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RESUMO 

 

Fatores como envelhecimento, violência e anomalias diversas podem acarretar 
uma demora maior de cicatrização de fraturas ósseas. Com isso faz-se 
necessário o desenvolvimento de biomateriais sintéticos que possam ser 
empregados como enxertos ósseos para auxiliar não somente na reparação 
tecidual, mas também quanto a promover um melhor o custo-benefício para essa 
intervenção cirúrgica. Devido a esses fatores e incluídos no grupo das 
biocerâmicas, encontram-se os derivados de fosfato de cálcio, muito utilizados 
em aplicações médicas por sua similaridade química com a composição 
inorgânica dos tecidos duros e serem bioativos. Dentre esses derivados têm-se 
os pirofosfatos de cálcio (P2O7, CPP) e fosfatos tricálcicos (Ca3(PO4)2, TCP), 

obtidos pela condensação das estruturas hidrogenofosfatos em ambientes 
químicos ricos em íons fosfato (PO4

3- ) e íons cálcio (Ca2+), respectivamente. 
Assim, foram avaliadas através de técnicas como DRX, RAMAN e FTIR que 
dentre todos os grupos sintetizados, as amostras B1-liof-1150 (β-CPP), A2-900 
e A3-900 (β-TCP) foram as biocerâmicas obtidas com maior pureza. Contudo, 
devido a lacuna científica relacionada com os pirofosfatos de cálcio, a amostra 
B1-liof-1150 foi considerada o biomaterial mais promissor a ser utilizado na 
enxertia óssea para a tese. Por causa das limitações quanto a baixa resistência 
mecânica em geral de CPP, foi proposto a associação dessas biocerâmicas com 
diferentes matrizes poliméricas, tais como policaprolactona (PCL), Poli(ácido 
lático) PLA, Alginato e celulose bacteriana para melhorar tal propriedade. 
Destacou-se com isso a fabricação dos designados Scaffolds 3D, formados pela 
combinação dessas matrizes com B1-liof-1150. A partir de técnicas como MEV, 
EDX e ensaios mecânicos, os diferentes Scaffolds 3D obtidos foram avaliados. 
Para além disso, eficiência dos Scaffolds 3D de β-CPP e alginato foram testadas 
utilizando ensaios de viabilidade celular em células ósseas precursoras, onde foi 
observado a proliferação e ancoramento das mesmas. Por fim, concluiu-se que 
a escolha de biomateriais sintéticos a base de fosfato de cálcio pode apresentar 
um melhor custo-benefício seja âmbito da morbidade, da segurança, do tempo 
de tratamento e financeiro. 
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ABSTRACT 

 

Factors such as aging, violence and various anomalies can lead to a longer 
healing time for bone fractures. With this, it is necessary to develop synthetic 
biomaterials that can be used as bone grafts to help not only in tissue healing, 
but also in promoting a better cost benefit for this surgical intervention. Due to 
these factors and included in the group of bioceramics, there are the derivatives 
of calcium phosphate, widely used in medical applications due to their chemical 
similarity with the inorganic composition of hard tissues and their bioactive nature. 
Among these derivatives are calcium pyrophosphates (P2O7, CPP) and tricalcium 
phosphates (Ca3(PO4)2, TCP), obtained by the condensation of hydrogen 
phosphate structures in chemical environments rich in phosphate ions (PO4

3- ) 
and calcium ions (Ca2+), respectively. Thus, they were evaluated through 

techniques such as XRD, RAMAN and FTIR and among all the synthesized 
groups, the samples B1-liof-1150 (β-CPP), A2-900 and A3-900 (β-TCP) were the 
bioceramics obtained with greater purity. However, due to the scientific gap 
related to calcium pyrophosphates, the B1-liof-1150 sample was considered the 
most promising biomaterial to be used for bone graft in the thesis. Due to the 
limitations regarding the general low mechanical resistance of CPP, the 
association of these bioceramics with different polymer matrices, such as PCL, 
PLA, Alginate and bacterial cellulose, was proposed to improve this property. 
With that, the manufacture of the well-known as 3D Scaffolds, formed by the 
combination of these matrices with B1-liof-1150, stood out. Using techniques 
such as SEM, EDX and mechanical tests, the different 3D Scaffolds obtained 
were evaluated. Furthermore, efficiency of β-CPP and alginate 3D Scaffolds were 
tested using cell viability assays in bone precursor cells, where their proliferation 
and anchoring was observed. Finally, it is concluded that the choice of synthetic 
biomaterials based on calcium phosphate can be more cost-effective in terms of 
morbidity, safety, treatment time and finances. 
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MOTIVAÇÃO   

 

Com o envelhecimento da população e  aumento na expectativa de vida, estima-

se pela ONU que há 600 milhões de pessoas no mundo com 60 anos ou mais, e isso 

poderá dobrar até 2025 atingindo mais de dois bilhões em 2050 1. O impacto econômico 

de morbidade nessa população representa um encargo significativo, em consequência 

a inúmeras doenças que estão associadas com um declínio progressivo em função do 

tecido que compartilham muitas características do envelhecimento 2.  

Doenças no tecido ósseo, ocasionados não somente por esses fatores, mas 

também devido ao aumento nas taxas de acidente (trânsito e violência), representam 

problemas frequentemente fatais com impactos sociais e humanos negativos, para os 

quais ainda não existem abordagens medicinais eficazes 3. Paralelamente a isso, 

encontra-se a insurgente utilização de novos materiais que podem interagir com o tecido 

lesionado e auxiliar em sua recuperação, denominados como biomateriais sintéticos.  

Dentre os inúmeros tipos de biomateriais, destacam-se o grupo das 

biocerâmicas de fosfato de cálcio, que representam uma das partes mais importantes 

da indústria de enxertia óssea e de dispositivos biomédicos 4. Alguns compostos nesse 

grupo de biomateriais, possibilitam a recuperação do tecido e simultaneamente são 

absorvidos pelo organismo. Contudo, são encontradas limitações quanto a baixa 

resistência mecânica em geral dessas biocerâmicas, sendo proposto então sua 

associação com outros compostos que possuem propriedades físico-químicas distintas, 

tornando factível sua aplicação na enxertia óssea, através da obtenção de biomateriais 

híbridos denominados Scaffolds 3D 5.  

Com o progresso da engenharia de tecidos surgiram novas metodologias que 

possibilitam a personalização da geometria, porosidade e composição desses 

biomateriais, de acordo com a necessidade do paciente 6. Tal otimização que por sua 

vez tem proporcionado uma nova plataforma para estudos a serem feitos quanto ao 

desenvolvimento de Scaffolds 3D em aplicações biomédicas para o sucesso terapêutico 

e reabilitações efetivas 7.  

Destacam-se assim a fabricação dos designados Scaffolds formados por matrizes 

poliméricas com partículas e nanopartículas inorgânicas dos derivados de fosfatos de 

cálcio 8. Assim, a presente tese baseou-se em obter respostas no que tange a lacuna 

de conhecimento quanto fabricação de Scaffolds biodegradáveis contendo fosfatos de 

cálcio para medicina regenerativa de tecidos. 
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CAPÍTULO 1 

 

Sinterização de fosfatos de cálcio obtidos através 

do método de neutralização e precipitação de sais  

 

1. INTRODUÇÃO  

 

1.1 Tecido Ósseo 

 

O osso é um tecido especializado, encontrado nos animais vertebrados e com 

propriedades específicas de acordo com o ambiente que esses animais vivem e ao tipo 

de esforço em que é submetido 9. Uma de suas funções está relacionada diretamente 

ao suporte de forças e tensões através da estrutura esquelética, sendo dessa forma, 

um dos tecidos mais residentes encontrados no corpo humano e que garante, assim, a 

proteção dos órgãos viscerais.  O tecido ósseo também assegura a sustentação dos 

músculos esqueléticos, a movimentação do corpo e o armazenamento de nutrientes, 

tendo consequentemente um papel fundamental no equilíbrio e regulação de íons 

essenciais no corpo 10.  

Sendo um tecido conjuntivo, o osso é constituído por 33% de matriz orgânica e 

67% de matriz inorgânica (ou mineralizada). Como ilustrado na Figura 1, a composição 

orgânica é formada predominantemente (variando de 85 a 95%) por fibras de colágeno 

do tipo I. Essa importante proteína fibrosa garante firmeza e elasticidade a estrutura 

óssea e é obtida através da polimerização do tropocolágeno (unidade tripeptídica das 

fibrilas de colágeno). Através de ligações peptídicas, os aminoácidos hidroxiprolina, 

glicina e prolina se ligam entre si, gerando, dessa forma, unidades tripeptídicas básicas 

organizadas em tríplice hélice. Os compostos não colagenosos também presentes na 

composição orgânica incluem um amplo conjunto de outras proteínas, tais como 

glicoproteínas, sialoproteínas e fosfoproteínas 11,12. 
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Figura 1: Esquematização da composição orgânica da matriz óssea.  

 

Fonte: Adaptado de Conceptos Biologia, Flexbook, 2021 13. 

 

 Distribuídos através das fibras colágenas são encontrados majoritariamente os 

íons cálcio e fosfato, que compõem a matriz mineralizada do osso, representando cerca 

de 50% de sua massa, promovendo assim a dureza e resistência, características do 

tecido ósseo. Esses íons são os constituintes do mineral mais importante produzido pelo 

corpo humano, os cristais de hidroxiapatita ou apatita biológica. Tendo tamanhos que 

variam de 10 a 100 nm, esses cristais de fosfato de cálcio não estequiométricos 

permeiam as cadeias colagenosas e possibilitam substituições de íons como carbonato, 

fluoreto, cloreto e citrato, que são encontrados em menores quantidades, mas que 

também são fundamentais para reparo e manutenção constante da estrutura óssea 14. 

Todas essas informações são esquematizadas na Figura 2.   

 

Figura 2: Esquematização da composição inorgânica da matriz óssea. 

 

Fonte: Adaptado de Conceptos Biologia, Flexbook, 2021 13. 
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Como ilustrado na Figura 3, também são encontradas na matriz óssea a 

presença das seguintes células 15: 

-Osteoblastos: São células responsáveis pela mineralização da matriz óssea, 

bem como a formação das proteínas colagenosas e não colagenosas que darão origem 

a matriz orgânica do osso. Durante sua síntese, a matriz se deposita ao redor dessas 

células, formando as lacunas e canalículos, responsáveis pela permeação de nutrientes 

pelo corpo. Enquanto não mineralizada essa matriz é nomeada como osteóide e o 

processo de calcificação ocorre através da secreção de pequenas vesículas, provindas 

dos osteoblastos, que possuem altos teores de fosfatase alcalina 16. 

-Osteócitos: Aprisionados nas lacunas da matriz recém-formada, os osteoblastos 

são denominados como osteócitos, que serão células achatadas menores e essenciais 

para manutenção óssea, através da síntese e reabsorção da matriz e contribuindo 

fortemente para o equilíbrio de cálcio no sangue. A quantidade dessas células está 

relacionada diretamente com a velocidade de formação óssea, portanto quanto mais 

rápido for a síntese óssea maior será o número de osteoblastos aprisionados, que por 

sua vez se tornarão osteócitos. A apoptose dos osteócitos resulta por sua vez na 

reabsorção e remodelação do tecido ósseo por outros osteoblastos 17.  

-Osteoclastos: São células maiores, multinucleadas e responsáveis pela 

reabsorção da matriz óssea através da secreção de enzimas fosfatases ácidas e 

colagenase, sendo capaz de digerir a matriz orgânica e causar a dissolução do fosfato 

de cálcio. Sua atividade é controlada pelos hormônios paratormônio (reabsorção da 

matriz) e calcitonina (redução da atividade celular) 18. 

-Osteoprogenitoras: Derivadas de células tronco mesenquimais, são 

consideradas como células reserva e quando estimulada se transformam em 

osteoblastos que posteriormente serão responsáveis pela formação e crescimento da 

matriz óssea. Esse tipo de célula se encontra na superfície externa e interna dos ossos, 

denominados como periósteo e endosteo. De maneira sumariada, essas células 

mesenquimais irão se diferenciar para formação de osteoblastos, que por sua vez 

sintetizam os osteóides que se mineralizam e englobam os osteoblastos gerando assim 

os osteócitos 19. 
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Figura 3: Esquematização das células ósseas. 

 

Fonte: Adaptado de Conceptos Biologia e General Microbiology, 2019 13,20. 

 

1.1.1 Reparação óssea 

 

A reparação natural do tecido ósseo ocorre de maneira dinâmica e através de 

uma resposta celular semelhante à de outros tecidos orgânicos, tais como inflamação e 

cicatrização. Durante esse processo fisiológico de reparo, diferentes células também 

são necessárias, incluindo leucócitos, macrófagos e outras células do sistema 

imunológico.  Estima-se que durante a fase adulta, os seres humanos remodelem de 10 

a 30% da sua massa óssea a cada ano, fazendo com que a estrutura esquelética tenha 

uma idade média em torno de oito anos 21 . 

