos foram escolhidas as seguintes metodologias: síntese à 80ºC em chapa 

aquecedora para a HAp e para o OCP e em temperatura ambiente para o DCPD. 

Os compósitos, para todos os fosfatos, foram preparados respeitando-se a proporção 

fosfato:colágeno de 2:1 (m/m), visto que a composição natural de ossos humanos está entre 

65 e 70% mineral e entre 25 e 30% orgânico (SOMMERFELDT e RUBIN, 2011). Adicionou-

se também à síntese dos compósitos o glutaraldeído (GA) por ser o reagente mais 

extensivamente utilizado para formar ligações cruzadas (reticulações) via base de Schiff entre 

os grupos ε-amino das cadeias laterais dos resíduos dos aminoácidos lisina e hidroxilisina 

presentes na estrutura primária das fibras de colágeno (SHEU et al. 2001; DAMINK et al., 

1995). Para a síntese dos compósitos foi utilizado o colágeno hidrolisado encontrado em casas 

de produtos naturais. 

O colágeno hidrolisado é obtido por hidrólise química e enzimática sob condições 

controladas do colágeno tipo I. As cadeias de proteínas do colágeno são clivadas por 

processos térmicos, químicos ou bioquímicos, ou ainda, uma combinação destes. As frações 

de baixo peso molecular, assim obtidas, possuem propriedades específicas, como o fato de 

serem solúveis em água fria e de não formam géis mesmo em soluções altamente 

concentradas. A principal característica do colágeno hidrolisado é o seu peso molecular (que é 

dependente das matérias-primas utilizadas e do processo de fabricação) que varia entre 2000 e 

20000 g.mol-1 (SCHRIEBER e GAREIS, 2007). O colágeno hidrolisado vendido 

comercialmente geralmente possui granulometria fina (aproximadamente 250 µm) e é seco 

por processo de spray dried. 

A preparação dos compósitos foi feita a partir da adição do fosfato de cálcio em um 

hidrossol de colágeno (colágeno hidrolisado puro – Sanibrás), onde a quantidade de água 

necessária foi diferente para cada tipo de fosfato, uma vez que os materiais são diferentes, e 

visou-se obter em todos os casos uma consistência viscosa semelhante. Em seguida 
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adicionou-se uma solução de GA 1% (v/v). As proporções utilizadas em cada caso são 

apresentadas na Tabela 1. 

 

Tabela 1. Proporções utilizadas na síntese dos compósitos. 

 
 Fosfato Colágeno Glutaraldeído Água 

HAp 2 1 1 1 

DCPD 2 1 1 3 

OCP 2 1 1 4 

 

Após homogeneização mecânica os compósitos foram acondicionados em freezer por 

48h e em seguida liofilizados (Liofilizador Edwards, modelo Modulyo) em pressão de           

10-1 atm e temperatura de -40ºC por 48 h. Em seguida, os compósitos foram desagregados e 

armazenados. 

 

2.6. CARACTERIZAÇÃO FÍSICO-QUÍMICA DOS COMPÓSITOS  

 

2.6.1. Difração de Raios X (DRX) 

 

As análises por difração de raios X foram realizadas em difratômetro Panalytical 

X´Pert Pro MPD, com radiação CuKα (λ=1,54060 Å) com passo de 0,04 e tempo de 1 s, com 

variação de 2θ na faixa entre 5 e 60°. 

 

2.6.2. Espectroscopia de Infravermelho (FTIR) 

 

As análises por espectroscopia de infravermelho com transformada de Fourier 

(FTIR) foram realizadas em espectrofotômetro Shimadzu modelo FTIR 8300, na região de 

número de onda entre 400 e 4000 cm−1, usando a técnica com pastilhas de KBr. 

 

2.6.3. Microscopia eletrônica de varredura (MEV) 

 

A morfologia das partículas das amostras obtidas foi analisada por microscopia 

eletrônica de varredura (MEV), sendo que a obtenção das imagens foi realizada em 

microscópio eletrônico de varredura Philips modelo Quanta 200 FEI, com feixe de 30 keV. 
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2.7. DETERMINAÇÃO DA RAZÃO MOLAR CÁLCIO/FÓSFORO (Ca/P) 

 

As propriedades dos fosfatos de cálcio estão diretamente relacionadas à razão molar 

Ca/P que apresentam, sendo que, quanto maior esta razão, menor a solubilidade do fosfato. 

Para tanto é preciso calcular as quantidades molares de cálcio e fósforo, para que se possa 

determinar tal razão e determinar as possíveis propriedades do fosfato estudado. 

 

2.7.1. Determinação de fósforo 

 

Para a determinação do fósforo presente nas amostras utilizou-se o método do azul 

de molibdênio, segundo Murphy e Riley (1962). A determinação de fósforo foi feita por 

espectrofotometria, em espectrofotômetro Femto (modelo 800XI) e para tanto se iniciou o 

procedimento preparando-se o reagente misto, que deve ser preparado no dia da análise para 

obtenção de melhores resultados. 

O reagente misto foi preparado seguindo-se a proporção: 50% solução de H2SO4 

(Isofar) 2,5 mol.l-1, 15% de solução de molibdato de amônio ((NH4)6Mo7O24.4H2O, Synth) 

0,03 mol.l-1 (que deve ser estocada em frasco de vidro âmbar), 30% de solução de ácido 

ascórbico (C6H8O6, Fmaia) 0,1 mol.l-1 (preparada no dia da análise) e 5% de solução de 

tartarato de antimônio e potássio (C8H4K2O12Sb2.3H2O, Vetec) com concentração de 1 mg de 

Sb/ml.  

Após a preparação do reagente misto obteve-se uma curva de calibração entre 100 e 

400 µg de fósforo/l a partir de uma solução estoque de KH2PO4 (Fmaia), contendo 40 mg de 

fósforo/l. Prepararam-se, em seguida, as amostras da curva de calibração para a leitura da 

absorção fazendo-se adição de 1 ml do reagente misto em 10 ml da amostra a ser lida e após 

agitação esperou-se por 10 min para a manifestação da cor (azul). As absorvâncias foram 

determinadas a 882 nm. 

Cada um dos materiais a ser analisado quanto a sua respectiva quantidade de fósforo 

presente foi dissolvido (0,0150 g de HAp; 0,0156 g de DCPD e 0,0148 g de OCP) em 10 ml 

de solução de H2SO4 2,5 mol.l-1 (solução estoque) e, então, cada uma destas soluções foi 

diluída 10000 vezes em água destilada. A análise por espectrofotometria destas amostras foi 

feita seguindo o mesmo procedimento utilizado na curva de calibração. As análises foram 

feitas em triplicatas. 

 



22 
 

2.7.2. Determinação de cálcio 

 

Esta determinação consiste na extração do cálcio contido na amostra, por digestão 

ácida, e medição de sua concentração através da técnica de absorção atômica, sendo este o 

método mais indicado para materiais com baixos teores de cálcio. 

A determinação de cálcio foi feita por espectrometria de absorção em chama, em 

espectrômetro Shimadzu, e para tanto se iniciou o procedimento preparando-se uma curva de 

calibração entre 0,05 e 2,0 mg.l-1 de cálcio a partir de uma solução padrão de 1000 mg.l-1 de 

cálcio (Merck), sendo que em todas as amostras da curva adicionou-se 10% de solução de 

La2O3 (Merck) 0,1% m/v (agente sequestrante) que deve ser adicionado porque o fosfato de 

cálcio forma um composto estável ao ser aquecido, o que dificulta sua determinação, e assim 

sendo o lantânio, estando presente, forma um composto termicamente estável com o fosfato, 

disponibilizando o cálcio em seu estado atômico, consentindo assim que ele seja detectado 

com adequada sensibilidade (SKOOG et al., 2002; WILLIS, 1960). Todas as soluções a serem 

usadas devem ter sido recém-preparadas. 

Para a análise dos materiais quanto a sua relativa quantidade de cálcio, foram 

pesados para a HAp, o DCPD e o OCP, respectivamente, 0,0200 g, 0,0250g e 0,0340g que 

foram colocados, separadamente, em balão de 10 mL e então adicionou-se HNO3 concentrado 

(Synth) até completa dissolução do material e completou-se o volume com água ultrapura 

(solução estoque). As amostras foram, então, diluídas 1000 vezes com adição da solução 

0,1% de La2O3, como na curva de calibração. 

 

2.8. ESTUDO DA ESTABILIDADE TÉRMICA 

 

Segundo a Confederação Internacional de Análise Térmica e Calorimetria (ICTAC), 

a análise térmica compreende um grupo de técnicas em que uma propriedade física de uma 

substância é medida em função da temperatura. Por esta definição, para que uma técnica 

térmica seja considerada como termoanalítica devem ser atendidos três critérios: 1) uma 

propriedade física deve ser medida, 2) a medida deve ser expressa em função da temperatura e 

3) a medida deve ser feita em um sistema de temperatura controlada (IONASHIRO, 2004). 
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2.8.1. Análise termogravimétrica (TGA) 

 

A análise termogravimétrica (TG, TGA50 Shimadzu) avalia a redução de massa de 

uma amostra em função da temperatura em atmosfera controlada. O início e o fim do processo 

de perda de massa são obtidos através da derivada da curva termogravimétrica (DTG) 

(IONASHIRO e GIOLITO, 1980). As análises de TG foram realizadas com de aquecimento 

de 30°C/min em uma faixa de temperatura entre 20 e 800ºC em atmosfera controla de 

nitrogênio. 