Embora haja a presença de uma “manutenção preventiva” contínua na matriz, o 

osso também é suscetível de fratura (ou quebra) que pode ocorrer devido a acidentes, 

violência, doenças genéticas e envelhecimento e esse tecido lesionado precisa ser 

substituído. Contudo, ao contrário de outros tecidos conjuntivos, onde o tecido cicatricial 

frequentemente se parece diferente do tecido normal ou tem sua função modificada, o 

osso repara-se produzindo um novo tecido ósseo verdadeiro 22. Em razão dessa 

propriedade e com um tratamento de reparação adequado, uma fratura simples ou 

múltipla recuperada torna-se praticamente imperceptível. Dentre as etapas de cura de 

uma fratura, encontram-se:  

- Estágio inflamatório, o qual é iniciado instantaneamente após a fratura e há a 

presença de células imunológicas que removem os tecidos danificados, aumentando o 

fluxo sanguíneo na área, tornando-a inchada e sensível. Nesse estágio, a região 

fraturada necessita ser mantida imobilizada através da utilização de talas ou gesso 23.  
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- Estágio de reparação, ocorre dias após o surgimento do trauma e pode durar 

semanas a meses. Nessa etapa há a formação do novo osso, denominado como calo 

ósseo, entretanto essa nova matriz não é mineralizada ainda, não tendo dessa forma a 

dureza e resistência de um osso maduro, tornando-se necessário continuar a 

imobilização do local 23.  

- Estágio de remodelação, momento no qual o osso da área fraturada é 

restaurado a sua condição original. Sendo caracterizada pela deposição de cálcio no 

calo ósseo, tornando-o mais rígido e possibilitando a retomada gradativa das atividades 

exercidas pela região anteriormente 23.  

 

1.1.2  Enxertos ósseos 

  

As fraturas cicatrizam-se de maneira apropriada e com pouca complicação, mas 

fatores como idade do paciente, a gravidade da região lesionada e anomalias diversas 

podem acarretar uma demora maior de cicatrização, bem como impedir que haja a 

calcificação completa da região fraturada. Com isso faz-se necessário a utilização de 

implantes ou enxertos ósseos que irão auxiliar nessa cicatrização tecidual através de 

uma intervenção cirúrgica 24.  

Os materiais a serem utilizados para essa finalidade, devem permitir a ocorrência 

de osteogênese, não causar efeitos adversos ao paciente, ser facilmente vascularizado 

e garantir sua completa substituição por um novo tecido ósseo em quantidade e 

qualidade semelhante ao do paciente 25. Como esquematizado na Figura 4, existem 

diferentes tipos de enxertos ósseos que podem ser utilizados para esse objetivo 

terapêutico, dentre estes estão: 

- Autógeno: a enxertia óssea autógena é considerada mundialmente como a 

forma mais eficaz de recuperação do tecido ósseo, visto como um material capaz de 

reunir todas as propriedades necessárias para uma recuperação óssea ideal. Sua 

aplicação possibilita uma rápida revascularização, integração com a região fraturada e 

não sendo considerado um corpo estranho, já que provem do próprio paciente. A 

limitação encontrada nesses enxertos é devido a pouca quantidade disponível do tecido 

doador, geralmente provinda de áreas ósseas como ilíaco e a calvária. Outro desafio 

encontrado está na morbidade, onde se faz necessário a realização de duas 

intervenções cirúrgicas, uma para retirar o material doador e outra para implantá-lo 26.  

- Homógeno: uma alternativa para substituir a enxertia autógena, os enxertos 

homógenos são provenientes de doadores de mesma espécie e podendo ser utilizados 

em grandes quantidades se necessário. Esse tipo de enxerto pode provir de diferentes 

áreas ósseas, (cortical ou medular) e sua obtenção ocorre através de um banco de 
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tecidos ósseos (BTO), que tem como a função a coleta, análise, processamento, 

armazenamento e distribuição de tecidos musculoesqueléticos para transplantação. 

Tem como principal desvantagem a infecção cruzada durante o procedimento cirúrgico, 

pois pode ser considerado um corpo estranho pelo sistema imunológico 27.  

- Heterógeno:  esse tipo de enxerto possui propriedades semelhantes aos 

enxertos homógenos, requerendo menor tempo para implantação, uma única 

intervenção cirúrgica, entretanto é proveniente de doadores de outras espécies (não 

humanos). Os enxertos heterógenos mais comuns encontrados no mercado 

odontológico são os de origem bovina e suína no formato de pós e utilizados 

principalmente na correção de falhas buco-maxilo. Sua limitação também inclui 

respostas imunes e inflamatórias adversas do paciente 28.  

- Aloplástico: provindos de materiais sintéticos, os substitutos ósseos 

aloplásticos ou sintéticos têm ganhado cada vez mais aceitação no mercado. Sua 

síntese viabiliza um controle absoluto da produção, garantindo que possíveis 

transferência de patologias (inerentes na obtenção de enxertos heterógenos e 

homógenos), não ocorram 29.Tem sido amplamente estudado nos últimos anos devido 

ao seu menor grau de absorção pelo organismo, se comparado com os demais 

enxertos. Entretanto, com a evolução da ciência de biomateriais novos compostos e 

combinações surgiram para melhorar e expandir ainda mais os resultados clínicos 

relacionados a esse tipo enxerto 30. 

 

Figura 4: Esquematização de diferentes tipos de enxertos ósseos. 

 

Fonte: Elaborado pelo autor.  
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1.2 Biomateriais  

 

Biomateriais de uma perspectiva de cuidados de saúde podem ser definidos 

como materiais que podem ser utilizados de maneira terapêutica e que possuam 

propriedades intrínsecas, tais como: biocompatibilidade e biofuncionalidade 31. Esses 

materiais devem garantir que, a curto e/ou longo prazo, sua utilização e seus produtos 

de degradação, não causem nenhum dano celular (biocompatibilidade), assim como 

sendo um efetivo substituto de alguma função biológica durante o período necessário 

(biofuncionalidade). O desenvolvimento de novos biomateriais representa um desafio, 

devido a necessidade de características que os tornem adequados para entrar em 

contato imediato com o tecido vivo, garantindo que possa ser usado para tratar, 

aumentar ou substituir parte do tecido ou órgão do corpo humano 32,33. 

Historicamente, o conceito de aplicação desses materiais com finalidades 

terapêuticas é encontrado cerca de 5000 a.C. onde são relatadas o surgimento das 

primeiras suturas. São historiados também a utilização de componentes metálicos para 

tratar lesões cranianas e reposições dentárias por povos egípcios, astecas e chineses. 

Entretanto, o grande avanço na área de biomateriais ocorre durante o Século XX, por 

consequência da Segunda Guerra mundial, onde nesse período há a intensa 

necessidade de cuidados médicos á ex-combatentes. Devido a isso, a aplicação de ligas 

de titânio, molibdênio, tântalo e cobalto foram muito difundidas devido a suas 

propriedades biocompatíveis ao tecido humano. É esquematizado na Figura 5 a 

contextualização histórica dos biomateriais desenvolvidos a partir dessa época até o 

momento presente 34.  

 

Figura 5: Esquematização histórica dos biomateriais a partir da Segunda Guerra 

Mundial. 

 

Fonte: Adaptado de Murugan, Evolução dos Biomateriais, 2005 35. 
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É definido pela literatura que até a década de 1960 todos os biomateriais 

produzidos rementem a sua primeira geração, que tinham por finalidade serem apenas 

resistentes à corrosão, toleráveis ao organismo e não interagirem (ou interagirem de 

forma mínima) quando em contato com os tecidos vivos, denominados como 

biotoleráveis e bioinertes 36. 

Após a implantação desses materiais, o organismo celular é capaz de isolá-los 

através de uma camada de tecido fibroso fina (bioinertes) ou por uma camada mais 

espessa (biotolerável). Essa camada envoltória é induzida pela liberação de produtos 

de corrosão, íons ou componentes químicos presentes no material implantado, sendo 

que quanto mais espessa essa camada for, menor é a tolerância do organismo com 

esse material. Quando o tecido e o biomaterial de interesse não são biocompatíveis 

pode então ocorrer o surgimento de alergias, inflamações e/ou influência carcinogênica 

e mutagênica 37. Com isso, essa primeira geração é associada diretamente com o 

desenvolvimento e popularização de implantes ósseos feitos com metais e suas ligas. 

A segunda geração de biomateriais, surgida na década de 1970, já está 

relacionada com o estudo de materiais que além das propriedades básicas de aceitação 

pelo organismo possam também formar ligações químicas entre o implante e o tecido 

vivo, devido sua similaridade estrutural e química (bioativos). Surgem também 

biomateriais que não necessitam serem retirados ou substituídos com o tempo, pois 

serão degradados, fagocitados e/ou solubilizados pelo metabolismo do paciente 

(biodegradável). Podem ser destacados nessa geração a presença dos biomateriais 

cerâmicos e polímeros 38.  

Na terceira geração, iniciada por volta da década de 1990, visa o 

aperfeiçoamento e combinação das duas propriedades apresentadas na segunda 

geração. Quando implantados, os biomateriais bioativos e biodegradáveis estimulam a 

formação de novo tecido celular específico e após certo tempo é reabsorvido pelo 

organismo. São encontrados aqui implantes teciduais, tais como: pele artificial, 

cartilagem para articulações etc. 39.  

A quarta geração e mais recente, desde o início de 2010, tem como foco o 

desenvolvimento de biomateriais utilizando nanotecnologia para induzir a uma resposta 

ainda mais satisfatória quando em contato com o meio celular. Nessa geração, 

relacionada diretamente a engenharia de tecidos, busca-se compreender fatores que 

potencializam a obtenção do tecido vivo de interesse (biomiméticos), tais como: 

processo de formação e reconstrução dos tecidos moles e duros, a importância da 

fixação efetiva do implante ao corpo e associar a liberação controlada de fármacos para 

reduzir efeitos imunológicos adversos 40.  Todas essas subclassificações, bem como a 

origem dos biomateriais (podendo ser natural ou artificial), são reportadas na Figura 6. 
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Figura 6: Fluxograma das variações de biomateriais.  

 

Fonte: Adaptado de Olsson, Débora Cristina et al, 2008 41.  

 

1.3 Biomateriais cerâmicos e seus compósitos 

 

Descobertos há milhares de anos, as propriedades de compostos cerâmicos são 

inerentes a evolução tecnológica humana, como por exemplo, na antiga técnica de 

moldagem do barro, submetendo-o ao fogo e tornando-o rígido e duro. Assim como 

exemplificado, sua forma de obtenção mais simples ocorre através de altas 

temperaturas, considerado assim um biomaterial estável em condições ambientais 

severas 42. Atualmente no mercado global bilionário de biomateriais, os biomateriais 

cerâmicos ou biocerâmicas representam a maior receita no seguimento, sendo 

responsável por 36% de participação em 2019 e é estimado que esse número suba 

ainda mais até 2027, como presentado na Figura 7.  

 

Figura 7: Tamanho do mercado global de biomateriais, por tipo (Bilhões USD) 

 

 

Fonte: Adaptado 43. 
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Em termos físico-químicos, é encontrado nesses materiais alta resistência ao 

desgaste, corrosão, propriedades isolantes elétricos e térmicos, com isso, possuem um 

alto tempo de degradação in vivo. Segundo a American Ceramic Society as 

biocerâmicas são formadas por uma ligação entre um metal e um ametal, sendo essa 

ligação predominantemente dada como iônica, tendo os íons metálicos carregados com 

cargas positivas (cátions) e os íons dos elementos não metálicos carregados 

negativamente (ânion) 44.  

Por se tratar de um composto com ao menos dois elementos em seu retículo 

cristalino e ocupando posições específicas, sua estrutura é considerada complexa. A 

propriedade de polimorfismo, onde um mesmo material sólido pode apresentar 

diferentes formas cristalinas é muito comum nos biomateriais cerâmicos. Um exemplo 

está nos polimorfos de óxido de silício (SiO2) tridimita, cristobalita e quartzo, utilizados 

na reparação óssea 45. As biocerâmicas de maneira geral podem ser classificadas em 

categorias que englobam algumas propriedades já relatadas como: 

-Bioinertes: embora todo biomaterial cause uma resposta nos tecidos vivos em 

que interage, a bioinércia continua sendo um termo comumente empregado para 

biocerâmicas que causam respostas interfaciais mínimas, não se ligam e nem são 

rejeitadas pelo organismo hospedeiro. Alguns exemplos desse tipo de biocerâmicas 

são: óxido de zircônia (ZrO2) e aluminatos (Al2O3 e α Al2O3) 46.  

-Porosas: nessa categoria, os biomateriais cerâmicos apresentam artificialmente 

a presença de macroporos (com diâmetro que pode variar de 50 a 250 µm), 

possibilitando assim que haja o crescimento interno de novos tecidos através de seus 

poros. A utilização de técnicas de síntese para formação desses poros é muito comum 

em aluminatos (Al2O3 e α Al2O3) e na hidroxiapatita (Ca10(PO4)6(OH)2) 47.  

-Bioativas: definidas como biocerâmicas que induzem algum tipo de resposta 

biológicas específica de interesse, há nesse caso respostas interfaciais entre o implante 

e o tecido vivo. Dentro dessa categoria são encontrados os biovidros ou vidros ativos 

(SiO2, Na2O, CaO, P2O5) e a hidroxiapatita (Ca10(PO4)6(OH)2) 48.  

-Biodegradáveis: termo usado para biocerâmicas com capacidade de serem 

absorvidas pelo organismo e posteriormente serem substituídas por um novo tecido, tais 

como os sais de fosfatos de cálcio (Ca3(PO4)2, CaHPO4, Ca8H2(PO4)6) 49.  

Como anteriormente mencionado, o uso das cerâmicas é relatado desde a 

segunda geração de biomateriais, mas sendo limitado apenas a funções odontológicas 

como substituições de coroas e cimentos de vidro para preenchimento. Sua aplicação 

direta como prótese ortopédica é reduzida devido ao fato de que, uma vez implantados, 

esses biomateriais precisam suportar cargas e tensões de cisalhamento na interface 

óssea, variando de 70 a 700N, em simples movimentos corpóreos 50,51.  



32 
 

Entretanto, por apresentarem baixa resistência mecânica, em geral, as 

biocerâmicas ganharam maior popularidade ao serem combinadas com outros 

compostos que possuem propriedades físico-químicas distintas e que não interagem 

naturalmente entre si 5. Com isso, novas combinações de biomateriais podem ser 

propostas, tornando factível sua utilização em diferentes áreas médicas, através da 

obtenção de biomateriais denominados como compósitos cerâmicos. É reportado na 

Figura 8 as inúmeras aplicações dos biomateriais cerâmicos e seus compósitos.  

 

Figura 8: Esquematização de aplicações para biomateriais cerâmicos.  

 

Fonte: Adaptado de Hench & Wilsson, 1993 36. 

 

1.4 Biocerâmicas de fosfato de cálcio 

 

Incluídos no grupo dos biomateriais cerâmicos encontram-se os derivados de 

fosfato de cálcio, muito utilizados em aplicações médicas por sua similaridade química 

com a composição inorgânica dos tecidos duros (ossos, dentina e esmaltes) 52. Uma 

vez que essas biocerâmicas sintética são livres de proteínas ou outros componentes 
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orgânicos residuais, possuem mínima reação imunológica (como corpo estranho) e 

baixa toxicidade sistêmica 49. 

Os blocos estruturais básicos desses compostos são formados por unidades 

tetraédricas de PO4
3-, que pode sem organizar de diferentes maneiras, de acordo com 

a quantidade de pontes covalentes formadas entre os átomos de oxigênio. Com base 

nesse número de ligações, os fosfatos são classificados com a terminologia Qn, sendo 

n o número de ligações promovidas por esses átomos, como exemplificado na Figura 9 

53.  

 

Figura 9: Diferentes tipos estruturais de fosfatos. 

 

Fonte: Adaptado de Sharmin, N. e Rudd, C.D., 2017 53. 

 

Na Figura 10 é expresso que o grupo de fosfatos Q3 possui cadeias 

tridimensionais interligadas, sendo compostos altamente higroscópicos e voláteis. Já as 

estruturas Q2 são formadas majoritariamente por extensas cadeias lineares, 

assemelhando-se a cadeias poliméricas e tendo um menor teor higroscópico. Os 

fosfatos Q1 apresentam estruturas na forma de dímeros e os Q0 exibem configuração 

isolada. Com a adição de cátions metálicos a estrutura dos fosfatos, como por exemplo 

o Ca2+, inicia-se a despolimerização de sua conformação 3D, através do rompimento 

das ligações O-P-O, ocasionando o surgimento de oxigênios terminais não ligados O-

P-O- 54.  

Dessa forma, a presença desses cátions modificadores de redes faz com que os 

arranjos Q3 (ultrafosfato) se tornem Q2 (metafosfato), para Q1 (pirofosfato), até alcançar 

Q0 (ortofosfato). Em consequência do aumento do número desses cátions, mudanças 

de distribuições eletrônicas também irão ocorrer, alterando dessa forma sua 

polarizabilidade estrutural. Com isso, a estabilidade química dos fosfatos é dada pela 

seguinte ordem: ortofosfato > pirofosfatos > metafosfatos > ultrafosfato 55. 
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Figura 10: Esquematização de diferentes estruturas fosfáticas.  

 

Fonte: Adaptado de Ahmed, I e  Booth, J. H. R. 2019 56. 

 

Devido a necessidade de um material com alta estabilidade química para que 

bioaplicações ocorram de forma satisfatória e sem riscos de degradação antes do tempo 

previsto, a utilização dos orto e pirofosfatos se torna mais atrativa e difundida para 

aplicações como implantes ósseos. Entretanto, são encontrados inúmeros derivados 

nesse grupo específico de minerais, a maioria pouco solúvel em água, insolúveis em 

soluções alcalinas e facilmente solúveis em ácidos.  

Sua classificação e diferenciação é dada tradicionalmente através da razão molar 

entre os átomos de cálcio e fósforo (Ca/P) encontrados nos retículos cristalinos obtidos, 

tornando-os facilmente identificáveis. Essa razão pode variar de 0,5 até 2,0, sendo que 

uma composição com maior razão Ca/P resulta num composto de baixa solubilidade em 

condições naturais e/ou fisiológicas. É esquematizado na Tabela 1 informações quanto 

a solubilidade, fórmulas químicas e dados cristalográficos dos principais tipos de 

fosfatos de cálcio 57.  
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Tabela 1: Fórmula Química, Razão Ca/P, solubilidade e informações cristalográficas dos principais fosfatos de cálcio.  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Fonte: Adaptado de Dorozhkin S.V., 2007 58. 

 

Siglas Tipo de fosfato de cálcio Fórmula Química Ca/P 
Solubilidade 

-logKs           g l-1 

Dens. 

g cm-3 

TTCP Fosfato Tetracálcico Ca4O(PO4)2 2,0 38–44 0.0007 3.05 

HA Hidroxiapatita Ca5(PO4)3(OH) 1,67 116.8 0.0003 3.16 

TCP 

β Fosfato tricálcico  β - Ca3(PO4)2 

1,5 

28.9 0.0005 2.86 

α Fosfato tricálcico α - Ca3(PO4)2 25.5 0.0025 3.08 

OCP Fosfato octacálcico Ca8H2(PO4)6. 5H2O 1,33 96.6 0.0081 2.61 

CPP Pirofosfato de cálcio P2O7 1,0 18.5 0,015 3.128 

DCPD Fosfato de cálcio dihidratado CaHPO4.2H2O 1,0 6.59 ~0.088 2.32 

DCPA Monohidrogênio fosfato de cálcio CaHPO4 1,0 6.90 ~0.048 2.89 

MCPA Fosfato monocálcico anidro Ca(H2PO4)2 0,67 1.14 ~17 2.58 

MCPM Fosfato monocálcico monohidratado Ca(H2PO4)2.H2O 0,5 1.14 ~18 2.23 
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A solubilidade desses fosfatos de cálcio em meios aquosos é dada pela seguinte 

ordem: MCPM > MCPA > DCPD > DCPA > OCP > TTCP = α- TCP > β-TCP > HA. 

Utilizando as isotermas de solubilidade, Figura 11, é possível confirmar a tendência 

desses compostos de se tornarem mais solúveis com a diminuição do valor de pH 59.  

 

Figura 11: Isotermas de solubilidade do logaritmo da concentração de íons 

Ca e P (em soluções saturadas) em função do pH, a 25ºC. 

 

Fonte: Extraído de Ishikawa, K. 2010 59. 

 

De forma geral, a degradação desse minerais é causada por dissolução, que irá 

depender tanto de fatores físico-químicos, tais como produto de solubilidade e pH do 

meio fisiológico, mas também de fatores biológicos, como a fagocitose e a presença de 

células mediadoras químicas que causam a redução do pH local 60,61. Será descrito a 

seguir como é a interação e ocorrência biológica dos principais fosfatos de cálcio 

mencionados na Tabela 1. 

O Fosfato monocálcico monohidratado (MCPM) e sua versão anidra (MCPA) são 

os derivados de fosfatos mais solúveis em água. O MCPM é obtido por precipitação 

contendo solventes orgânicos e se dissolve em soluções aquosas na forma de íons 

H2PO4
- e Ca2+. Em temperaturas superiores a 100°C perde sua molécula de água de 

hidratação, convertendo-se em MCPA. Ambos compostos apresentam propriedades 
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altamente higroscópicas e devido a sua acidez não são encontrados em tecidos 

calcificados, com isso, sua comercialização para bioaplicações é reduzida 62.  

O dicálcio fosfato dihidratado (DCPD), também conhecido como mineral 

brushita, é facilmente obtido a partir de soluções aquosas contendo íons de HPO4
2- e 

Ca2+, na faixa de pH de 2 a 7,5. Quando submetido a temperaturas próximas de 90°C 

converte-se na sua forma anidra, DCPA. Ambos os fosfatos têm suas funções biológicas 

associadas a calcificações patológicas, tais como: lesões cariosas, cálculos dentários e 

renais. Além disso, são as fases intermediárias na mineralização e dissolução óssea, 

muito difundidos como componentes em cremes dentários para polimento, proteção 

contra caries e para a remineralização dentária. Embora tenham uma rápida absorção 

pelo organismo, causado por suas razões Ca/P ~ 1, são importantes biocerâmicas 

precursoras de inúmeros outros fosfatos de cálcio, como a hidroxiapatita (HA) e os 

fosfatos tricálcicos (TCP) 62.    

Tal qual o DCPD, o fosfato octacálcico (OCP) é um composto intermediário 

instável que surge durante a precipitação de outros fosfatos de cálcios mais estáveis 

em soluções aquosas (como a HA). Biologicamente é uma fase presente na formação 

dos tecidos calcificados e sua hidrólise em HA garante a entrada de impurezas ao 

retículo cristalino, considerado a causa da não estequiometria das apatitas biológicas.  

O fosfato tetracálcico (TTCP ou TeCP) é o membro mais básico na família 

dessas biocerâmicas (Ca/P =2), entretanto quando em contato com meios aquosos, se 

degrada formando hidróxido de cálcio e HA, não sendo assim o fosfato de cálcio mais 

insolúvel. É obtido em condições drásticas de pressão e temperatura (acima de 1300°C) 

a partir do precursor DCPD e é geralmente apontado como um subproduto indesejado 

durante a síntese de HA. Não é uma fase encontrada durante a calcificação óssea e 

devido a sua difícil obtenção, sua comercialização é limitada 63. 

A Hidroxiapatita (HA) é o fosfato de cálcio mais estável encontrado no grupo 

dessas biocerâmicas e com modificações de fase cristalina (de monoclínica para 

hexagonal) em temperaturas acima de 250°C. Como já mencionado, é formado através 

de precursores como DCPD e OCP 62. Apesar de sua semelhança estrutural, a HA pura 

e estequiométrica nunca é encontrada em sistemas fisiológicos, pois o retículo cristalino 

das apatitas biológicas está em constante substituições de íons, tendo assim sua 

cristalinidade afetada. A aplicação clínica da HA sintética possui limitações, por causa 

de sua lenta degradação no meio fisiológico. Encontra-se na literatura que a reabsorção 

de enxertos de HA pura pelo organismo só começa a ocorrer depois de 4 a 5 anos 

implantados. Considerado por isso um biomaterial bioinerte, o processo de enxertia 

utilizando-o, se torna demasiadamente prolongado 64. 
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Uma alternativa na enxertia óssea está no tratamento térmico de HA ou 

diferentes derivados de fosfatos de cálcio, convertendo-os em outras fases que 

possibilitem que o reparo ósseo ocorra, entretanto, garantindo também que o mesmo 

seja absorvido pelo organismo mais rapidamente. Com isso, se destacam como 

biomateriais cerâmicos atualmente e com grande potencial como enxertos ósseos: o 

pirofosfatos de cálcio (CPP) e o fosfato tricálcio (TCP). 

Os pirofosfatos de cálcio (CPP), são obtidos pela condensação das estruturas 

hidrogenofosfatos em um ambiente rico em íons PO4
3- 65. Já os fosfatos tricálcicos (TCP) 

são obtidos da mesma maneira, mas em um ambiente rico em íons Ca2+. São 

encontrados para cada um desses compostos a presença de 3 polimorfos conhecidos 

(β, α e γ para CPP e β, α e α’ para TCP), como sumarizado na Tabela 2. As fases 

denominadas β de ambos, consideradas de baixa temperatura, apresentam estabilidade 

da temperatura ambiente a temperaturas próximas a 1140°C. As demais fases são 

estáveis apenas em condições específicas, possuindo dessa forma pouco interesse 

prático e sendo menos difundidas 66.   

 

Tabela 2: Estabilidade dos polimorfos de pirofosfatos de cálcio e fosfato tricálcio. 

Fonte: Adaptado de Famery, R. et al, 1994 67. 

 

Assim como HA, a composição de β-CPP e β–TCP assemelham-se com tecidos 

duros (osso e dentina), mas nunca são encontrados puros e estequiométricos durante 

o processo de calcificação. Entretanto, a aplicação dessas biocerâmicas puras e com 

alta cristalinidade como enxerto ósseo tem aumentado, pois ao contrário da lenta 

absorção e baixa reatividade dos enxertos de HA, apresentam uma reabsorção muito 

mais rápida pelo organismo 65.  

É encontrado na literatura que as biocerâmicas de β–TCP podem ser 

reabsorvidas entre 6 e 15 semanas após implantado 68. Já o β-CPP também demonstra 

resposta biológica favorável para formação de novos tecidos ósseos e embora 

apresente Ca/P = 1, sua degradação no organismo ocorre de maneira um pouco mais 

lenta que β–TCP 69. Esses compostos apresentam poros com diâmetro variável de 1 a 

1000μm, presentes em sua estrutura, que influenciam diretamente a capacidade de 

reabsorção e remodelação óssea dessas biocerâmicas 70. Nesta faixa de tamanhos 

corresponde histologicamente com a atividade biológica de formação óssea. Os 

 β- Ca2P2O7 α-Ca2P2O7 γ-Ca2P2O7 β-Ca3(PO4)2 α-Ca3(PO4)2  α′-Ca3(PO4)2  

Estabilidade T. 

ambiente 

1140°C 

a 

1350°C 

Acima 

1350 °C 

T. 

ambiente 

1150°C a 

1430°C 

Acima 

1430°C 
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grandes osteoclastos podem se alojar nos poros maiores, enquanto outras células 

presentes no processo de calcificação como leucócitos e plaquetas podem se depositar 

em poros menores. Assim, o uso de implantes de β-CPP e β–TCP permitem que haja o 

crescimento de células ósseas e vasos sanguíneos em sua estrutura, orientando o local 

de ossificação e sendo gradativamente reabsorvido e substituído por osso natural 70,71.  