 

2.8.2. Calorimetria exploratória diferencial (DSC) 

 

Calorimetria exploratória diferencial (DSC) é uma técnica na qual é medida a 

diferença de energia fornecida à substância em relação a um material de referência, em função 

da temperatura (IONASHIRO e GIOLITO, 1980). As curvas de DSC foram obtidas (DSC60 

Shimadzu) com razão de aquecimento de 10ºC/min, na faixa entre 30 e 500ºC. Foi utilizado 

vazão de gás de 30 mL/min em atmosfera de nitrogênio. Foram utilizados para as análises 

suportes herméticos de alumínio. 

 

2.9. TESTE DE VIABILIDADE CELULAR – ENSAIO DO MTT 

 

O teste de viabilidade celular é baseado na medida da viabilidade das células via 

atividade metabólica (SCUDIERO et al., 1988). O MTT [3-(4,5 dimetiltiazol-2-ilo)-2-5-

difenil-2H-tetrazolato de bromo], uma substância amarela e solúvel em água, é 

metabolicamente reduzido por meio da enzima mitocondrial desidrogenase succinica nas 

células viáveis a um composto violeta insolúvel em água, o formazam, que se acumula no 

citoplasma celular. O número de células viáveis é proporcional à intensidade da cor violeta, 

determinada a partir de medidas fotométricas após dissolução do formazam em dimetil 

sulfóxido (DMSO). 

Células L929 (104 células/100 µl DMEM (meio mínimo essencial Eagle) tamponado 

com bicarbonato de sódio e suplementado com soro fetal bovino (10%)) foram semeadas em 

placas de 96 poços e incubadas por aproximadamente 24 h (37 °C / 5 % CO2) para formação 

de uma monocamada semi-confluente. As células L929 pertencem a uma linhagem de 

fibroblastos muito utilizada para testes de citotoxidade (SERRANO et al., 2004). A linhagem 
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L é derivada do tecido areolar subcutâneo e adiposo de um camundongo macho C3H/An de 

100 dias (dados do produto). Os fibroblastos são, predominantemente, encontrados em tecidos 

conectivos perdidos ou danificados, sendo muito importantes nos mecanismos de reparação e 

no remodelamento tecidual (PAN et al., 2006) o que justifica sua grande utilização como 

composto modelo em testes de citotoxicidade. 

Para cada tipo de fosfato estudado e seus respectivos compósitos (HAp, HAp-Col, 

DCPD, DCPD-Col, OCP e OCP-Col) foram testadas diferentes concentrações (104, 103, 102, 

10 e 1 µg/ml). Além dos grupos experimentais foi preparado também um controle negativo 

sem adição de interferentes (CN). Após os tratamentos, as células foram mantidas incubadas 

por 24 h (37°C / 5% CO2). 

Após esse período, o meio foi removido e adicionou-se 180 µl de DMEM e 20 µl de 

solução de MTT (5 mg/ml em DMEM) em cada poço teste. As placas foram incubadas 

novamente por 4 h (37°C / 5% CO2) de forma a permitir o metabolismo do MTT. Passado 

esse período o meio foi sugado e a placa foi invertida para secagem do remanescente de MTT. 

Os cristais de formazan foram então ressuspendidos em 200 µl de DMSO com auxílio de um 

agitador (Lab Rotator Thermo Scientific) a 150 rpm por 5 min. 

A absorção de cada um dos poços foi então determinada em espectrofotômetro (TP-

READER Thermoplate) com comprimento de onda de 540 nm, onde foram considerados os 

valores de absorbância como indicadores de viabilidade celular. Os dados foram então 

submetidos ao teste ANOVA (análise de variância) e teste de Tukey (p ≤ 5). O número de 

repetições de cada grupo foi de 8, sendo que o experimento foi repetido três vezes. 

 

2.10. AVALIAÇÃO DA CINÉTICA DE SOLUBILIZAÇÃO EM FLUIDO 

FISIOLÓGICO SIMULADO 

 

Uma característica muito importante para biomateriais é a solubilidade desse tipo de 

composto em ambiente de fluido fisiológico normal (pH 7,4) e, ainda, se ele é reabsorvido sob 

condições ácidas, produzida pelos osteoclastos. Para algumas aplicações dos biomateriais 

utilizados em reposições ósseas, como a cranioplastia, uma reabsorção relativamente lenta é 

aceitável. Porém, em outras aplicações, como em reparos periodontais, a possibilidade do 

material implantado ser rapidamente reabsorvido é fundamental (CHOW et al., 2003). 

O menor valor de pH reportado para fluidos extracelulares de osteoclastos é em torno 

de 3, enquanto que o pH do fluido fisiológico em contato direto com o biomaterial que está 
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sendo reabsorvido é maior, em torno de 5 (SILVER et al., 1988). Desta forma, a utilização de 

fluidos fisiológicos simulados (FFS) com pH na faixa entre 3 e 5 pode ser muito relevante 

para se avaliar o processo de reabsorção in vivo. A composição da FFS é apresentada na 

Tabela 2 (CHOW et al., 2003). No presente estudo, o FFS foi preparado em condições ácidas 

porque as amostras testadas são relativamente insolúveis em meio alcalino ou neutro e 

solúveis em soluções ácidas. Vale destacar o pH final 3 torna o processo de dissolução mais 

ativo. 

 

Tabela 2. Composição do fluido corporal simulado (FFS). 

 [   ] / mmol.l-1 
Ca(OH)2 1,15 
H3PO4 1,2 
KCl 134,2 
HCl 2,55 
pH 3 

 

Foram preparadas pastilhas das amostras (13 mm de diâmetro x 1 mm de altura) em 

prensa (Shimadzu SSP 10A) sob pressão de 80 kgf por 10 minutos. Essas pastilhas foram 

então imersas em 40 ml de FFS e mantidas a 37ºC em banho-maria (Novatecnica, NT 268) 

por 60 min. Após 60 min a pastilha era retirada do FFS e imersa em uma nova solução de FFS 

(40 ml) a 37ºC e mantida imersa por mais 60 min. O procedimento foi realizado em triplicata 

e repetido até obter-se 5h de experimento. Destaca-se que a pastilha era imersa em uma nova 

porção de FFS para que se pudesse garantir que não haveria saturação da solução com íons 

cálcio ou fósforo. Os recipientes com FFS que haviam permanecido por 60 min com a 

amostra submersa foram mantidos em geladeira até o momento da análise de quantificação de 

cálcio por absorção atômica, sendo retirados da geladeira em tempo suficiente para atingirem 

a temperatura ambiente no momento da análise. 

A determinação de cálcio foi feita por espectrometria de absorção atômica em 

chama, em espectrômetro Thermo (S Series). O procedimento foi realizado utilizando-se a 

combinação oxidante/combustível ar-acetileno. As amostras e a curva de calibração foram 

preparadas utilizando-se uma solução 0,1% de solução de La2O3 (Merck) como diluente. 

Todas as soluções usadas foram preparadas no momento da análise e as leituras foram 

realizadas em triplicata. 
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3. DISCUSSÃO E RESULTADOS 

 

3.1. CARACTERIZAÇÃO FÍSICO-QUÍMICA DOS FOSFATOS PUROS 

 

3.1.1. Difração de Raios X (DRX) 

 

A difração de raios X (DRX) representa o fenômeno de interação entre o feixe de 

raios X incidente e os elétrons dos átomos componentes de um material, consistindo na 

incidência da radiação em uma amostra e na detecção dos fótons difratados. Os difratogramas 

obtidos a partir da análise por DRX dos materiais sintetizados nas diferentes rotas sintéticas 

estão dispostos na Figura 5.  A partir desta análise foi possível confirmar a fase cristalina, o 

grau de cristalinidade e o tamanho médio dos cristalitos presentes em cada uma das amostras, 

sintetizadas pelos diferentes métodos. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figura 5. Difratogramas de raio X para a HAp sintetizada em temperatura ambiente (—) , a 80ºC em chapa 

aquecedora (—) e sistema hidrotermal assistido por micro-ondas (—) e a 120°C em chapa aquecedora (—), em 

sistema hidrotermal (—) e em sistema hidrotermal assistido por micro-ondas (—). 

 

Os picos de difração apresentados pelas amostras obtidas nas diferentes rotas 

sintéticas foram indexados com sendo a fase hexagonal da HAp (grupo espacial P63/m, ICSD 

- Inorganic Crystal Structure Database - 016742). A análise dos difratogramas caracterizou 

ainda os diferentes materiais como sendo puros, exceto quando a síntese foi realizada em 
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temperatura ambiente, que apresentou um perfil de difração com grande quantidades de 

sobreposição de picos, indicando que possivelmente há uma mistura de fases, composta por 

HAp e outros fosfatos de cálcio (com menor razão molar Ca/P) que podem estar sendo 

formados durante o processo de síntese em temperatura ambiente, como por exemplo o DCPA 

(mono-hidrogênio fosfato de cálcio anidro) e o DCPD.  

A análise dos difratogramas mostra uma melhor definição dos picos quando a síntese 

é realizada em sistema HM, podendo-se dizer que há uma melhor organização estrutural do 

sistema neste tipo de síntese (BINGÖL e DURUCAN, 2011; CHAUDHRY et al., 2006; HAN 

et al., 2006; FANG et al., 1994). Por outro lado o perfil dos difratogramas permanece o 

mesmo em todos os casos, sendo que, mesmo a HAp sintetizada em sistema HM tendo 

apresentado uma ligeira melhora nos resultados (picos mais intensos e mais bem definidos), 

não foram encontradas diferenças significativas quanto à caracterização das amostras. 

Em um material onde os átomos estejam arranjados periodicamente no espaço, 

característica das estruturas cristalinas, o fenômeno da difração de raios X ocorre nas direções 

de espalhamento que satisfazem a Lei de Bragg. A relação de Bragg permite relacionar os 

ângulos de incidência do feixe de raios X, com os espaçamentos interplanares, considerando 

que os planos cristalinos agem como uma rede de difração óptica.  O cálculo do tamanho 

médio dos cristalitos (τ) é dado pela equação de Scherrer (SURYANARAYANA e 

NORTON, 1998): 

 

                                                          (6) 

sendo que: 

 

                                                   β2 = (B)2 – (bp)
2                                                       (7) 

 

onde B é a largura a meia altura do pico de difração observado para o material em questão, b é 

a mesma medida referente à um padrão externo, analisado nas mesmas condições da amostra 

e K é uma constante que dependerá da forma do ponto quando o feixe toca a esfera de Ewald 

e esta forma está relacionado com a morfologia do cristal. O valor mais utilizado para K é 0,9, 

que se aplica quando o cristalito apresenta forma globular. No entanto, como a HAp aqui 

obtida apresentou sistema hexagonal, esse valor de 0,9 não pode ser usado e então pode-se 

utilizar um tratamento mais geral para o tamanho do cristalito, proposto por Stokes e Wilson, 

que é independente da forma do cristalito e de sua simetria. Nesta proposta se considera a 

θβ
λτ

cos

.

⋅
⋅= K
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grandeza efetiva do cristalito, em uma equação igual à proposta por Scherrer, em que o valor 

de K é variável e sendo o valor de K considerando como sendo 1 o erro na estimativa do 

tamanho do cristalito é da ordem de ± 10% (AZAROFF e BUERGER, 1958). 

A Tabela 3 apresenta uma estimativa do tamanho médio de cristalito calculado para 

cada uma das amostras sintetizadas, a partir da equação de Scherrer, utilizando como 

referência o plano de difração (002) contido nos difratogramas obtidos para as amostras de 

HAp. 

 

Tabela 3. Tamanhos médios dos cristalitos, calculados a partir da equação de Scherrer, com base no plano 002 

dos difratogramas das amostras de HAp. 

 
Amostra Síntese τ (nm) 

HAp 

t. amb. 46,2 

80ºC 78,1 

HM80ºC 111,6 

120ºC 79,3 

H120ºC 73,2 

HM120ºC 132,1 

 

A partir da análise dos tamanhos médios dos cristalitos percebe-se que o aumento da 

temperatura gera cristalitos maiores, visto que os picos de difração tendem a ser mais intensos 

e mais estreitos para amostras sintetizadas em temperaturas mais elevadas. Tal característica 

pode ser atribuída ao fato de que o aumento de temperatura, a pressão constante, aumenta a 

mobilidade dos átomos, resultando em um crescimento mais rápido dos grãos. Por outro lado, 

embora o aumento da pressão, à temperatura constante, geralmente reduza a mobilidade dos 

átomos há um aumento de elasticidade na superfície dos grãos, o que pode induzir o 

crescimento do grão. A pressão pode, ainda, induzir a ordenação da fase não cristalina, ou 

parcialmente desordenada, levando a maiores tamanhos de cristalito. (GUBICZA et al., 2007). 

Os parâmetros de rede apresentados para o sistema aqui caracterizado (ICDS 

016742) indicaram: a e b = 9,4320  Å e c = 6,8810 Å, valores estes que vão de encontro aos 

valores calculados por Wang e Fu (2011), assim como o volume de cela, que é de 530,14 Å3. 

A Figura 6 apresenta os difratogramas obtidos para as amostras de OCP obtidas à 80 

e 120°C, e para o DCPD, sintetizado em temperatura ambiente. 
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Figura 6. Difratogramas de raio X para o DCPD sintetizado em temperatura ambiente (—) e para o OCP 

sintetizado a 80ºC em chapa aquecedora (—) e em sistema hidrotermal assistido por micro-ondas (—) e 120°C 

em chapa aquecedora (—), em sistema hidrotermal (—) e em sistema hidrotermal assistido por micro-ondas (—). 

 

A análise dos difratogramas de raios X caracterizou as amostras com elevada 

organização na estrutura cristalina, porém nos casos de síntese a 120ºC há formação de 

mistura de fases. A análise por difração de raios X das amostras sintetizadas em temperatura 

ambiente identificou alta cristalinidade, com formação de uma fase pura, a Brushita, ou 

mono-hidrogênio fosfato de cálcio di-hidratado (CaHPO4.2H2O), o DCPD. As amostras 

sintetizadas em sistema hidrotermal e hidrotermal assistido por micro-ondas a 120ºC levaram 

à formação do OCP, porém as amostras sintetizadas em sistema hidrotermal assistido por 

micro-ondas indicaram a presença de DCPA e a síntese em sistema hidrotermal, a presença de 

DCPD, misturado ao OCP. Estes outros fosfatos foram, provavelmente, formados por rotas 

sintéticas alternativas, sendo que no caso da amostra sintetizada em chapa aquecedora, esta 

nem apresentou o OCP como uma de suas fases, apresentando apenas a presença de HAp e 

DCPD em sua composição. Tais resultados mostram que as rotas de síntese a 120ºC não são 

úteis na síntese de OCP, e que a síntese à temperatura ambiente leva a formação do DCPD em 

sua fase pura. 

No que se refere às amostras obtidas por rota de síntese a 80ºC, a análise dos 

difratogramas de raios X caracterizou as amostras com boa organização na estrutura cristalina, 

caracterizadas como sendo compostas por OCP em ambos os casos, indicando que a 
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temperatura de 80ºC permite a formação do OCP no processo de síntese em fase aquosa. Tais 

análises mostram, então, que a rota de síntese em meio aquoso a 80°C pode gerar o OCP em 

sua forma pura, mas que em temperatura ambiente a mesma rota sintética leva à formação de 

DCPD.  

A análise dos difratogramas mostra uma melhor definição dos picos quando da 

síntese em sistema HM a 80ºC, podendo-se dizer que há uma melhor organização estrutural 

do sistema neste tipo de síntese. Por outro lado, o perfil dos difratogramas permanece o 

mesmo nos dois casos de síntese a 80ºC, não sendo encontradas diferenças significativas 

quanto à caracterização das amostras 

A análise dos picos de difração das amostras caracterizadas como OCP foram 

indexados, ainda, como sendo de sistema triclínico (grupo espacial P-1, ICSD - Inorganic 

Crystal Structure Database - 065347) e para o DCPD caracterizou-se a amostra como sendo 

de sistema monoclínico (grupo espacial Ia, ICSD - Inorganic Crystal Structure Database - 

16132). 

A Tabela 4 apresenta uma estimativa do tamanho médio de cristalito calculado para 

cada uma das amostras sintetizadas, a partir da equação de Scherrer. Compete ressaltar 

também que para as amostras sintetizadas à 80ºC (OCP) utilizou-se como referência o plano 

de difração 002 e para a amostra sintetizada em temperatura ambiente (DCPD) utilizou-se 

como referência o plano de difração 020, visto que tais amostras foram caracterizadas como 

sendo diferentes entre si, apresentando, inclusive, padrões de difração bem diferentes. 

 

Tabela 4. Tamanhos médios dos cristalitos, calculados a partir da equação de Scherrer, com base no plano 002 

para as amostras sintetizadas à 80 e 120ºC e 020 para a amostra sintetizada em temperatura ambiente. 

 
Amostra Síntese τ (nm) 

DCPD t. amb. 58,4 

OCP 
80ºC 28,6 

HM80ºC 33,5 

 

De acordo com a relação de Bragg e a equação de Scherrer, como citado 

anteriormente, calculou-se o tamanho dos cristalitos tanto para o OCP quanto para o DCPD, 

onde se obteve para o DCPD um valor aproximado de 58 nm e para o OCP, 29 nm quando a 

síntese foi realizada em chapa aquecedora e 34 nm quando realizada em sistema hidrotermal 

assistido por micro-ondas, mostrando mais uma vez que ambas as rotas de síntese não 
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apresentam diferenças significativas. Pode-se destacar, então que os cristalistos de DCPD são 

consideravelmente maiores, quando comparados aos do OCP, que por sua vez não apresentou 

muita diferença entre uma rota sintética e outra. Os valores encontrados para as amostras 

sintetizadas à 120ºC não foram apresentados uma vez que estas amostras foram caracterizadas 

como sendo constituídas por misturas de fases, o que torna este valor irrelevante. Os 

parâmetros de rede apresentados para os sistemas aqui caracterizados (ICDS 065347 e 16132 

para OCP e DCPD, respectivamente) indicaram a = 19,6920 Å, b = 9,5230 Å e c = 6,8350 Å 

com volume de cela de 1213,06 Å3 para o OCP e a = 5,8120 Å, b = 15,1800 Å e c = 6,2390 Å 

com volume de cela de 492,91 Å3 para o DCPD. 

 

3.1.2. Espectroscopia de Infravermelho (FTIR) 

 

A Figura 7 apresenta os espectros de infravermelho obtidos para as amostras de HAp 

sintetizadas em temperatura ambiente, 80 e 120ºC. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figura 7. Espectros de IV para a HAp sintetizada em temperatura ambiente (—)  a 80ºC em chapa aquecedora 

(—) e em sistema hidrotermal assistido por micro-ondas (—) e a 120°C em chapa aquecedora (—), em sistema 

hidrotermal (—) e em sistema hidrotermal assistido por micro-ondas (—). 