Com isso, as biocerâmicas de β-CPP e β–TCP têm movimentado o mercado 

multimilionário de enxertia óssea, podendo ser comercializado de diferentes maneiras, 

tais como: injetável, em pedaços, em formatos cilíndricos ou em blocos 70. Entretanto o 

que é buscado nos estudos desses biomateriais são métodos de obtenção que possam 

fornecer informações mais precisas quanto ao tamanho de partícula, propriedades 

mecânicas, morfologia e estruturas cristalinas, podendo assim ampliar sua produção de 

maneira mais eficiente, barata e segura.  

 

1.5 Obtenção de β-CPP e β-TCP  

 

Como esquematizado na Figura 12, são reportados inúmeros métodos de 

obtenção de β-CPP e β-TCP e seus precursores. Esses métodos podem ser 

diferenciados em quatro categorias: fontes naturais, método de alta temperatura, 

método químico por via seca e método químico por via úmida. Possuindo vantagens e 

limitações, serão descritos com mais detalhes a seguir.  

 

Figura 12: Diferentes métodos de síntese de fosfatos de cálcio.  

 

Fonte: Adaptado de Basu, S. e Basu, B., 2019 72. 
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Os fosfatos de cálcio precursores de β-CPP e β-TCP, por exemplo, DPCP, OCP 

e HA são compostos que podem ser encontrados na natureza, presentes em rochas 

sedimentares, ígneas e metamórficas (monetita, brushita e whitlockita). Sua extração 

também pode ocorrer a partir de matéria-prima provindas de resíduos biológicos, tais 

como cascas de ovo, conchas de ostras, cinzas de animais carbonizados (bovinos, aves 

e peixes). Contudo, não são fontes tão atrativas, devido a presença de resíduos tóxicos 

(chumbo e outras toxinas) que diminuem sua eficiência como biomaterial e podem 

transferir patologias ao organismo onde foi implantado 70,73.  

Uma alternativa para a produção de β-CPP e β-TCP está em suas obtenções 

por rotas sintéticas, que podem ocorrer através dos seguintes métodos: 

- Método de alta temperatura: Os precursores são calcinados parcial ou 

completamente através de temperaturas elevadas (aproximadamente 1300°C), sendo 

diferenciados de acordo com a atmosfera utilizada, que pode ser inerte (pirólise) ou 

oxidante (combustão). A principal dificuldade para se obter β-CPP e β-TCP por esse 

método consiste na conversão indesejada da fase β para α, que ocorre em ~1150 °C, 

levando a uma baixa confiabilidade estrutural. Com essa mistura de fases, o composto 

sintetizado será mais solúvel no meio fisiológico, portanto será absorvido mais rápido 

do que o tempo necessário para formação de um novo osso 70,74. 

- Método químico por via seca: Nesse método os precursores são misturados 

por moagem (mecanoquímica) e depois calcinados em alta temperatura 

(aproximadamente 1000°C), mas sem a presença de solventes durante o processo 

(reação em estado sólido). Diferentes tipos de sais de fosfato e cálcio podem ser usados 

para obter β-CPP e β-TCP por essa via. Embora possibilite a formação de produtos com 

estruturas altamente cristalinas, sua limitação está no baixo coeficiente de difusão e à 

necessidade de longos tempos de queima para homogeneizar a composição do sistema 

por ser método sujeito a ocorrência de fases secundárias indesejadas 75.  

- Método químico por via úmida: Consiste em um conjunto de técnicas onde a 

reação para síntese dos precursores de β-CPP e β-TCP ocorre na presença de um meio 

solvente. Podem ser utilizados aqui precursores dispersos (co-precipitação) ou 

estruturados (sol-gel) em água, meios orgânicos ou numa mistura de fases (emulsão). 

Esse método possibilita a flexibilidade de sistema reacionais, que podem ocorrer tanto 

em condições ambientes de temperatura e pressão, quanto em condições drásticas 

(hidrotermal) 72. Devido não só a isso, mas também pela praticidade de obtenção de 

partículas nano e micro homogêneas de β-CPP e β-TCP após tratamento térmico, esse 

foi o método escolhido neste estudo. Já dentre as opções encontradas na via úmida, o 

método de precipitação (ou co-precipitação) em solução aquosa será abordado com 
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mais detalhes, por ser o método químico mais acessível, econômico e com boa 

reprodutividade.  

A precipitação dos precursores de β-CPP e β-TCP tem sido reportada na 

literatura através de maneiras diversas. Controlando condições de precipitação, tais 

como pH, temperatura, concentração e natureza de reagentes, é possível sintetizar 

diferentes fases de fosfatos de cálcio como composição estequiométrica mais bem 

definidas 76. Sua preparação envolve a utilização de uma solução homogênea misturada 

com uma solução de agente precipitante, ambas contendo os íons de interesse (Ca2+ e 

PO4
3-). Com isso é possível exceder o produto solubilidade das espécies químicas, 

ocasionando na precipitação do precursor de interesse, que será posteriormente 

removido do meio reacional através de filtração 77. 

 As reações de precipitação podem ser divididas em duas categorias: 

 

A1. Reação ácido-base 

 

 Como ilustrado na Figura 13, inúmeras espécies de fosfatos de cálcio, como 

importância farmacêutica, podem ser obtidas num processo simples onde uma 

suspensão de hidróxido de cálcio é progressivamente neutralizada por uma solução de 

ácido ortofosfórico 62. 

 

Figura 13: Diferentes fosfatos de cálcio obtidos por neutralização.  

 

Fonte: Adaptado de Dorozhkin, S. V., 2016 62. 
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Δ 

Δ 

Como esses reagentes contêm apenas H+ e OH- como contra-íons, não há a 

formação de qualquer outro subproduto além da água, Equação 1. Assim, após o 

tratamento térmico para obter o β-CPP ou β-TCP, nenhuma etapa de purificação 

adicional se faz necessária para este método.  

 

 

Equação 1 75. 

 

A2. Reação entre sais de fosfato e cálcio 

 

A síntese de fosfatos de cálcio pode ocorrer também através da adição 

simultânea de soluções contendo sais solúveis, tais como nitrato de cálcio (Ca(NO3)) e 

fosfato de sódio monobásico (Na2HPO4), Equação 2 57. Os subprodutos formados aqui 

geralmente são solúveis em água e podem ser removidos através de lavagens com 

água destilada.  

 

 

 

Equação 2 57. 

 

Deste modo, os métodos A1 e A2 são reações que utilizam matérias-primas 

baratas e que possibilitam controles de tamanho, morfologia e superfície das partículas 

de fosfato de cálcio precursoras de β-CPP e β-TCP. A partir disso, são reportadas na 

literatura que variáveis como a temperatura de sinterização desses precursores 

possibilitam diferentes graus de cristalinidade de β-CPP e β-TCP 48,74,78,7980. A formação 

de um biomaterial cerâmico com alta cristalinidade e homogeneidade das partículas por 

sua vez, garante posteriormente uma fácil interação com o osso natural, fator essencial 

para que uma maior aplicação terapêutica em enxertia óssea ocorra 70. 

Paralelamente, como já mencionado, tem-se que a pesquisa na ciência de 

biomateriais atualmente é direcionada em aprimorar ainda mais propriedades de 

materiais já conhecidos 40. Além disso, o estudo envolvendo a síntese e caracterização 

de β-CPP e β-TCP se faz necessário para promover a comercialização dessas 

biocerâmicas com propriedades físico-químicas conhecidas, reproduzíveis e seguras. 

Com isso, o Capítulo 1, tem como fundamento contribuir para uma melhor 

compreensão as melhores formas de obtenção de β-CPP e β-TCP por diferentes 

condições de rotas sintéticas e de sinterização.  

3Ca(OH)2
 

 

+ 2H3PO4
 
→ 1Ca3(PO4)2 + 6H2O 

3Ca(NO3)2.4H2O
 
+ 2Na2HPO4 → Ca3(PO4)2 + 4NaNO3 + 2HNO3 + 12H2O 
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2. OBJETIVO 

 

O objetivo deste capítulo consistiu no estudo de diferentes formas de obtenção 

de β-CPP e β–TCP utilizando como precursor o fosfato dicálcico dihidratado e 

hidroxiapatita.  

 

Os objetivos específicos incluem: 

• Utilização do método ácido-base para obtenção do precursor de β-CPP; 

• Estudo da influência do pós-tratamento de secagem por liofilização nos cristais 

de β-CPP; 

• Comparação de diferentes temperaturas de sinterização dos cristais de β-CPP. 

• Utilização do método de reação entre sais de fosfato e cálcio para obtenção do 

precursor de β–TCP; 

• Avaliação de parâmetros fixos como pH e força iônica na reação entre sais de 

fosfato e cálcio; 

• Comparação de diferentes temperaturas de sinterização dos cristais de β–TCP. 

3. EXPERIMENTAL  

 

3.1 Reagentes utilizados  

 

Todos os reagentes utilizados na síntese dos precursores apresentam pureza 

analítica e são listados a Tabela 3. Os reagentes foram utilizados sem nenhum 

tratamento prévio para promover a purificação deles. 

 

Tabela 3: Reagentes utilizados capítulo 1. 

Reagentes Fórmula  Marca 

Ácido fosfórico H3PO4 Synth 

Ácido nítrico HNO3 Sigma 

Fosfato de sódio Bibásico Na2HPO4 Synth 

Hidróxido de cálcio Ca(OH)₂ Sigma 

Hidróxido de sódio NaOH Synth 

Nitrato de cálcio Ca(NO₃)₂ Sigma 

Nitrato de sódio NaNO₃ Sigma 

Fonte: Elaborado pelo autor.  
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3.2 Obtenção do precursor fosfato de cálcio por neutralização  

 

A síntese do precursor foi feita seguindo a metodologia reportada na literatura 

por RODRIGUEZ-CHANFRAU et al. 2019 81. Utilizando uma reação de neutralização, 

uma solução de ácido (H3PO4, 0,6 mol L-1) foi gotejada lentamente, ao longo de 3h, em 

uma solução sob agitação mecânica (350 rpm) de base (Ca(OH)2 0,6 mol L-1). Após 

esse período reacional a amostra foi deixada em repouso por 2h e em seguida filtrada 

a vácuo. Uma alíquota foi retirada para caracterização do precursor e comparação com 

as modificações do precursor.  O precursor foi divido em duas partes, uma alíquota 

recebeu o tratamento prévio de secagem por liofilização, denominada B1_liof e outra 

que não, denominada apenas como B1. As amostras B1 e B1_liof foram em seguida 

submetidas ao processo de sinterização em uma mufla, como esquematizado na Figura 

14. 

 

Figura 14: Obtenção do precursor por reação ácido-base. 

 

Fonte: Elaborado pelo autor.  

 

3.3 Obtenção do precursor fosfato de cálcio por reação de sais de fosfato e cálcio  

 

 Esse método para obtenção do precursor consistiu na preparação de duas 

soluções aquosas: nitrato de cálcio (Ca(NO₃)₂) 0,3 mol L-1 (Solução 1) e fosfato de sódio 
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bibásico (Na2HPO4) 0,3 mol L-1 (Solução 2). Sob agitação severa da solução 2 foi 

gotejada por 1 hora na solução 1, tornando-a instantaneamente turva devido a formação 

da espécie química de interesse. Foram preparadas através dessa metodologia 5 

amostras de precursor em diferentes condições de síntese, sendo o controle de pH feito 

por uma solução de hidróxido de sódio (NaOH) 0,15 mol L-1 e a força iônica controlada 

através de uma solução de nitrato de sódio (NaNO₃) 1,2 mol L-1. Cada amostra foi 

denominada como: 

 

• A1 – Sem controle temperatura, sem controle de pH e sem controle força iônica; 

• A2 – Reação em 25°C, sem controle pH e sem controle força iônica; 

• A3 – Reação em 25°C, pH 8, sem controle força iônica;  

• A4 – Reação em 25°C, sem controle pH, com controle de força iônica;  

• A5 – Reação em 25°C, pH 8, com controle de força iônica.  

 

Após sua síntese, os precipitados gerados foram filtrados com água destilada 

para remoção de sais residuais e também sinterizados em uma mufla, como 

esquematizado na Figura 15. 

 

Figura 15: Obtenção do precursor fosfato de cálcio por precipitação. 

 

Fonte: Elaborado pelo autor.  
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3.4 Obtenção dos fosfatos de cálcio sinterizados 

 

As amostras obtidas nos métodos mencionados na seção 3.2 e 3.3 foram 

submetidas ao processo de sinterização por 3h sob diferentes temperaturas, como 

descrito na Tabela 4.   

 

Tabela 4: Nomenclatura dos fosfatos de cálcio em função da temperatura de 

sinterização. 