 

A análise dos espectros de infravermelho das amostras de HAp, mostrou que, 

independente da rota sintética e da temperatura utilizada no processo de síntese, as amostras 

possuem perfis de infravermelho similares, sendo que para todas a amostras verificou-se a 

presença das bandas características da HAp. Nota-se em 3570 cm-1 a presença da banda 
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referente à presença de OH- estrutural, bem como em 636 cm-1 (νOH), bandas estas que são 

típicas de OH da HAp (HAN et al., 2006). Também foram encontradas as bandas 

características de fosfato ((PO4)
3-) em 565, 603, 962 e 1032-1101 cm-1 (δPO4

3-) e água residual 

em 1632 (δOH(H2O)) e 3454 cm-1 (νO-H(H2O)). Nota-se ainda, em especial no material obtido em 

sistema hidrotermal assistido por micro-ondas a 120ºC, a presença de bandas pouco intensas 

de acetato em 670 (δCOO-(CH3COO-)) e de carbonato 771 (ν
3OCO) e 1385 cm-1 (ν

asCO) 

(NAKAMOTO, 2009; VAIDYA et al., 1997), precursores na síntese. Vale ressaltar, no 

entanto que, proporcionalmente, considerando-se as intensidades das bandas, a presença de 

fosfato é muito maior que a presença de acetato em todos os casos, indicando que a reação foi 

efetiva. 

Para a caracterização da HAp, em específico, destaca-se a presença de duas bandas, 

uma em 3572 cm-1 e outra em 632 cm-1 (HAN et al., 2006), bandas estas que são 

características da presença de hidroxila (OH) de HAp, sendo que ambas foram identificadas 

nos espectros de todas as amostras. 

A Figura 8 apresenta os espectros de infravermelho obtidos para as amostras de OCP 

obtidas a 120 e 80°C, sendo que o espectro da amostra sintetizada em temperatura ambiente é 

referente ao DCPD.  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figura 8. Espectros de IV para o DCPD sintetizado em temperatura ambiente (—) e para o OCP sintetizado a 

80ºC em chapa aquecedora (—) e em sistema hidrotermal assistido por micro-ondas (—) e a 120°C em chapa 

aquecedora (—), em sistema hidrotermal (—) e em sistema hidrotermal assistido por micro-ondas (—). 
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A análise dos espectros de infravermelho das amostras sintetizadas à 120ºC, 80ºC e 

em temperatura ambiente mostrou que em todos os espectros estão presentes as bandas 

características de fosfato em 1075-980, 600 e 560 cm-1 (δPO4
3-) (NAKAMOTO, 2009), porém 

estas são menos intensas na amostra sintetizada em temperatura ambiente. A análise dos 

espectros também mostra bandas referentes ao carbonato (CO3) em 1380 cm-1 (νCO) 

(NAKAMOTO, 2009; BESSLER e RODRIGUES, 2008), precursor na síntese, porém de 

forma muito discreta, quando comparadas proporcionalmente com as bandas de fosfato. Pode-

se verificar também, no espectro de infravermelho da amostra sintetizada em temperatura 

ambiente a presença de bandas em 873 e 985 cm-1, características do estiramento P-(OH) (νP-

(OH)) de DCPD (KARAMPAS e KONTOYANNIS, 2013) e em 1218 cm-1 a deformação O-H 

no plano (δO-H), também característica de DCPD (XU et al., 1999). Verifica-se ainda as 

bandas características de água residual em 1645 (δOH(H2O)) e 3460 cm-1 (νO-H(H2O)). 

As análises por infravermelho indicam, então, a presença de fosfatos em todas as 

amostras analisadas e que a amostra sintetizada em temperatura ambiente apresenta bandas 

características de DCPD, sugerindo a presença deste fosfato em específico. Esta análise 

isolada, porém, não permite a caracterização do tipo de fosfato presente na amostra, fazendo 

necessária a complementação da caracterização com outras análises. 

 

3.1.3. Microscopia eletrônica de varredura (MEV) 

 

A análise das imagens de MEV mostra que as sínteses em temperatura ambiente e 

em chapa aquecedora a 120°C apresentam certa quantidade de aglomerados, mas ainda assim 

é possível verificar a tendência em formar partículas globulares, que pode ser observada em 

todas as amostras sintetizadas, sendo que o diâmetro de partícula parece não ser influenciado 

pela rota de síntese, pois as imagens mostram partículas com certa homogeneidade tanto em 

forma quanto em diâmetro. Segundo Welzel e colaboradores (2004), é possível se conseguir 

hidroxiapatita globular com tamanho entre 60 e 90 nm, com cristalinidade variável a partir de 

reações de precipitação em temperatura ambiente, podendo-se notar tais características nos 

materiais obtidos no presente trabalho. 

A Figura 9 apresenta as imagens de MEV para a hidroxiapatita obtida em 

temperatura ambiente, 80 e 120°C em chapa aquecedora, em processo hidrotermal e 

hidrotermal assistido por micro-ondas. 
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Figura 9. Imagens de MEV para a HAp obtida a (a) temperatura ambiente, em chapa aquecedora a (b) 120° e (c) 

80°C, (d) 120°C em sistema hidrotermal e em sistema hidrotermal assistido por micro-ondas a (e) 120°C e (f) 

80°C. 

 

Muitos estudos (WANG e FU, 2011; WILSON et al., 2006; DESHPANDE et al., 

2005; YANG et al., 2005; LIU et al., 2004; XU et al., 2004; KHOLLAM et al., 2001; 

KOMARNENI et al., 1999) mostraram que a síntese em sistema hidrotermal assistido por 

micro-ondas pode ser utilizada no processamento de uma variedade de materiais (em especial 

para aqueles que são difíceis de se obter por métodos convencionais), com possibilidade de 

economia de tempo e energia. Alguns estudos, ainda, utilizaram o sistema hidrotermal micro-

ondas na síntese da própria HAp (WANG e FU, 2011; HAN et al., 2006) com obtenção de 

partículas nanométricas, porém os dados aqui apresentados mostram que as diferentes rotas 

sintéticas não geraram diferenças significativas no material formado. Vale ressaltar que Wang 

e Fu (2011) e Han e seus colaboradores (2006) trabalharam com precursores diferentes em 

suas rotas sintéticas e temperaturas mais altas (140 e 300ºC, respectivamente), o que pode 

justificar o fato de terem conseguido sintetizar partículas nanométricas, além de terem 

trabalhando apenas com a síntese em sistema hidrotermal assistido por micro-ondas, com 

variação de temperatura, tempo e energia utilizada na síntese, não tendo comparado, então 

seus resultados com rotas de síntese diferentes. 
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A Figura 10 apresenta as imagens de MEV para as sínteses de OCP a 120°C e 80ºC e 

para o DCPD sintetizado em temperatura ambiente. A análise por microscopia eletrônica de 

varredura indicou que as amostras aqui sintetizadas apresentaram formas que se assemelham a 

placas, sem morfologia regular (tamanhos polidispersos), sendo que em cada caso notam-se 

particularidades, como placas mais largas e mais espessas, como na síntese em temperatura 

ambiente, e mais compactas quando há aumento de temperatura (120ºC ou 80ºC).  O sistema 

hidrotermal possibilitou a formação de placas mais estreitas e com menores dimensões 

misturadas a aglomerados. O sistema hidrotermal assistido por micro-ondas que gerou a 

formação de placas menos espessas, mas pode-se notar também a presença de aglomerados. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figura 10. Imagens de MEV para o (a) DCPD, para as misturas de fases obtidas a 120ºC (b) em chapa 

aquecedora, (c) em sistema hidrotermal e (d) em sistema hidrotermal assistido por micro-ondas e para o OCP 

obtido a 80ºC em (e) chapa aquecedora e (f) sistema hidrotermal assistido por micro-ondas. 

 

3.2. TESTE DE ADSORÇÃO DE PIRIDINA 

 

Para verificar o tipo de sítios ácidos (Brönsted e Lewis) presentes nas amostras 

preparadas foram realizadas análises no infravermelho antes e após a adsorção de piridina. A 

piridina tem sido a molécula mais estudada para estes tipos de interação, sendo capaz de 

reagir com os sítios ácidos de Brönsted bem como os de Lewis, que absorvem em diferentes 
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bandas de frequência no infravermelho, na região compreendida entre 1400-1600 cm-1. 

Bandas em 1545-1555 e 1445-1455 cm-1 são atribuídas à interação da piridina com sítios de 

Brönsted e de Lewis, respectivamente. A banda na região de 1490 cm-1 é característica da 

interação da piridina com ambos os sítios (Lewis e de Brönsted) (PIRES et al., 1998). 