 Temperatura de sinterização 

Temperatura 

ambiente 
600°C 750°C 900°C 1150°C 

A1 A1 600 A1 750 A1 900 A1 1150 

A2 A2 600 A2 750 A2 900 A2 1150 

A3 A3 600 A3 750 A3 900 A3 1150 

A4 A4 600 A4 750 A4 900 A4 1150 

A5 A5 600 A5 750 A5 900 A5 1150 

B1 B1 600 B1 750 B1 900 B1 1150 

B1-liof B1-liof 600 B1-liof 750 B1-liof 900 B1-liof 1150 

Fonte: Elaborado pelo autor.  

 

3.5 Caracterizações  

  

 Devido a parceria com a Universidade de Aveiro, onde foi desenvolvido parte do 

trabalho da presente tese, são encontrados a utilização de diferentes equipamentos em 

uma mesma técnica. Entretanto, as condições de varreduras e resoluções, para 

posterior comparação e avaliação de dados, foram mantidas. 

 

3.5.1  Espectroscopia de absorção na região do infravermelho (FTIR) 

 

O Espectrofotômetro de absorção na região do infravermelho médio com 

transformada de Fourier - VERTEX 70 da BRUKER com módulo ATR (por meio de 

reflexão total atenuada (cristal de diamante)) foi utilizado para obter informações sobre 

a composição das amostras em cada etapa de síntese do fosfato de cálcio. Na coleta 

dos espectros foram realizadas 64 varreduras e uma resolução de 4 cm-1 no intervalo 

de 4000 a 400 cm-1. 
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3.5.2  Espectroscopia Raman 

 

A fim de estabelecer informações sobre as características estruturais, 

moleculares e eletrônicas dos fosfatos de cálcio obtidos foi utilizado o equipamento 

LabRAM RH (Horiba), que possui um laser de ar arrefecido He-Ne no comprimento de 

onda de 632,81 nm. O FT RAMAN Bruker MultiRAM, que possui lazer de Nd-YAG no 

comprimento de onda de 1064 nm também foi utilizado. Os espectros foram obtidos de 

500-2500 cm-1, tendo como tempo de integração 60 segundos. 

 

3.5.3  Difração de raios X (DRX) 

 

Para identificar fases cristalinas, presentes tanto no precursor, quanto nas 

amostras com diferentes temperaturas de sinterização, foi utilizado o difratômetro de 

raios X marca SIEMENS modelo D5005, Radiação Cu Kα (α = 1,5418Å) e no 

difratômetro Emperian, da Pananalitic. As medidas foram feitas em um intervalo de 

varredura de 5 a 80º (2θ), com velocidade de varredura 0,01° por segundo.  

 

3.5.4 Microscopia eletrônica de varredura (MEV) espectroscopia dispersiva por 

energia de raios X (EDX) 

 

As amostras dos precursores e dos fosfatos de cálcio sinterizados foram 

colocadas sobre um substrato de óxido de silício (SiO2/Si). As medidas foram realizadas 

em microscópio eletrônico de varredura, JEOL JSM 7500F, com tensão de aceleração 

de 2,0 kV e o EDX de 30 mm da Brucker, instalado em um microscópio Hitachi SU3800. 

Essa técnica foi utilizada para analisar as propriedades morfológicas, a presença de 

micro e nano partículas de fosfato de cálcio bem como determinar a razão Ca/P de cada 

amostra obtida.  

 

3.4.5 Métodos de determinação de índice de cristalinidade (IC) usando técnicas 

de DRX, FTIR e Raman 

  

 Para avaliar o grau de cristalinidade das amostras obtidas, diferentes técnicas 

de determinação do índice de cristalinidade (IC) foram utilizadas. É descrito na Tabela 

5 os 3 métodos empregados, através dos resultados obtidos por DRX, FTIR e Raman.  
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Tabela 5: Determinação de índice de cristalinidade (IC) usando técnicas de DRX, FTIR 

e Raman 

Técnica  Fórmula  Definição 

FTIR 𝐼𝐶 =
𝐴603 + 𝐴567

𝐴590
 

An é o valor da 

absorbância/transmitância no 

número de onda específico 

entre 450 e 750 cm−1 82. 

RAMAN IC = FWHM960 

Largura total da metade da 

banda em 960 cm−1 (FWHM), 

representando o modo de 

alongamento simétrico de 

PO4 83.  

DRX IC =  
Á𝑟𝑒𝑎 𝑑𝑒 𝑝𝑖𝑐𝑜𝑠 𝑐𝑟𝑖𝑠𝑡𝑎𝑙𝑖𝑛𝑜𝑠

Á𝑟𝑒𝑎 𝑑𝑒 𝑝𝑖𝑐𝑜𝑠 𝑐𝑟𝑖𝑠𝑡𝑎𝑙𝑖𝑛𝑜𝑠 𝑒 𝑟𝑒𝑔𝑖ã𝑜 𝑎𝑚𝑜𝑟𝑓𝑎
 

Comparação entre a região 

amorfa e cristalina presente 

em 10 a 60 2θ 84. 

Fonte: Elaborado pelo autor.  

 

4. RESULTADOS E DISCUSSÃO 

 

4.1 Obtenção do precursor fosfato de cálcio por neutralização 

 

4.1.1 Difração de raios X 

 

É encontrado na Figura 16 os difratogramas de raios–X dos precursores 

sintetizados B1 e B1-liof, comparados com um padrão. A fase cristalina que mais se 

assemelha com os fosfatos de cálcios sintetizados nessa etapa foi a bruxita ou 

hidrogenofosfato de cálcio dihidratado (DCPD). Por se tratar de um material com 

estrutura cristalina uniforme e altamente organizado, o difratrograma de raios X das 

amostras B1 e B1-liof apresentaram picos de difração com pouco ruído e bem definidos. 

Entretanto, apesar de semelhantes, utilizando o método de determinação de 

índice de cristalinidade por DRX foi confirmado diferenças de cristalinidade entre as 

amostras obtidas. O pós-tratamento de secagem por liofilização possibilitou que a 

amostra B1-liof tivesse IC = 82%. Quando comparados, a amostra B1, sem nenhum 

tratamento apresentou IC = 78%, ocasionado possivelmente pela presença de água livre 

nos sais de fosfatos de cálcio, mesmo após serem secados a temperatura ambiente. 
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Figura 16: Difratogramas de Raios X comparando o padrão de DCPD com as 

amostras B1 e B1-liof sintetizada. 

 

Fonte: Autor. 

 

4.1.2 Espectroscopia na região do infravermelho 

 

 Para detecção de grupos funcionais presentes nas amostras sintetizadas, foi 

empregado a técnica de espectroscopia no infravermelho (Figura 17). Nesses espectros 

são observados a presença das seguintes bandas: duas bandas em 3476 e 1648 cm-1 

que podem ser atribuídas a presença de água e/ou O-H livre devido a utilização da via 

úmida como método de síntese; ocasionados também pelas condições reacionais 

(temperatura ambiente e agitação intensa) há a presença de bandas em 800 a 880 cm-

1, atribuídas a íons carbonato residuais 52;  na região de 1000 a 1200 cm-1 é possível 

observar bandas relacionadas ao estiramento P=O, presente em fosfatos 85; são 

encontradas também bandas em 515, 570, 600 e 970 cm-1 que podem ser associadas 

aos íons PO4
3-52, evidenciando assim os principais grupos funcionais encontrados no 

composto DCPD.  

 As diferenças entres as amostras encontram-se na menor intensidade de bandas 

atribuídas a água de hidratação de B1-liof, quando comparada com B1, mais uma vez 

ocasionado pela pós-tratamento de secagem por liofilização. As transmitâncias em A603, 

A567, A590 usadas para calcular o IC por FTIR de B1 e B1-liof representam bandas 

associadas a grupos funcionais OH−. Já é relatado ser uma região sensível para a 
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formação de cristais de apatitas permitindo assim determinar o IC de amostras 

precursoras. Foi confirmado que B1 possui IC = 1,08 e B1-liof apresentou IC = 1,30. 

Sabe-se também que a diminuição do IC neste método está relacionada com o aumento 

do tamanho do cristal, confirmando que a amostra não liofilizada possui maior tamanho 

de cristalito 82. 

 

Figura 17: Espectros na região do Infravermelho das amostras B1 e B1-liof. 

 

Fonte: Autor. 

 

4.1.3 Espectroscopia Raman  

 

São apresentados na Figura 18 os espectros vibracionais Raman das amostras 

B1 e B1-liof. Ambos os espectros exibem um caráter molecular intenso associado aos 

modos do tetraedro PO4
3- 86. Nos intervalos de 450-590 cm−1, são observados bandas 

que podem ser atribuídos ao modo de alongamento duplamente e triplamente 

degenerado do grupo PO4
3-. O principal modo de alongamento simétrico vibracional 

pode ser encontrado em bandas na faixa de 960 a 990 cm−1; bandas na faixa de 1060-

1080 cm−1 representam o modo de alongamento assimétrico degenerado (ν3) do grupo 

PO4 87. Uma banda alongada entre 700 e 800 cm−1 é identificado como a presença de 

CO3
2- residual nas amostras sintetizadas 88. 

Utilizando o método o FWHM960 para determinar IC usando espectros Raman, 

foi confirmado que a amostra B1 tem um FWHM=10,80 e a amostra B1-liof tem um 
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FWHM=9,43. A literatura confirma que quanto menor for o valor de FWHM960 menor 

também será o tamanho de cristalito, confirmando assim que a amostra B1-liof possui 

partículas menores, quando comparada com B1 82. 

 

Figura 18: Espectros Raman das amostras B1 e B1-liof. 

 

 

Fonte: Autor. 

 

4.1.4 Microscopia eletrônica de varredura  

 

As micrografias encontradas na Figura 19 são de magnificação de 400 (A) e 900 

(B) e 4000 (C) para observar a morfologia presente nos materiais sintetizados, sendo o 

número “1” atribuído para a amostra B1 e “2” para B1-liof. Nas micrografias atribuídas a 

amostra B1 foi encontrada a presença de aglomerados massivos sem morfologia 

específica, causados possivelmente por moléculas excesso de moléculas de água 

existentes na estrutura de DCPD.  

Já na amostra B1-liof observou-se a morfologia flocular com tamanhos variados, 

indicando assim a presença de micro e nanopartículas de fosfato de cálcio (Figura 19 

C2). Estas micrografias revelaram que os grãos microscópicos encontrado em B1-liof 

são formados por inúmeras partículas de tamanho ainda menor, com tendência a formar 

poros entre si.  
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Figura 19: Microscopia eletrônica de varredura das amostras B1 e B1-liof. 400 

(A1 e A2), 900 (B1 e B2) e 4000 (C1 e C2). 

 

 

 

Fonte: Autor. 
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4.1.5 Espectroscopia dispersiva por energia de raios X 

 

A análise dos principais elementos presentes nas amostras B1 (Figura 20 A) e 

B1-liof (Figura 20 B) foi realizada por meio de espectroscopia dispersiva de energia de 

raios X (EDX). Nesse espectro indicou a existência dos elementos oxigênio, fósforo e 

cálcio, confirmando qualitativamente a composição dos principais constituintes 

encontrados no precursor DCPD.  

Foi determinado também por EDX as razões Ca/P de B1 (Ca/P=1,60) e B1-liof 

(Ca/P=1,69), sendo estes valores superiores quando comparados ao DCPD teórico 

(Ca/P = 1). Esse desvio de razões ocorre devido a incorporação do íon carbonato (CO3
2-

) na estrutura dos fosfatos de cálcio sintetizados durante o processo reacional. Esses 

íons foram provenientes do ar (CO2) que, quando em contato com soluções aquosas 

reagem com íons hidroxila (OH-), formando assim o ácido carbônico que se dissocia em 

CO3
2-. É encontrado na literatura que os íons carbonato podem ocupar os sítios dos íons 

fosfato em uma razão 10:1, causando um aumento expressivo na razão Ca/P dos 

fosfatos de cálcio sintetizados 89. 

 

Figura 20: EDX das amostras B1 e B1-liof. 

 

Fonte: Autor. 

 

B1-liof 

B1 
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4.2 Sinterização amostras B1 e B1-liof 

 

Apesar das partículas de fosfatos de cálcio sintetizadas (B1 e B1-liof) terem 

apresentado uma baixa cristalinidade inicial e coexistirem com alguns contaminantes, 

estes defeitos, segundo a literatura, podem ser corrigidos através do método de 

sinterização 90. Tal procedimento ocorre em altas temperaturas e garante com maior 

efetividade a remoção de componentes orgânicos e/ou umidade presentes nas 

amostras. Foi também um método necessário para obtenção da fase de interesse β-

CPP e β-TCP que só podem ser formadas através de tratamento térmico de outros 

fosfatos de cálcio. Essa seção, portanto, foi destinada a discussão da influência de 

diferentes temperaturas de sinterização nas amostras precursoras sintetizadas de 

DCPD. 

 

4.2.1 Difração de Raios X  

  

 Os difratogramas presentes na Figura 21 são da amostra B1, submetidas a 600, 

700, 900 e 1150°C e comparadas com o padrão de fosfato de cálcio que mais se 

assemelharam. A partir do processo de sinterização a 600°C, os picos de difração mais 

intensos, característicos de DCPD (presentes em 11,5° e 23,4°) foram substituídos por 

outros, confirmando a conversão gradativa do precursor em uma fase mais estável de 

fosfato de cálcio. É expressado na Tabela 6, que as novas fases presentes nas amostras 

B1 referem-se tanto a formação de HA, quanto a fase β-CPP. Entretanto, são 

encontradas diferentes proporções de cada uma das espécies químicas, de acordo com 

a temperatura de sinterização empregada.  

 Por se tratar de um ambiente rico em íons PO4
3-, com o aumento da temperatura 

de sinterização do precursor DCPD há também um aumento da porcentagem de β-CPP 

65. Com o aumento dessas temperaturas, os difratogramas começam a ficar mais 

definidos e mais próximos dos principais picos encontrados no padrão utilizado. Para a 

amostra B1, a sinterização em 1150°C por 3h possibilitou que o biomaterial β-CPP, com 

95,27% de pureza, fosse sintetizado. Sendo este um valor satisfatório de pureza, 

temperaturas superiores de sinterizações não foram utilizadas, pois influenciariam a 

formação da fase α-CPP, que começa a ser formada a partir dessas condições de 

temperatura.  

Para as amostras B1-liof, foram empregadas as mesmas temperaturas de 

sinterização que B1, como mostrado na Figura 22. São observados também 

comportamentos  similares de transição da fase de DCPD (menos estável) para HA e 

β-CPP (fase mais estável), assim como a crescente porcentagem de β-CPP em função 
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do aumento da temperatura de sinterização utilizada. Contudo, ao contrário das 

amostras não liofilizadas, as porcentagens de transição de fases foram maiores com a 

variação gradativa de temperatura, como mostrado na Tabela 7.  

A hipótese levantada para explicar essas diferenças de porcentagem está no 

excesso de umidade presente no DCPD utilizado sem o pós-tratamento de secagem por 

liofilização. A energia térmica utilizada para formação da amostra de β-CPP por B1, foi 

gasta também, ao longo da sinterização, para retirada de toda água do sistema através 

da evaporação, sendo necessária elevadas temperaturas (1150°C) para obtenção da 

fase de interesse com alta pureza. Já para o β-CPP obtido a partir de amostras B1-liof 

essa energia foi empregada integralmente para mudança de fase do fosfato de cálcio, 

pois devido ao tratamento de liofilização essa amostra apresentava menores teores de 

umidade. Com isso, a fase β-CPP obtida por B1-liof pôde ser formada com uma pureza 

maior que 95% em condições menos drásticas de sinterização (900°C). 

Dessa forma é possível concluir que há a necessidade de uma menor energia 

térmica aplicada no precursor liofilizado para formação de β-CPP com alto índice de 

cristalinidade, quando comparada com a utilização do precursor não liofilizado.  

 

Figura 21: Difração de Raios – X das amostras B1 sob diferentes temperaturas 

de sinterização e comparadas com o padrão β-CPP. 

 

Fonte: Autor. 
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Tabela 6: Porcentagem das fases HA e β-CPP nas amostras B1 sinterizadas em 

diferentes temperaturas.  

Fase HA (%) β-CPP (%) 

600°C 85,10 14,91 

750°C 24,87 75,12 

900°C 12,34 79,01 

1150°C 3,01 95,27 

Fonte: Autor. 

 

Figura 22: Difração de Raios – X das amostras B1 sob diferentes temperaturas 

de sinterização e comparadas com o padrão β-CPP. 

 

Fonte: Autor.  

 

Tabela 7: Porcentagem das fases HA e β-CPP nas amostras B1-liof sinterizadas em 

diferentes temperaturas.  

Fase HA (%) β-CPP (%) 

600°C 44,41 17,98 

750°C 7,85 89,56 

900°C 1,23 96,35 

1150°C 0,37 97,55 

Fonte: Autor.  

 



57 
 

4.2.2 Espectroscopia na região do Infravermelho 

 

 Para confirmar mais uma vez a presença dos principais grupos funcionais 

presentes nos derivados de fosfatos de cálcio sinterizados, a técnica de espectroscopia 

na região do infravermelho foi utilizada (Figura 23 e 24). Inicialmente ressalta-se que 

diferentemente das amostras de B1 e B1-liof que apresentaram bandas associadas a 

umidade, nos dois grupos de amostras sinterizadas não foram encontradas mais essas 

bandas relacionadas a água, devido a utilização de altas temperaturas. Foram 

reportadas nos dois grupos de amostras bandas em: 500, 550, 900 e 970 cm-1, 

atribuídas aos íons PO4
3- 52; na região de 1000 a 1200 cm-1 foram observadas bandas 

atribuídas ao estiramento P=O e bandas encontradas em 715 cm-1, característica do 

modo simétrico P-O-P, encontrado em pirofosfatos 91. Todas as bandas identificadas 

confirmam a presença dos principais grupos funcionais presentes em β-CPP. 

 Já na Tabela 8 encontra-se os valores de IC por infravermelho dos dois grupos 

de amostras sinterizadas. Para ambos os grupos o aumento do valor de IC foi reportado 

até a temperatura de sinterização em 750°C. Isso ocorreu, pois em temperaturas acima 

de 550°C, contaminantes como íons CO3
2+ são eliminados da estrutura apatítica, 

diminuindo seu tamanho do cristalito. Entretanto, em temperaturas mais elevadas foi 

visto uma diminuição nos valores de IC, causados pela densificação do precursor. 

Confirmou-se com isso que as partículas sinterizadas em altas temperaturas, como 

esperado, também foram as que apresentaram maiores tamanhos de cristalino 92.  

 Mesmo com um aumento aparente no tamanho de partículas nos dois grupos, 

foi observado um maior valor de IC provindo das amostras B1-liof sinterizadas em 

temperaturas mais elevadas (900 e 1150°C). Como mencionado na seção anterior, 

devido ao maior direcionamento da energia térmica para a conversão de fases, devido 

ao menor teor de umidade presente, os fosfatos de cálcio obtidos por B1-liof 

apresentaram maior grau de cristalinidade e tamanho de cristalito menores.  
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Figura 23: Espectroscopia de Infravermelho das amostras B1 sob diferentes 

temperaturas de sinterização e comparadas o precursor B1. 

 

Fonte: Autor. 

 

Figura 24: Espectroscopia de Infravermelho das amostras B1-liof sob diferentes 

temperaturas de sinterização e comparadas o precursor B1-liof. 

 

Fonte: Autor.  
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Tabela 8: Índice de cristalinidade por Infravermelho das amostras B1 e B1-liof 

sinterizadas em diferentes temperaturas.  

IC (%) 
Temperatura 

Ambiente 
600°C 750°C 900°C 1150°C 

B1 1,08 1,32 1,35 0,82 0,88 

B1-liof 1,30 1,37 1,40 0,85 1,02 

Fonte: Autor. 

 

4.2.3 Espectroscopia Raman  

 

Nos espectros Raman encontrados na Figura 25 e 26, foram comparados os dois 

grupos de amostras em diferentes temperaturas de sinterização. Para todas as 

amostras foram evidenciadas a presença de bandas relacionadas ao modo de 

alongamento duplamente e triplamente degenerado do grupo PO4
3-

 (450-590 cm−1) 

assim como o modo de alongamento simétrico e assimétrico do grupo PO4
3- (em 960 a 

990 cm−1 e na faixa de 1060-1080 cm−1, respectivamente) 87.   

Contudo, também foi observado em ambos os espectros comparativos a 

presença de uma banda em 745 cm-1, que se tornou mais evidente com o aumento da 

temperatura de sinterização. Como já comprovado na literatura, a crescente formação 

da fase β-CPP durante a sinterização induz também o aumento percentual da espécie 

P2O7. Com seu aumento, a presença de ligações O-P-O, atribuídas em 745 e 1045 cm-

1, também se elevou, ficando assim cada vez mais nítida em amostras com maiores 

quantidades de β-CPP em sua composição 93.  

Já na Tabela 9 são apresentados os valores de IC por Raman. Verificou-se uma 

tendência de aumento do valor de IC com o aumento de temperatura, comprovando 

deste modo que, elevadas temperaturas de sinterização causam o efeito de 

coalescência das partículas de fosfatos de cálcio. Foi observado nas partículas de B1-

liof um crescimento de partículas menos acentuado, quando comparado com o grupo 

B1. Entretanto na temperatura de sinterização em 1150°C, onde iniciou-se a 

densificação da estrutura fosfocálcica, foram constatados valores de IC muito 

semelhantes nos dois grupos por esse método.   

A consistência dessas informações são complementares as demais técnicas já 

utilizadas para determinação de IC e confirmam mais uma vez o benefício da utilização 

do pós-tratamento de secagem por liofilização. Essa técnica garantiu não somente a 

obtenção de um precursor com baixo teor de umidade, quanto desacelerou o processo 

de coalescência das partículas da fase β-CPP durante sua sinterização. 
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Figura 25: Espectroscopia Raman das amostras B1 sob diferentes temperaturas 

de sinterização e comparadas o precursor B1. 

 

Fonte: Autor. 

 

Figura 26: Espectroscopia Raman das amostras B1 sob diferentes temperaturas 

de sinterização e comparadas o precursor B1. 

 

Fonte: Autor.   
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Tabela 9: Índice de cristalinidade por Raman das amostras B1 e B1-liof sinterizadas em 

diferentes temperaturas.  

 

IC (%) 
Temperatura 

Ambiente 
600°C 750°C 900°C 1150°C 

B1 10,80 11,39 14,76 16,27 15,87 

B1-liof 9,43 9,89 12,46 15,60 15,77 

Fonte: Autor 

  

4.2.4 Microscopia eletrônica de varredura 

  

As micrografias encontradas na Figura 27 são de magnificação 900x, sendo o 

número “1” atribuído para o grupo de amostras sinterizadas a partir de B1 e “2” para B1-

liof. Similarmente ao seu respectivo precursor, as amostras sinterizadas do grupo B1 

não apresentaram morfologia específica, sendo observado a presença de inúmeros 

aglomerados em sua estrutura macroscópica.  

Nas amostras sinterizadas a partir de B1-liof a morfologia flocular com tamanhos 

variados foi reportada. Além da mudança de fases (DCPD → β-CPP), a sinterização 

promoveu uma densificação e coalescência dos cristais dentro dos agregados de DCPD 

precursores, resultando numa modificação da textura e porosidade do biomaterial 

obtido. A ocorrência desse fenômeno se deu de maneira mais acentuada na amostra 

submetida em 1150°C, devido a maior energia utilizada.  

Sendo a presença desses poros necessária para circulação de fluido fisiológico 

através do material de interesse, o β-CPP sintetizado a partir do precursor B1-liof possui 

uma morfologia mais atrativa como biomaterial. Fica também evidente que o processo 

de liofilização no biomaterial influencia diretamente na distribuição, homogeneidade e 

tamanho dos grãos obtidos. 
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Figura 27: Microscopia eletrônica de varredura das amostras B1 e B1-liof 

sinterizadas. 600°C (A1 e A2), 750°C (B1 e B2), 900°C (C1 e C2) e 1150°C (D1 

e D2). 

 

 

 

Fonte: Autor.  
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4.2.5 Espectroscopia dispersiva por energia de raios X 

  

 A mesma relação de elementos químicos, tais como oxigênio, cálcio e fósforo foi 

mais uma vez observada através da análise EDX, Figura 28. Isto é mais um indício da 

presença dos principais constituintes da espécie química fosfato de cálcio, que podem 

ser encontrados mesmo após o tratamento de sinterização em diferentes temperaturas 

nas amostras dos grupos B1 e B1-liof.  

Utilizando a porcentagem dos elementos Ca e P, pela técnica de EDX, foi 

determinado a razão Ca/P de cada uma das amostras sinterizadas, como descrito na 

Tabela 10. Em temperaturas menores de sinterização é visto razões Ca/P mais 

próximas do valor teórico encontrado na fase HA (Ca/P = 1,67). Por se tratar de uma 

conversão gradativa do precursor em fases mais estáveis termicamente é observado 

que apenas em altas temperaturas ocorre a presença de razão Ca/P semelhante ao 

valor teórico de β-CPP (Ca/P = 1,0). Isso ocorreu, pois apenas nessas condições 

reacionais drásticas ocorrerá de maneira mais efetiva a condensação dos grupos 

hidrogenofosfatos, permitindo que a fase β-CPP seja formada 74.  Salienta-se também 

que com o aumento da temperatura de sinterização a eliminação de contaminantes 

voláteis, tais como íons CO3
2-, é favorecida.  

Para o grupo de amostras liofilizadas observou-se uma diminuição mais 

acentuada de Ca/P quando comparadas com o outro grupo de precursores. Conclui-se 

desse modo que os cristais obtidos a partir da sinterização de B1-liof apresentaram a 

formação de β-CPP com pureza mais elevada e como uma estrutura cristalina mais bem 

definida.  
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Figura 28: EDX das B1 e B1-liof sinterizadas em diferentes temperaturas. 

 

 

 

Fonte: Autor. 

Tabela 10 : Razão Ca/P das amostras sinterizadas dos grupos B1 e B1-liof. 

 Razão Ca/P 

Amostra 
Temperatura 

ambiente 
600°C 750°C 900°C 1150°C 

B1 1,60 1,56 1,44 1,31 1,18 

B1-liof 1,69 1,27 1,18 1,12 1,08 

Fonte: Autor.  
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4.2.6 Considerações entre os grupos B1 e B1-liof obtidos 

 

Foi confirmado que as concentrações equimolares da espécie ácida (H3PO4) e 

básica (Ca(OH)2) tornaram possível a obtenção do precursor DCPD. Tendo este 

precursor um alto teor de íons PO4
3+, quando submetido a um tratamento térmico em 

elevadas temperaturas promoveram a obtenção da fase cristalina β-CPP. 