Pela definição de Brönsted-Lowry o ácido será qualquer substância que atue como 

um doador do cátion hidrogênio (próton, H+), e a base qualquer substância que receba o 

próton, independente da natureza do solvente. Segundo Lewis, o ácido é qualquer substância 

que atue como receptora de um par de elétrons, e a base, por sua vez, como doadora de um 

par de elétrons (ATKINS e JONES, 2012). Assim sendo, quando ocorre a interação com os 

sítios de Brönsted, a piridina atua doando um par de elétrons ao fosfato. Por outro lado, 

quando há interação da piridina com os sítios ácidos de Lewis, isto se torna possível porque o 

fósforo, ao hibridizar seus orbitais 3d, sendo estabilizado por forças eletrostáticas (COTTON 

e WILKINSON, 1930), pode receber elétrons da piridina. As Figuras 11 e 12 apresentam os 

espectros de IV obtidos para as amostras após o teste de adsorção de piridina. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figura 11. Espectros de IV para a HAp sintetizada em temperatura ambiente (—) , a 80ºC em chapa aquecedora 

(—) e em sistema hidrotermal assistido por micro-ondas (—) e a 120°C em chapa aquecedora (—), em sistema 

hidrotermal (—) e em sistema hidrotermal assistido por micro-ondas (—) após o teste de adsorção de piridina. 
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Figura 12. Espectros de IV para o DCPD sintetizado em temperatura ambiente (—) e para o OCP sintetizado a 

80°C em chapa aquecedora (—) e em sistema hidrotermal assistido por micro-ondas (—) após o teste de 

adsorção de piridina. 

 

A presença de sítios ácidos, quando do teste de adsorção com piridina, é 

caracterizada pela presença de duas bandas de absorção. A primeira banda corresponde à 

adsorção de piridina em centros ácidos de Brönsted, a partir da formação do íon piridínio e a 

segunda banda é atribuída à adsorção de piridina em centros ácidos de Lewis, correspondendo 

à coordenação da molécula de piridina com tais centros, por doação de um par eletrônico 

(PIRES et al., 1998). A análise dos espectros de infravermelho permite caracterizar a presença 

de ambos os sítios ácidos em todas as amostras sintetizadas, tanto de HAp, quanto de OCP e 

DCPD, o que mostra que a rota de síntese não interfere nas características químicas de 

superfície dos materiais formados. A presença dos sítios ácidos indica, ainda, que os materiais 

sintetizados possuem capacidade de se ligar a moléculas que possuam pares de elétrons livres, 

como é o caso do colágeno, que apresenta bases nitrogenadas em sua estrutura. 

Tanto no que se refere às características estruturais (cristalinidade) e morfológicas 

quanto às características químicas de superfície indicam que estes fosfatos podem ser 

utilizados na formação de compósitos com colágeno, material que vem sendo muito estudado 

como uma grande oportunidade para reparação e substituição em procedimentos ortopédicos e 

odontológicos. 
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3.3. CARACTERIZAÇÃO FÍSICO-QUÍMICA DOS COMPÓSITOS 

 

3.3.1. Difração de Raios X (DRX) 

 
As análises por difração de raios X foram realizadas para os compósitos com intuito de 

verificar possíveis alterações no padrão de difração dos fosfatos quando puros. No que se 

refere ao difratograma do colágeno (liofilizado), por este ser uma estrutura orgânica 

complexa, o resultado apresentou-se dentro do esperado, com ausência de picos, 

caracterizando uma estrutura não cristalina. 

Os difratogramas dos compósitos não foram significativamente diferentes dos 

difratogramas dos fosfatos puros, indicando que do ponto de vista da fase mineral, esta é 

estruturalmente semelhante àquela do material obtido na ausência de colágeno, não sendo 

possível detectar um padrão de difração da presença do colágeno quando foi realizada a 

análise do compósito. Isto pode ser justificado pelo fato de o colágeno não apresentar 

difratograma característico por não ser uma amostra cristalina e por se encontrar em menor 

proporção na composição do compósito. 

As figuras 13 a 15 apresentam os difratogramas de raios X dos compósitos 

sintetizados. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figura 13. Difratogramas para a HAp (—), para o compósito HAp-Colágeno (—) e para o colágeno (—). 
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Figura 14. Difratogramas para o DCPD (—), para o compósito DCPD-Colágeno (—) e para o colágeno (—). 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figura 15. Difratogramas para o OCP (—), para o compósito OCP-Colágeno (—) e para o colágeno (—). 

 

3.3.2. Espectroscopia de Infravermelho (FTIR) 

 

Realizou-se a espectroscopia de infravermelho com cada um dos compósitos para 

verificar possíveis alterações nos perfis desses espectros quando comparados com perfis das 

amostras de fosfato puro. As Figuras 16 a 18 apresentam os espectros de infravermelho 

obtidos para os compósitos sintetizados. 
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Figura 16. Espectros de IV para a HAp (—), para o compósito HAp-Colágeno (—) e para o colágeno (—). 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figura 17. Espectros de IV para o DCPD (—), para o compósito DCPD-Colágeno (—) e para o colágeno (—). 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figura 18. Espectros de IV para o OCP (—), para o compósito OCP-Colágeno (—) e para o colágeno (—). 
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O espectro do colágeno (Figuras 16 a 18) apresenta suas bandas principais em         

1650 cm-1, típica de amida I, devido ao estiramento da carbonila (νC=O), em 1560 cm-1, 

relacionado à amida II, devido as vibrações no plano da ligação N-H (νN-H) e ao estiramento 

C-N (νC-N), em 1235 cm-1, correspondente às vibrações no plano da amida III, devido ao 

estiramento C-N (νC-N) e à deformação N-H (δN-H), em 1450 cm-1, correspondente à 

estereoquímica dos anéis pirrolidínicos e próximo a 3450 cm-1, devido ao estiramento O-H 

(νO-H) (TONHI e PLEPIS, 2002; RENUGOPALAKRISHNAN et al., 1989). 

A razão entre as absorvância relativa das bandas 1235 e 1450 cm-1 (A1235/A1450), 

bandas estas que correspondem, respectivamente, ao estiramento das ligações C-N (amida 

III), sensível a variações estruturais do colágeno e ao empacotamento do anel pirrolidínico da 

prolina e hidroxiprolina que não são sensíveis a variações da estrutura secundária da proteína 

(RENUGOPALAKRISHNAN et al., 1989), próxima a 1 (GORDON et al., 1974) é indicativa 

da preservação da estrutura secundária em tripla hélice da molécula de colágeno, sugerindo 

que o procedimento de síntese do compósito não desnatura o colágeno. O colágeno utilizado 

apresentou, inicialmente, razão de 1,22. Os compósitos com HAp, DCPD e OCP, por sua vez, 

apresentaram, respectivamente, os valores 1,04; 1,01 e 1,05, indicando a preservação da 

estrutura. Vale ressaltar que a presença de GA nas amostras também colaborou na redução a 

intensidade relativa das bandas visto que ele atuará na formação de ligações intercruzadas 

com o colágeno. 

Em todos os casos nota-se que os espectros de infravermelho dos compósitos seguem 

apresentando as bandas características de fosfato, citadas anteriormente, complementados 

pelas bandas de IV características do espectro do colágeno, em especial as bandas a 1650, 

1560 e 1450 cm-1, o que sugere que o material analisado contém ambos os compostos (fosfato 

e colágeno) coexistindo, sem alterar suas respectivas estruturas. 

 

3.3.3. Microscopia eletrônica de varredura (MEV) 

 

Com relação às análises das micrografias dos compósitos, percebe-se a mesma 

morfologia verificada para os fosfatos puros (globular para a HAp e em placas para o DCPD e 

o OCP), mas que estas encontram-se ligadas, ou até mesmo encapsuladas pela estrutura 

colagênica, que aqui apresentou-se também como sendo formada por pequenas esferas que se 

unem em forma de aglomerados. A estrutura do colágeno não se apresentou aqui em forma de 

fibras pelo fato de o colágeno utilizado ser um colágeno hidrolisado, que passa por processos 
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de beneficiamento até chegar ao consumidor, o que altera suas características morfológicas. A 

Figura 19 apresenta as imagens de MEV para o colágeno e os compósitos obtidos. 

 

 

 

 

 
 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figura 19. Imagem de MEV para os compósitos de (a) HAp-Col, (b) DCPD-Col e (c) OCP-Col e (d) colágeno. 

 

Geralmente assume-se que a reticulação de colágeno com o GA (Esquema 2) realiza-

se através da reação dos grupos aldeído de GA (II) com os grupos ɛ-amina da lisina ou 

resíduos de hidroxilisina (I). Esta reação resulta na formação de uma base de Schiff 

intermediária (III). Sugere-se que as bases de Schiff são estáveis sob as condições de 

reticulação e que a reticulação envolve a formação de polímeros de GA (IV) devido a reações 

de condensação de aldólica. Além disso, a formação de um α-β base de Schiff insaturada 

intermediária (V) seguido de adição de Michael de um grupo amina de colágeno com o grupo 

insaturado de V para dar VI resulta na formação de uma reticulação. Também, a formação de 

uma ligação transversal é possível por meio da reação dos grupos de amina com os grupos 

aldeídos livres de V para dar VII (n = 0), ou um grupo aldeído livre restante após a 

polimerização aldólica de V para dar VII (n > 0) (DAMINK et al., 1995). 

As reticulações são estabilizadas por reações posteriores com outras moléculas de 

GA, durante a formação de ligações cruzadas (DAMINK et al., 1995). Estas condições 

sugerem que no processo de reticulação há a formação de estruturas tridimensionais do 

colágeno e que o fosfato deve estar sendo aprisionado nos interstícios do retículo de colágeno.  
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Esquema 2. Reticulação entre colágeno e glutaraldeído (DAMINK et al., 1995). 

 

Diante de tais considerações avalia-se então que o material formado na verdade deve 

ser caracterizado como sendo uma mistura (blenda), pois estas se constituem na mistura 

(física ou mecânica) de pelo menos dois materiais, de forma que só exista interação 

intermolecular secundária, sem que haja reação química entre os mesmos. Através da 

formação de blendas é possível obter uma sinergia das propriedades individuais de cada 

material, além da possibilidade de melhorar ou controlar suas propriedades mecânicas finais 

devido à interação entre as estruturas químicas (CALLISTER, 2002). 