Concluiu-se também que a utilização do pós-tratamento de secagem por 

liofilização em DCPD mostrou-se o método mais eficaz para que o β-CPP sintetizado 

apresentasse homogeneidade e alto índice de cristalinidade em suas partículas de 

fosfato de cálcio. O processo de liofilização garantiu que as partículas obtidas tivessem 

um menor tamanho de cristalito, em comparação com as amostras não liofilizadas e 

através de diferentes métodos foi determinado um IC superior de β-CPP produzido a 

partir do grupo B1-liof. Assim, o processo de liofilização confirmou ser uma técnica 

promissora e simples de ser utilizada para aperfeiçoar a síntese de fases formadas 

através da sinterização de precursores de fosfato de cálcio. 

 

4.3 Obtenção do precursor fosfato de cálcio por reação de sais de fosfato e cálcio 

 

4.3.1 Difração de Raio X 

 

A difração de Raios-X foi utilizada mais uma vez para determinar as fases 

cristalinas obtidas dos precursores sintetizados A1, A2, A3, A4 e A5 e compará-los com 

um padrão, como apresentado na Figura 29. Embora as condições reacionais para as 

5 amostras precursoras fossem diferentes, todas possuem picos de difração que se 

assemelham com a fase cristalina hidroxiapatita (HA), sendo seus picos mais 

característicos em 25,8° (002); 31,7° (211); 32,1° (112); 32,9° (300); 46,7° (222) e 49,4° 

(213) 94. 

O controle preciso de síntese em pH 8 para obtenção das amostras A3 e A5 já 

evidenciavam, em teoria, a síntese do precursor HA, por ser o valor de pH onde esse 

fosfato de cálcio é mais insolúvel, sendo, portanto, a espécie química mais suscetível a 

formação por precipitação de sais 62. Mesmo que sem controle de pH, durante o 

monitoramento da síntese os grupos A1, A2 e A4, foi possível observar que a 

precipitação do precursor ocorreu na faixa de pH entre 6 e 8, tendenciando com isso 

também a formação de HA.  
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Figura 29: Difratogramas de Raios X comparando o padrão de hidroxiapatita com 

as amostras A1, A2, A3, A4, A5. 

 

Fonte: Autor.  

 

 Foram sumarizados na Tabela 11 os valores de Índice de Cristalinidade por DRX 

das amostras sintetizadas, que variaram de 74,4 até 86,1% de cristalinidade. Foi 

observado que dentre as 5 amostras, o grupo A1, que não teve nenhum controle 

reacional, apresentou a menor porcentagem de formação do precursor HA. Em 

contrapartida, os demais grupos, com meio reacional em 25°C tiveram a formação de 

HA acima de 80%. Já os grupos A4 e A5, submetidos também ao controle de força 

iônica, apresentaram as maiores porcentagens de HA, pois com a presença de íons Na+ 

houve também maior supersaturação do meio reacional, induzindo assim um aumento 

da nucleação de HA 95.  

Embora elevado, o rendimento do precursor não foi maior devido a ocorrência 

de subprodutos indesejados durante a síntese, como por exemplo a formação do 

mineral calcita (CaCO3), causados pela presença de íons CO3
2- que, posteriormente, 

dificultaram a incorporação de cálcio na estrutura do complexo fosfocálcico. É conhecido 

que HA sintetizadas por precipitação e que não foram submetidas a nenhum tratamento 

térmico, são consideradas biocerâmicas de menor teor de cristalinidade, confirmando o 

comportamento encontrado nas 5 amostras obtidas com purezas menores que 90% 96. 
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Tabela 11: Índice de cristalinidade por DRX das amostras A1, A2, A3, A4, A5. 

Amostra A1 A2 A3 A4 A5 

IC (%) 74,4 80,7 77,8 86,1 83,9 

Fonte: Autor.  

 

4.3.2 Espectroscopia na região do infravermelho 

 

Assim como no precursor DCPD obtido, foram encontrados também nas 

amostras de A1, A2, A3, A4 e A5 as principais moléculas e íons moleculares presentes 

nos ortofosfatos de cálcio, como observado na Figura 30. Bandas na região de 1000 a 

1200 cm-1, relacionadas ao estiramento P=O 85 e bandas em 515, 570 e 970 cm-1 que 

podem ser associadas aos íons PO4
3- 52. Nos espectros de infravermelho das amostras 

A4 e A5 foram observadas com clareza bandas atribuídas a água (3476 e 1648 cm-1), 

confirmando que ao contrário das demais, estas ainda apresentavam certo grau de 

umidade. Além disso, mesmo que em diferentes intensidades, foram encontradas 

bandas na região de 800 a 880 cm-1 e 1300 a 1400 cm-1 atribuídas a íons carbonato 

residuais 52. 

É expressado na Tabela 12 o índice de cristalinidade de cada amostra seguindo 

o método por Infravermelho. Foram obtidas aqui amostras com IC maior do que os 

valores do precursor DCPD, sendo, portanto, amostras com tamanho de cristalito 

menor. Entretanto existe uma variação nos valores das 5 amostras, dada pela seguinte 

ordem crescente de cristalinidade: A5 > A3 > A4 > A2 > A1. Como reportado na 

literatura, esses valores de IC para amostras não sinterizadas, decrescem com o 

aumento do teor de íons carbonato presente na estrutura do fosfato de cálcio 

sintetizado. Dessa forma, embora tenha sido obtida sob condições controladas de 

temperatura, pH, força iônica e apresentado maior porcentagem de formação de HA, o 

grupo A5, é por esse método, a HA com maior quantidade de íons CO3
2- em sua 

composição 97. 
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Figura 30: Espectros na região do Infravermelho das amostras A1, A2, A3, A4, 

A5. 

 

Fonte: Autor. 

 

Tabela 12: Índice de cristalinidade por Infravermelho das amostras A1, A2, A3, A4, A5. 

Amostra A1 A2 A3 A4 A5 

IC  3,26 2,68 1,74 2,23 0,99 

Fonte: Autor 

 

4.3.3 Espectroscopia Raman  

 

Na Figura 31, foram relatados os principais espectros vibracionais encontrados 

nas 5 amostras obtidas. Em A1, A2, A3 e A4 foram observadas a presença de bandas 

atribuídas ao grupo PO4
3- em 590, 960 e 1050 cm-1, muito similares às encontradas nos 

espectros do precursor DCPD 87. Entretanto, para a amostra A5 foram encontradas 

apenas duas bandas, em 723 e 1088 cm−1 que pertencem, respectivamente, aos modos 

de deformação e estiramento simétricos de grupos carbonato, presentes no mineral 

calcita (CaCO3) 98.  

Esse excesso de calcita encontrado na amostra A5 decorre possivelmente pelas 

condições reacionais empregadas para sua obtenção. Para aumentar a força iônica do 

meio, com a finalidade de reduzir o tamanho de partículas, a solução aquosa da reação 

foi saturada com o sal NaNO3 1,2 mol L-1, em pH 8 e sob agitação severa. Contudo, sob 

essas circunstâncias a cinética de síntese de fosfato de cálcio foi modificada, reduzindo 
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possivelmente o tempo de vida dos íons de interesse (Ca2+ e PO4
-3). Simultaneamente 

houve a incorporação de CO2, proveniente do ar, na solução, fazendo com que o produto 

solubilidade de carbonato de cálcio fosse superado com mais facilidade.  

Sendo a calcita a fase menos solúvel dos carbonatos de cálcio em meio aquoso 

(0,001 g L-1), foi assim a espécie química precipitada em maior abundância ao invés de 

uma das fases de fosfato de cálcio. Portanto, durante o processo de precipitação de sais 

de fosfatos de cálcio, destaca-se, o papel crucial do controle da atividade iônica do meio 

reacional 98.  

 

Figura 31: Espectros RAMAN das amostras A1, A2, A3, A4, A5. 

 

Fonte: Autor.  

 

 Os valores de IC foram mais uma vez determinados utilizando o método 

FWHM960, como mostrado na Tabela 13. Não foi possível o cálculo de IC para a amostra 

A5 devido à ausência de uma banda em 960 cm-1, contudo, para as demais amostras 

foram encontrados valores de IC muito próximas entre si, confirmando uma proximidade 

de tamanho de cristalito. Quando comparadas com as amostras de B1 e B1-liof é 

possível dizer que a síntese de fosfato de cálcio por precipitação de sais garante um 

tamanho menor de partículas, entretanto foram encontrados uma maior quantidade de 

contaminantes nos precursores. 
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Tabela 13: Índice de cristalinidade por Raman das amostras A1, A2, A3, A4, A5. 

 

Amostra A1 A2 A3 A4 A5 

IC  5,02 5,36 5,34 5,27 - 

Fonte: Autor 

 

 

4.3.4 Microscopia eletrônica de varredura 

 

As micrografias encontradas na Figura 32 são de magnificação de 100x e 1000x 

das amostras sintetizadas pelo método de precipitação de sais. Foram observados nos 

5 grupos a presença de aglomerados de partículas, assim como nos precursores obtidos 

pelo método de neutralização. Nos grupos A1, A2 e A3 foram vistos também a formação 

de nanopartículas de fosfato de cálcio ao longo do substrato utilizado, sendo assim 

considerados os grupos com menores tamanho de partículas obtidas.  

Embora o intuito de utilização do controle de força iônica nos grupos A4 e A5 

estava na redução do tamanho de partículas através da diminuição da dupla camada 

elétrica, foram evidenciadas partículas maiores, quando comparadas com os demais 

grupos. A ocorrência do fenômeno de coalescência para esses grupos pode ser 

justificada pelo fato de que, com o aumento de força iônica há também uma diminuição 

no potencial de repulsão das partículas, facilitando assim aglomeração.  

Com essas micrografias é sugerido que com o aumento da força iônica do meio 

reacional promoveu também a coalescência das partículas menores, formando uma 

população de partículas maiores e com distribuição de tamanhos variado. Sendo a 

homogeneidade das biocerâmicas fator que garante uma fácil interação com o osso 

natural e sua posterior aplicação terapêutica em enxertia óssea, os grupos precursores 

A4 e A5 foram até o momento as amostras que tiveram resultado menos satisfatórios 

nesse quesito. 70. 
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Figura 32: Microscopia eletrônica de varredura das amostras A1, A2, A3, A4 e 

A5 com magnificações x100 (A) e x1000 (B). 

 

Fonte: Autor. 

(A1-A) 

(A2-A) 

(A3-A) 

(A4-A) 

(A5-A) 

(A1-B) 

(A2-B) 

(A3-B) 

(A4-B) 

(A5-B) 
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4.3.5 Espectroscopia dispersiva por energia de raios X 

 

Através da técnica EDX, Figura 33, foram encontrados os principais constituintes 

dos 5 grupos obtidos. Os principais elementos que compõem os fosfatos de cálcio, tais 

como cálcio, fosforo e oxigênio foram observados nos 5 grupos, entretanto, em todos 

os gráficos também foram reportados a presença acentuada de sódio residual. Quando 

comparado com os demais grupos, as amostras precursoras A2 e A3 tiveram os 

menores teores desse elemento, confirmando pela técnica de EDX serem as amostras 

precursoras com menores quantidades de impurezas.  

 

Figura 33: EDX das amostras A1, A2, A3 A4 e A5. 

 

 

 

Fonte: Autor. 
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As razões Ca/P dos respectivos grupos também foram determinadas por EDX, 

como esquematizado na Tabela 14. Foram obtidos valores experimentais inferiores ao 

da hidroxiapatita teórica (Ca/P = 1,67), pois assim como no precursor DCPD, o meio 

reacional em solução aquosa também possibilitou a incorporação de íons como CO3
2- 

que podem substituir íons fosfatos em seu sítios 89. Sendo a presença desses íons já 

reportada por outras técnicas de caracterização, a técnica de EDX só ratificou a 

existência desses contaminantes e confirmou a presença de uma apatita carbonatada. 

Paralelamente a isso, o sódio residual, encontrado nos gráficos de EDX, também podem 

substituir sítios ocupados por íons cálcio na estrutura fosfocálcica, modificando dessa 

forma sua razão Ca/P. Com essa substituição específica, foi possibilitado a formação 

da espécie química hidroxiapatita substituída por sódio, ou NaAp 73.    

 

Tabela 14: Razão Ca/P das amostras A1, A2, A3, A4 e A5. 

 A1 A2 A3 A4 A5 

Razão Ca/P 1,30 1,36 1,40 1,31 1,39 

Fonte: Autor 

 

4.4 Sinterização de precursores obtidos por precipitação de sais 

 

Assim como os grupos B1 e B1-liof, foi utilizado o tratamento térmico de 

sinterização para remoção de impurezas e obtenção do biomaterial de interesse β-TCP. 

Após a confirmação da eficiência do pós-tratamento de secagem dos precursores 

fosfocálcicos por liofilização na seção 4.1 e 4.2, todos os grupos sintetizados pelo 

método de precipitação de sais foram submetidos ao mesmo procedimento antes de 

serem calcinados em diferentes temperaturas. Com isso, essa seção foi destinada a 

discussão da influência de diferentes temperaturas de sinterização nas amostras 

precursoras sintetizadas de HA. 