 

3.4. DETERMINAÇÃO DA RAZÃO MOLAR CÁLCIO/FÓSFORO (Ca/P) 

 

3.4.1. Cálculo da razão molar cálcio/fósforo (Ca/P) 

 

A Figura 20 apresenta a curva de calibração obtida a partir da determinação 

espectrofotométrica de P.  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figura 20. Curva de calibração para a determinação de fósforo. 
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A partir da análise das amostras e sua correlação com a curva de calibração obtida 

determinou-se a concentração para as soluções preparadas para a HAp, o DCPD e o OCP 

como sendo, respectivamente, de 268, 21 µg/l , 251,78 µg/l e 271,03 µg/l. 

Considerando-se a diluição feita e a quantidade de amostra utilizada na preparação 

da solução estoque obteve-se que a quantidade de mols de fósforo em 1 g de amostra para a 

HAp, o DCPD e o OCP de, respectivamente, de 0,0045; 0,0040 e 0,0046 mols. 

A Figura 21 apresenta a curva de calibração obtida a partir da determinação via 

absorção atômica de Ca.  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figura 21. Curva de calibração para a determinação de cálcio. 

 

A partir da análise das amostras e sua correlação com a curva de calibração obtida 

determinou-se a concentração para as soluções preparadas para a HAp, o DCPD e o OCP 

como sendo, respectivamente, de 0,674 mg/l , 0,933 mg/l e 0,840 mg/l. 

Considerando-se a diluição feita e a quantidade de material utilizado na preparação 

da solução estoque obteve-se que a quantidade de mols de cálcio em 1 g de amostra para a 

HAp, o DCPD e o OCP de, respectivamente, de 0,0084; 0,0068 e 0,0084 mols. 

A partir do número de mols de cálcio e fósforo obtidos para cada um dos fosfatos, 

pode-se calcular a razão molar Ca/P, como é apresentado na Tabela 5. 

 

Tabela 5. Razão molar Ca/P para a HAp, o DCPD e o OCP. 

 
 n(P)/1g de amostra n(Ca)/1g de amostra Razão molar Ca/P 

HAp 0,0045 0,0084 1,87 

DCPD 0,0040 0,0068 1,7 

OCP 0,0046 0,0084 1,83 
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Os valores obtidos para as razões molares Ca/P, em especial para o DCPD e o OCP, 

apresentaram-se muito elevados em relação ao valor estabelecido como referência, 1,0 e 1,33, 

respectivamente. No caso da HAp, o valor é de 1,67. Isto se deve, provavelmente, ao fato de 

que as reações não estão tendo rendimento de 100%, o que faz com que parte do cálcio 

quantificado seja proveniente dos precursores de reação (Ca(CH3COO)2, no caso da HAp e 

CaCO3 no caso do DCPD e OCP), fato este que havia sido identificado na interpretação dos 

espectros de infravermelho das amostras. 

No caso do DCPD e OCP, que partem dos mesmos precursores de síntese pode-se 

perceber que para o DCPD, que é sintetizado em temperatura ambiente, a razão molar é, 

proporcionalmente, a mais elevada em relação ao seu valor de referência (70%), o que pode 

ser justificado pela baixa solubilidade do CaCO3 em temperatura ambiente, solubilidade esta 

que aumenta com o aumento da temperatura, e consequentemente, devendo aumentar o 

rendimento da reação, justificando uma menor alteração da razão molar Ca/P encontrada para 

o OCP e seu valor de referência (28%). No caso da HAp, notou-se apenas uma pequena 

variação no valor da razão molar Ca/P em relação ao seu valor de referência (12%), o que 

leva a crer que há um maior rendimento para esta reação, o que é facilitado pela solubilidade 

do acetato de cálcio em água. 

 

3.5. ESTUDO DA ESTABILIDADE TÉRMICA 

 

As curvas de DSC permitem identificar eventos de desnaturação térmica do 

colágeno, quando esse é aquecido. Quando o colágeno é submetido a altas temperaturas 

acontece a quebra das ligações intermoleculares e a proteína, uma estrutura cristalina e 

altamente organizada, passa a ser formada por um estado com distribuição aleatória (BADEA 

et al., 2008; ARNOCZKY e AKSAN, 2000). As curvas de DSC relacionam a transição 

térmica do material com a temperatura de desnaturação (Td) do mesmo. 

A Figura 22 mostra as curvas de TG/DTG obtidas para o colágeno. As curvas 

apresentam dois episódios. O primeiro, entre 25 e 190ºC, relativo à perda de água estrutural, 

com perda de massa de aproximadamente 13%. O segundo, na faixa entre 190 e 500ºC, 

referente à degradação térmica das cadeias poliméricas do colágeno (HORN, 2008), com 

perda de massa de aproximadamente 65%. A parte mineral inorgânica, que corresponde ao 

resíduo encontrado a 950°C (BATISTA et al., 2009), foi de 17%.  
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Figura 22. Curvas de TG/DTG obtidas para o colágeno. 

 

A curva de DSC para o colágeno (Figura 23) permitiu a determinação da temperatura 

de desnaturação (Td) do colágeno utilizado para a preparação das misturas, obtida a partir do 

ponto médio de inflexão da curva de DSC (LOCILENTO, 2012), como sendo de 60,1ºC.  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figura 23. Curva de DSC obtida para o colágeno. 

 

As Figuras 24 a 26 apresentam, respectivamente as curvas de TG e DTG para a HAp, 
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Figura 24. Curvas de TG/DTG obtidas para a (a) HAp, para a (b) mistura HAp-Colágeno e (c) e curvas de DSC 

para os mesmos. 
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hidroxiapatita, com uma perda de massa de aproximadamente 0,2%. A decomposição da 

HAp, termicamente estável até 800ºC, pode ser dividida em duas etapas, de acordo com as 

reações (ADOLFSSON et al., 1999): 

 

 Ca10(PO4)6(OH)2 → Ca10(PO4)6(OH)2-2xOx + xH2O                   (acima de 800ºC) (8)  

e 

Ca10(PO4)6(OH)2-2xOx → 3Ca3(PO4)2 + CaO + (1–x)H2O         (acima de 1200ºC) (9). 

 

Nota-se ainda, na faixa de temperatura entre 400 e 750ºC um perda de massa de 

aproximadamente 1,4% que pode ser atribuída à perda de carbonatos (TADIC e EPPLE, 

2004), o que pode indicar que a HAp encontra-se na forma de HAp carbonatada. 

O resíduo (T=800ºC) para a HAp pura foi de 93%. No entanto, quando se considera a 

mistura HAp-Colágeno (Figura 24b), esse resíduo diminui para 65%, indicando que 28% da 

perda de massa sofrida pela mistura é referente à degradação térmica e carbonização do 

colágeno. 

A figura 24c ilustra a curva de DSC da HAp pura e na forma de mistura com 

colágeno. Observa-se para a HAp pura um pico endotérmico em aproximadamente 57°C que 

corresponde à perda de água fisicamente adsorvida na molécula. Observa-se, ainda, uma 

banda exotérmica, com maior intensidade em aproximadamente 420ºC indicativa da 

desidroxilação do material com alteração da estrutura cristalina (OLIVEIRA, 2010). Para a 

mistura de HAp, verificou-se duas bandas endotérmicas, uma à 85ºC característica da 

desnaturação do colágeno e outra em 250ºC, referente à degradação térmica do colágeno. A 

banda exotérmica em aproximadamente 390ºC é atribuída à carbonização do polímero. 

Na análise térmica do OCP (Figura 25) verifica-se que o aquecimento até 

aproximadamente 100ºC (Figura 25a) leva à perda da água de hidratação que se encontra 

adsorvida ao material, com redução de massa de 1,2%. Em torno de 150ºC há uma nova 

redução de massa, dessa vez de 1,3% referente à perda da água de cristalização do OCP, de 

acordo com a equação (FOWLER et al., 1966): 

 

Ca8H2(PO4)6.5H2O → Ca8H2(PO4)6.nH2O + (5-n)H2O.                                     (10) 

 

Uma terceira perda de massa (0,8%) é verificada entre 300 e 400ºC, sendo essa perda 

característica da formação de β-Ca2P2O7, (FOWLER et al., 1966), de acordo com a reação: 
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Ca8H2(PO4)6.5H2O → Ca5(PO4)3OH + 1.5Ca2P2O7 + 5.5H2O.                           (11) 

 

Acima de 700ºC forma-se β-Ca3(PO4)2 e β-Ca2P2O7, com uma perda de massa de 

0,4%, de acordo com a seguinte equação geral (FOWLER et al., 1966): 

 

Ca8H2(PO4)6.5H2O → 2Ca3(PO4)2 + Ca2P2O7 + 6H2O.                                      (12) 

 

O resíduo obtido para a o OCP puro foi de 94% (à 800ºC), enquanto que para a 

mistura OCP-Col, à mesma temperatura, o resíduo foi de 67%, indicando que 27% da massa 

perdida pela mistura é referente à degradação térmica e carbonização do colágeno. 

As curvas de DSC para o OCP (Figura 25c) indicaram, para o fosfato, duas bandas 

endotérmicas, uma em aproximadamente 79ºC e outra em 130ºC que representam, 

respectivamente, a perda de água fisicamente adsorvida e a perda da água de cristalização. 

Para a mistura, verificou-se uma banda endotérmica em 100ºC referente à desnaturação do 

colágeno, outra endotérmica em 250ºC referente è degradação térmica do colágeno e por fim, 

uma banda exotérmica em 404ºC, característica da carbonização do colágeno. 

Na Figura 26, encontram-se as análises térmicas realizadas para o DCPD. A perda de 

massa é iniciada em 100ºC (1%) devido à perda de água fisicamente adsorvida. Em, 

aproximadamente 200ºC, acontece a perda da água de cristalização, com perda de 12% da 

massa. Entre 230 e 490ºC há uma perda de massa de 4,2% referente à formação de Ca2P2O7 

(JOSHI e JOSHI, 2003) (Figura 26a). 

Na curva de DSC para o DCPD (Figura 26c) puro verifica-se a presença de dois 

picos endotérmicos. O primeiro, em 160ºC, é característico da perda de água fisicamente 

adsorvida. O segundo, em 192ºC, é referente à perda da água de cristalização do DCPD, 

levando à formação do mono-hidrogênio fosfato de cálcio anidro (DCPA, CaHPO4). Após a 

saída da água de cristalização, ocorre um rearranjo estrutural mediante o qual se obtém uma 

nova fase cristalina, também chamada de monetita, de acordo com a equação (JOSHI e 

JOSHI, 2003): 

 

2CaHPO4.2H2O → 2CaHPO4 + 4H2O                (em, aproximadamente 200ºC). (13) 

         DCPD                 DCPA 
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Figura 25. Curvas de TG/DTG obtidas para o (a) OCP, para a (b) mistura OCP-Colágeno e (c) e curvas de DSC 

para os mesmos. 
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Figura 26. Curvas de TG/DTG obtidas para o (a) DCPD, para a (b) mistura DCPD-Colágeno e (c) e curvas de 

DSC para os mesmos. 
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A curva de DSC para a mistura DCPD-Col (Figura 26c) apresenta, além dos picos 

citados para o DCPD puro, um pico endotérmico em 248ºC, referente à degradação térmica 

do colágeno e, um outro pico, exotérmico, em 405ºC, referente à carbonização polimérica do 

colágeno. 

A Figura 27 apresenta as curvas de DSC obtidas para o colágeno puro e para as 

misturas formados com o colágeno e os fosfatos de cálcio avaliados. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figura 27. Curvas de DSC obtida para o colágeno puro e na forma de mistura com HAp, OCP e DCPD. 

 

Como considerado anteriormente, as curvas de DSC permitem calcular a temperatura 

de desnaturação do colágeno a partir da inflexão da curva, esteja ele puro ou em presença de 

outros materiais. A Tabela 6 apresenta os valores de Td determinadas a partir das curvas de 

DSC apresentadas na Figura 27. 

 

Tabela 6. Temperatura de desnaturação do colágeno puro e suas misturas com HAp, OCP e DCPD. 

 
Material Temperatura de desnaturação (Td) / ºC 

Colágeno 60,1 
HAp-Colágeno 58,9 
OCP-Colágeno 83,2 

DCPD-Colágeno 80,1 
 

Os resultados da Tabela 4 mostram que a mistura com HAp não gerou alteração 
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DCPD geraram um aumento na Td de 38,4 e 33,3% respectivamente. Um aumento da Td 

significa um aumento da estabilidade das moléculas do colágeno ou da resistência da 

molécula da proteína em se desdobrar devido ao tratamento térmico. O aumento da 

estabilidade das fibras é representado pela presença de um pico alargado e/ou de “ombros” na 

curva (GELINSKY et al., 2008). 

 

3.6. TESTE DE VIABILIDADE CELULAR – ENSAIO DO MTT 

 

O ensaio colorimétrico de MTT é baseado na capacidade que a mitocôndria celular 

tem de reduzir o MTT, causando alteração de cor, o que pode ser quantificado por 

espectrofotometria. Como esse tipo de redução só ocorre em células metabolicamente ativas, 

pode-se determinar o nível de atividade celular comparando-se a quantidade de células viáveis 

após incubação com os materiais testados em relação á incubação de células em condições 

idênticas, sem adição de interferentes, podendo-se definir, desta forma, se o composto 

avaliado tem efeito citotóxico ou não sobre a célula.  

Todos os grupos experimentais aqui testados não demonstraram diferença significativa 

em relação ao grupo controle (branco) (p>0,05). Apesar de algumas diferenças significativas 

entre os grupos analisados, destaca-se que todos os compostos testados, com colágeno ou não, 

não apresentaram diferenças significativas com o grupo controle (com adição apenas de 

DMSO) indicando que todos os materiais foram caracterizados como não sendo citotóxicos, 

ainda que alguns possuam maior ou menor efeito sobre as células cultivadas.  

No que se refere à HAp, vemos que o sua mistura com colágeno apresentou melhor 

desempenho que o fosfato puro, sendo que em algumas concentrações (1000 e 100000 µg/ml) 

houve uma maior redução na porcentagem de sobrevida celular, sendo visível também que, 

tanto para o fosfato puro, quanto para a mistura, a redução na concentração do material 

durante o cultivo celular aumenta a porcentagem de sobrevida das células. No caso do OCP, 

nota-se que tanto o fosfato puro quanto sua mistura apresentaram comportamento semelhante, 

havendo uma maior diminuição na sobrevida celular apenas quando do cultivo em presença 

da mistura OCP-colágeno 10000 µg/ml. Quanto ao DCPD os resultados não indicaram 

redução na porcentagem de sobrevida celular (fosfato puro e mistura com colágeno). Estes 

resultados mostram que os fosfatos aqui estudados não apresentam citotoxicidade, podendo 

assim ser indicados para tratamento de reposição óssea. Os valores médios da porcentagem de 

sobrevida celular são apresentados na Figura 28. 
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Figura 28. Média de sobrevida celular com adição de diferentes materiais: (a) HAp, (b) OCP e (c) DCPD. 
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3.7. AVALIAÇÃO DA CINÉTICA DE SOLUBILIZAÇÃO EM FLUIDO 

FISIOLÓGICO SIMULADO 

 

Os dados mostram que a formação da mistura com o colágeno, em todos os casos, 

aumentou a solubilidade do biomaterial em FFS. Para HAp nota-se que a mistura com 

colágeno só passa a ser mais solúvel que a HAp pura a partir de 2h em contato com o FFS, 

porém, a partir daí segue sendo mais solúvel. Após 5h de testes notou-se que as misturas dos 

materiais com colágeno aumentaram a solubilidade da HAp, do OCP e do DCPD em, 

respectivamente, 16, 27 e 34% . Isso mostra que o colágeno afeta de forma mais efetiva a 

solubilidade do DCPD, fosfato de cálcio aqui apresentado com menor razão molar Ca/P. A 

Figura 29 apresenta os dados de dissolução para a HAp e sua mistura com colágeno, o OCP e 

sua mistura com colágeno e o DCPD e sua mistura com colágeno. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figura 29. Curvas de dissolução do cálcio em FFS em função do tempo para (a) a HAp e sua mistura com 

colágeno, (b) OCP e sua mistura com colágeno e (c) DCPD e sua mistura com colágeno. 
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Quando comparadas as curvas de solubilidade do OCP e do DCPD, puros e na forma 

de mistura como colágeno, essas se apresentaram muito similares. Considerando-se os 

fosfatos puros, o DCPD apresenta um aumento de solubilidade quase desprezível a partir de 

4h de imersão, sendo que após as 5h esse aumento é de apenas 6%. Ao se considerar as 

misturas, nas duas primeiras horas o OCP-Col é ligeiramente mais solúvel, mas, após 3h de 

imersão, as solubilidades praticamente se igualam. A partir de 4h, o DCPD-Col tem sua 

solubilidade aumentada em relação ao OCP-Col, sendo que ao final das 5h o DCPD-Col foi 

11% mais solúvel que o OCP-Col. Apesar do OCP e o DCPD apresentarem morfologia e 

caracterização cristalográfica distintas acredita-se que o fato de estes materiais terem sido 

sintetizados a partir dos mesmos precursores, com variação apenas da temperatura de síntese 

confere a estes materiais comportamento semelhante diante do FFS.  

A Figura 30 apresenta as curvas de solubilidade para os fosfatos puros e para suas 

misturas separadamente.  A análise da Figura 30 nos mostra que a HAp é o material mais 

solúvel quando comparado aos outros materiais aqui estudados, tanto quando puro, quanto 

quando em forma de mistura. Tal fato não era esperado, posto que a HAp é um dos fosfatos 

de cálcio com maior razão molar Ca/P (1,67), o que deveria conferir à este material uma 

menor solubilidade, em especial quando comparado ao OCP e ao DCPD que possuem razão 

molar Ca/P menores (1,33 e 1,0 respectivamente). Quando se compara as curvas de 

solubilidade para o fosfato puro, a HAp apresentou-se como sendo 31% mais solúvel que o 

OCP e 26% mais solúvel que o DCPD. No que se refere às misturas com colágeno, essa 

diferença foi um pouco menor, sendo que a HAp-Col foi 24% mais solúvel que o OCP-Col e 

15% mais solúvel que o DCPD-Col. 

Apesar de neste teste a HAp ter sido mais solúvel que o esperado, é fato que a HAp 

sintetizada neste trabalho apresenta, em sua composição, a presença de seus precursores de 

reação.  Os espectros de IV da HAp (Figura 7) identificaram, em todas as rotas de síntese 

utilizadas para a HAp, além das bandas de fosfatos e de hidroxilas características de HAp, 

bandas de C-O, presentes na forma de carbonatos. O íon carbonato se associa a apatita 

gerando a carbonatohidroxiapatita. Esses íons podem ser gerados a partir do gás carbônico, 

presente no ar, e pela utilização de soluções que contenham o íon. A presença do íon 

carbonato na apatita causa maior solubilidade em meio aquoso, sendo que a máxima 

assimilação de carbonato pela HAp está limitada em 22% em peso (LEGEROS, 1991 apud 

VALENTE, 1999).  
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Figura 30. Curvas de dissolução do cálcio em função do tempo para (a) HAp, OCP e DCPD e (b) suas 

respectivas misturas com colágeno. 

 

A ordem da reação foi determinada pelo método gráfico (Anexo 1). Para todos os 

materiais analisados, puros ou em mistura como colágeno, a ordem de reação do processo de 

solubilização é zero, ou seja, a velocidade da solubilização do cálcio não depende da 

concentração do meio e acontecerá enquanto houver cálcio a ser dissolvido (ATKINS e 

JONES, 2012). A partir dos gráficos foi possível calcular, também, a constante de velocidade 

para cada um dos materiais testados (Tabela 7). 

 

Tabela 7. Constante de velocidade para a dissolução do cálcio em FFS a partir dos diferentes fosfatos de cálcio e 

suas respectivas misturas. 

 
Material kobs (mg.cm-2.s-1) 

HAp 3,89 x 10-4 
OCP 2,68 x 10-4 

DCPD 2,87 x 10-4 
HAp-Col 4,52 x 10-4 
OCP-Col 3,42 x 10-4 

DCPD-Col 3,85 x 10-4 

 

A análise da Tabela 7 mostra, então, que dos fosfatos sintetizados a HAp é a que 

apresenta maior constante de velocidade e portanto é o material que apresentará maior 

velocidade de solubilização em FFS. O OCP e o DCPD por suas vezes apresentaram 

constantes muito parecidas e devem possuir velocidade de solubilização similar. Verificou-se 

também que as misturas obtidas pela adição do colágeno são mais solúveis quando 

comparadas aos fosfatos puros em todos os casos, indicando que o colágeno hidrolisado 

aumenta a velocidade de solubilização dos materiais em FFS. 
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4. CONSIDERAÇÕES FINAIS 

 

A partir das caracterizações físico-químicas realizadas pode-se concluir que todas as 

amostras apresentaram bandas de absorção no infravermelho relativas à presença de fosfato, 

sendo que as misturas apresentaram também bandas características de colágeno, confirmando 

sua presença nas misturas. As análises por DRX mostraram que a HAp foi obtida em todas as 

rotas sintéticas avaliadas e o OCP e o DCPD foram obtidos a partir dos mesmos precursores, 

com a diferença de que o OCP foi sintetizado a 80ºC e o DCPD em temperatura ambiente. 

Quanto às análises das misturas, não foi possível identificar a presença do colágeno nos 

mesmos por DRX visto que o colágeno não apresenta um padrão de difração característico 

por não ser uma amostra cristalina. 

Os testes de adsorção de piridina demonstraram que todas as amostras testadas 

apresentam sítios ácidos (tanto de Brönsted, tanto quanto de Lewis), fator este que 

proporciona ao material a capacidade de se ligar a moléculas que possuam pares de elétrons 

livres, o que possibilita a utilização destes materiais na formação de misturas com o colágeno. 

Sendo assim, como não há diferença relevante entre as amostras sintetizadas de HAp (exceto 

quando a síntese é realizada em temperatura ambiente) nem entre as amostras de OCP obtidas 

a 80ºC, foram escolhidos para a síntese das misturas a HAp e o OCP sintetizados a 80ºC em 

chapa aquecedora, considerando-se que estas rotas são as mais acessíveis e com menor custo 

de síntese.  

A análise térmica dos materiais caracterizou os fosfatos de cálcio de acordo com suas 

perdas de massa e evidenciou que, as misturas perdem maior quantidade de massa, em razão 

de o colágeno possuir baixa estabilidade térmica. As curvas de DSC para o colágeno puro e 

para as misturas avaliados indicaram que a presença de OCP e DCPD no compósito aumenta 

a estabilidade do colágeno e, consequentemente, há uma maior resistência da molécula em se 

desdobrar devido aos tratamentos térmicos. 

As razões molares Ca/P encontradas para os fosfatos, em especial para o DCPD e o 

OCP, apresentaram um valor muito elevado em relação ao estabelecido como referência, 1,0 e 

1,33, respectivamente. Para a HAp, o valor esperado era de 1,67. Isso se deve, provavelmente, 

ao fato de as reações não apresentarem rendimento de 100%, o que faz com que parte do 

cálcio quantificado seja proveniente dos precursores de reação (Ca(CH3COO)2, no caso da 

HAp e CaCO3 no caso do DCPD e OCP). 
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Os testes de viabilidade celular mostraram que os materiais aqui avaliados não são 

citotóxicos, dado que não apresentam diferenças significativas na taxa de sobrevida celular 

quando comparados ao teste controle. Foi possível verificar também que esta taxa é maior 

quando da presença de alguns materiais testados (DCPD e DCPD-Col). Tais resultados 

indicam, ainda, que estes materiais podem ser utilizados em reparações ósseas, sem danos ao 

crescimento celular. 

Os testes de solubilidade mostraram que os fosfatos quando em forma de misturas com 

colágeno tem sua solubilidade aumentada em relação a quando estão puros. Verificou-se, 

também, que apesar da HAp ser o fosfato aqui testado com maior razão molar Ca/P, ela 

apresentou-se como o fosfato mais solúvel (tanto puro, quanto como em mistura). Este fato 

deve-se provavelmente à incorporação de carbonatos à estrutura da HAp, formando assim 

uma carbonatohidroxiapatita. 

 

5. CONCLUSÃO 

 

Foram desenvolvidos métodos de síntese para a HAp, o DCPD e o OCP de forma a 

obter-se as melhores propriedades físico-químicas para os mesmos. Os fosfatos foram 

utilizados na formação de compósitos com o colágeno hidrolisdo, porém verificou-se que há a 

formação de uma mistura entre os materiais e que estas não apresentam citotoxicidade, 

destacando-se o DCPD e sua mistura que geraram um ligeiro aumento na atividade celular 

quando testados. Para todos os fosfatos e suas respectivas misturas verificou-se que eles são 

solúveis em fluido fisiológico simulado apresentando ordem zero para a velocidade de 

solubilização em todos os casos. Os materiais aqui desenvolvidos podem, então, ser utilizados 

para reparos e substituições ósseas e dentárias, sendo necessário realizar uma avaliação in 

vivo para verificar qual dos materiais apresenta taxa de reabsorção mais adequada. 

Considera-se que o material desenvolvido deve ser avaliado também a partir de 

implantes e respectivas avaliações in vivo para que estas possam ser comparadas aos 

resultados obtidos in vitro. Essa comparação permitirá fazer uma correlação entre o 

comportamento teórico e o comportamento real dos materiais sintetizados podendo ser 

possível reduzir a necessidade de avaliações in vivo quando do desenvolvimento de novos 

materiais.
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ANEXO 1 

 

DETERMINAÇÃO DA ORDEM DA REAÇÃO DE SOLUBILIZAÇÃO A PARTIR DO 

MÉTODO GRÁFICO. 

 

As medidas para a determinação da velocidade de uma reação mostram que as taxas 

de variação dependem da concentração de reagentes (e, algumas vezes, produtos). É possível 

representar essa dependência em termos de equações diferenciais conhecidas como leis de 

velocidade. As soluções dessas equações são utilizadas para prever as concentrações de 

espécies, em qualquer momento após o início da reação. A forma da lei de velocidade também 

fornece certa compreensão sobre a série de passos elementares através dos quais uma reação 

ocorre. A tarefa fundamental neste contexto é a construção da lei da velocidade a partir de um 

mecanismo proposto e sua comparação com a experiência. Segundo Atkins e Jones (2012), 

etapas elementares simples possuem leis de velocidade simples e essas leis podem ser 

combinadas em conjunto, utilizando-se uma ou mais aproximações. 

A construção de gráficos nos permite constatar qual a ordem de uma determinada 

reação a partir da linearidade desses gráficos. Deve-se para tanto construir três gráficos: o 

primeiro com a concentração em função do tempo (reação de ordem zero); o segundo 

lançando-se o logaritmo neperiano (ln) da concentração em função do tempo (reação de 1ª 

ordem); e por fim considera-se o inverso da concentração em função do tempo. De acordo 

com essas considerações, os gráficos plotados são apresentados nas Figuras 31 a 33. 

 

 

 

 

 

 
 
 
 
 
 
 
 
 
Figura 31. Gráfico da concentração em função do tempo (ordem zero). 
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Figura 32. Gráfico do logaritmo neperiano da concentração em função do tempo (1ª ordem). 

 

 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Figura 33. Gráfico do inverso da concentração em função do tempo (2ª ordem). 

 
 
 

A análise das figuras permite verificar que o gráfico construído a partir da 

concentração em função do tempo alcançou maior linearidade para todas as amostras quando 

os valores são comparados com os obtidos nos outros dois gráficos. Essa maior linearidade 

indica então que a lei de velocidade da solubilização do material em FFS é de ordem zero, o 

que indica que a solubilização do cálcio não depende da concentração do meio e continuará 

acontecendo enquanto houver cálcio a ser solubilizado. 
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