 

4.4.1 Difração de Raios X  

  

 Assim como nos precursores por neutralização, as amostras obtidas pela síntese 

de precipitação de sais (A1, A2, A3, A4 e A5) foram organizadas em 5 grupos distintos 

com seus respectivos difratogramas comparativos em diferentes temperaturas de 

sinterização, como apresentado na Figura 34. É demarcado nesses difratogramas a 

quem se referem os principais picos encontrados. 



74 
 

 Como mencionado na seção 4.3.1, em todos os 5 grupos sinterizados houve a 

formação do precursor HA. Por se tratar de um ambiente rico em íons Ca2+, era esperado 

posteriormente que com o método de sinterização houvesse a conversão gradativa de 

HA em β-TCP 78. Entretanto, são encontrados em todos os grupos além da formação 

dessa fase prevista, a presença da fase residual renanita ou NaCaPO4. 

Isso ocorreu pois, embora o precursor HA tenha sido sintetizado, durante sua 

cristalização, utilizando a precipitação de sais, foi possibilitado também a permeação de 

uma grande quantidade de íons Na+ em sua estrutura. Já o processo de filtração e 

lavagem das amostras após sua sintetização não foram suficientes para que houvesse 

uma completa remoção desses sais residuais nos precursores. Com isso, durante a 

sinterização e condensação das estruturas hidrogenofosfato, esses íons sódio também 

substituíram os íons de cálcio no arranjo fosfático, tornando possível a obtenção do 

composto NaCaPO4 99
. 

Assim como os fosfatos tricálcicos (TCP), são identificados também no mineral 

renanita diferentes polimorfos (β e α) de acordo com a temperatura de sinterização 

empregada. A principal fase residual encontrada nas amostras sinterizadas foi a 

considerada de baixa temperatura, β-NaCaPO4, que da mesma maneira que β-TCP, 

começa a ser formada a partir de 600°C 99. 
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Figura 34: Conjunto de difratrogramas das amostras A1, A2, A3, A4 e A5 

sinterizadas em diferentes temperaturas. 

 

 

 

 

 

Fonte: Autor. 

 

 As porcentagens das três fases encontradas nas amostras sinterizadas foram 

mostradas na Tabela 15. Com o aumento da temperatura de sinterização houve uma 
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redução gradativa do precursor HA em todas os grupos, causado consequentemente 

pela remoção de componentes voláteis e rearranjo estrutural da espécie fosfato de 

cálcio. Entretanto, foram encontradas diferentes porcentagens de formação da fase de 

interesse β-Ca3(PO4)2 e da fase residual NaCaPO4, influenciadas pelas diferentes 

condições reacionais utilizadas.  

 Para o grupo A1, que não teve nenhum controle dos parâmetros reacionais, foi 

obtido um rendimento máximo de 58,1% da fase β-TCP, valor considerado pouco 

satisfatório para um composto a ser utilizado como biomaterial. Todavia, sem um 

controle de temperatura e pH, ocorreu não somente a precipitação do sal de interesse, 

mas também o de outras espécies químicas residuais. Além dos íons Ca2+ e PO4
3- havia 

do mesmo modo a presença de quantidades consideráveis de íons Na+ em solução, que 

se aderiram a estrutura fosfocálcica e não puderam ser removidos na etapa de 

purificação do precursor. Desse modo, durante o processo de sinterização do grupo A1 

para formação da fase β-TCP houve também a conversão de HA na fase NaCaPO4.  

Esse mesmo comportamento de conversão é encontrado de forma ainda mais 

acentuada nos grupos A4 e A5, onde houve o controle da força iônica utilizando sais 

NaNO3. A presença desse sal tinha como finalidade aumentar a força iônica do meio 

reacional, levando ao colapso da dupla camada elétrica das partículas de HA e diminuir 

seu tamanho aparente. No entanto, com a presença desse aditivo a solução, houve 

consequentemente um aumento expressivo na quantidade de íons Na+. Assim os 

grupos A4 e A5 tiveram as menores quantidades de conversão de HA na fase β-TCP 

dentre todos os grupos obtidos (37,2 e 26,7% respectivamente).  

Apenas nos grupos A2 e A3, foram encontradas porcentagens de formação da 

fase  β-TCP acima de 90%. Nesses grupos a única diferença sintética foi que em A2 

não houve o controle de pH e em A3 houve, mas ambos foram realizados em 25°C e 

sem controle de força iônica.  Foi observado que a sinterização em 900°C desses grupos 

possibilitou a maior taxa de formação da fase de interesse e acima dessa temperatura 

o rendimento diminuiu. Paralelamente a esse fenômeno foi também constatado um 

aumento de formação da fase NaCaPO4 em 1150°C, ocasionado possivelmente pela 

conversão de β-Ca3(PO4)2 na fase considerada de alta temperatura α-NaCaPO4. Essa 

conversão é provável já que os íons Na+ residuais podem ocupar os mesmos arranjos 

na estrutura fosfática que os íons Ca2+ 100,101. 
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Tabela 15: Porcentagem das fases HA e β-TCP e NaCaPO4 nas amostras A1, A2, A3, 

A4 e A5 sinterizadas em diferentes temperaturas. 

Amostra Ca5(PO4)3(OH) β-Ca3(PO4)2 NaCaPO4 

A1-600 43.63 - 56.37 

A1-750 43.71 1.99 54.40 

A1-900 41.73 12.60 45.67 

A1-1150 16.84 57.66 25.10 

A2-600 66.15 15.26 18.59 

A2-750 - 87.90 12.10 

A2-900 - 96.41 3.59 

A2-1150 - 85.67 14.33 

A3-600 62.24 28.31 9.35 

A3-750 - 86.0 14.0 

A3-900 - 90.80 9.20 

A3-1150 - 90.21 9.79 

A4-600 66.86 - 33.14 

A4-750 64.10 - 35.90 

A4-900 61.00 10,44 28,06 

A4-1150 29.07 37.20 33.73 

A5-600 72.21 - 27.79 

A5-750 39.04 - 60,96 

A5-900 28.53 3.47 68.00 

A5-1150 22.12 26.70 51.08 

Fonte: Autor.  

 

4.4.2 Espectroscopia na região do Infravermelho 

 

 Na Figura 35 são apresentados 5 grupos de espectros na região do 

infravermelho, das respectivas amostras obtidas. Assim como o precursor DCPD, 

durante a sinterização de HA não foram encontradas mais as bandas relacionadas a 

umidade do composto. Foram mais uma vez evidenciadas a presença das principais 

bandas encontradas nas apatitas sintéticas, tais como: bandas em 500, 550, 900 e 970 

cm-1, atribuídas aos íons PO4
3- 52; na região de 1000 a 1200 cm-1, atribuídas ao 

estiramento P=O. Todas as bandas identificadas confirmaram a presença dos principais 

grupos funcionais em HA,  β-TCP e NaCaPO4 residual. 
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Figura 35: Conjunto de espectros de Infravermelho das amostras A1, A2, A3, A4 

e A5 sinterizadas em diferentes temperaturas. 

 

Fonte: Autor. 

 

Já na Tabela 16 são mostrados os valores de IC por infravermelho dos 5 grupos. 

Excepcionalmente nos grupos A4 e A5, onde a força iônica do meio foi aumentada para 

formação de partículas menores de HA, é observado um aumento no valor de IC, com 

o aumento da temperatura de sinterização até 750°C. É evidenciado desse modo que 

com a adição de sais ao meio reacional, tais como NaNO3, houve uma mudança na 

propriedade de coalescência das partículas precursoras HA quando calcinadas. 

Entretanto, em temperaturas mais elevadas iniciou-se o segundo estágio de 
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sinterização, que refere-se a densificação da estrutura apatítica, aumentando assim o 

tamanho de cristalito 92. Para os demais grupos foi observado que a tendência de 

diminuição do valor de IC começa já com a temperatura mínima de sinterização utilizada 

(600°C). 

 

Tabela 16: Valores de IC por infravermelho das amostras A1, A2, A3, A4 e A5 

sinterizadas em diferentes temperaturas. 

 Temperatura ambiente 600°C 750°C 900°C 1150°C 

A1 3,26 2,76 2,74 1,85 1,37 

A2 2,68 2,48 2,11 2,16 1,43 

A3 2,74 2,19 1,98 1,33 1,12 

A4 1,23 1,67 1,80 1,78 1,06 

A5 0,99 1,30 2,16 2,11 1,27 

Fonte: Autor.  

 

4.4.3 Espectroscopia Raman  

   

 Os espectros por Raman dos 5 grupos são mostrados na Figura 36. Foi visto a 

presença de bandas em 590, 960 e na região de 1080 cm-1, atribuídas ao grupo PO4, 

muito similares às encontradas nos espectros do precursor HA 87. Já na primeira 

temperatura de sinterização utilizada na amostra 5, as bandas que caracterizavam a 

presença de grupos funcionais carbonato residual não foram mais encontradas, devido 

a degradação desses grupos pela alta temperatura de calcinação. 

 Ao contrário dos espectros de DCPD sinterizados, após o tratamento térmico do 

precursor HA não foram observadas bandas associadas ao aumento do percentual de 

ligações P-O-P, relacionadas ao pirofosfato β-CPP. Isso ocorreu, pois a calcinação dos 

grupos feitos pelo método de precipitação de sais garantiu a formação tanto de β-

Ca3(PO4)2 quanto a fase residual NaCaPO4, sendo ambas pertencentes ao grupo dos 

orfosfatos, que não possuem esse tipo de ligação.   

Na Tabela 17 são apresentados os valores de IC por Raman. Foi evidenciado 

que a calcinação desses grupos em 600°C diminuiu consideravelmente o valor de IC, 

causado consequentemente pela eliminação dos componentes residuais mais voláteis, 

reduzindo assim o tamanho de cristalito. Já a partir dessa temperatura é constatado um 

aumento gradativo no valor de IC, comprovando que as temperaturas de sinterização 

mais elevadas causaram a densificação e coalescência das partículas de fosfatos de 

cálcio.  



80 
 

Embora o comportamento dos 5 grupos sinterizados seja semelhante, foi 

também observado que para o grupo A5 o efeito de coalescência na temperatura 

máxima de calcinação foi retardado. Com isso foi confirmado que as partículas em maior 

abundância nesse grupo (NaCaPO4) tem um tamanho menor de cristalito, quando 

comparado com β-Ca3(PO4)2. 

 

Figura 36: Espectroscopia Raman das amostras A1, A2, A3, A4 e A5 sinterizadas 

em diferentes temperaturas. 

 

Fonte: Autor.  
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Tabela 17: Valores de IC por Raman das amostras A1, A2, A3, A4 e A5 sinterizadas em 

diferentes temperaturas. 

 Temperatura ambiente 600°C 750°C 900°C 1150°C 

A1 5,02 4,01 5,01 7,48 12,16 

A2 5,36 3,00 3,67 3,70 10,89 

A3 5,34 3,39 4,93 4,96 10,77 

A4 5,27 3,40 5,63 4,57 11,78 

A5 - 3,99 5,84 7,00 9,38 

Fonte: Autor.  

 

4.4.4 Microscopia eletrônica de varredura 

 

Por meio das micrografias apresentadas na Figura 37, com magnificação 1000x, 

foi observado a morfologia das amostras sinterizadas. Como evidenciado através das 

técnicas de caracterização anteriores foi observado na microscopia eletrônica de 

varredura o efeito de coalescência das partículas com o aumento da temperatura de 

sinterização. 

Assim como reportado na literatura, com sinterizações em temperaturas abaixo de 

900°C foram observadas a um baixo grau de densificação das partículas fosfocálcicas, 

por ser o estágio inicial de sinterização. Durante esse estágio também encontradas a 

formação de “pescoços” nas amostras. Acima dessa temperatura, como já mencionado, 

inicia-se o segundo estágio de sinterização, caracterizado pela densificação massiva 

das estruturas dos pós 92.  

Embora o início dessa densificação seja similar para os 5 grupos, a densificação 

final ocorrida na temperatura máxima de sinterização empregada, vai depender também 

de fatores como a homogeneidade, pureza e do caráter de aglomeração da espécie 

fosfocálcica obtida. Assim, foi observado que nos grupos com maiores porcentagens de 

formação de NaCaPO4 residual (A4 e A5) foi constatado um menor tamanho de 

partículas densificadas.  

Já para os demais grupos que tiveram maiores porcentagens de formação de β-

Ca3(PO4)2 é constatado a tendência de diminuição do número de grãos e coalescência 

das partículas em temperaturas mais elevadas. Também foram observados nesses 

aglomerados uma morfologia irregular, compostos por partículas menores ao longo de 

sua estrutura. 
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Figura 37: Microscopias eletrônicas de varredura das amostras A1, A2, A3, A4 e A5 sinterizadas em diferentes temperaturas com 

magnificação x1000. 

 

 

 

 
Fonte: Autor.
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4.4.5 Espectroscopia dispersiva por energia de raios X 

 

 A constatação dos principais elementos encontrados nos cinco grupos 

sinterizados foi feita através da análise de EDX, sumarizada no Anexo A. Em todas as 

amostras foram encontrados os principais elementos presentes na estrutura fosfocálcica 

(oxigênio, cálcio e fosforo), bem como a do elemento residual sódio.  

Utilizando os resultados de EDX foi determinado mais uma vez a razão Ca/P de 

cada uma das amostras sinterizadas, resumidos na Tabela 18. Para todos os grupos, 

observou-se um aumento da razão molar Ca/P na primeira temperatura de sinterização 

(600°C), ocasionado consequentemente pela eliminação de grupos residuais mais 

voláteis, como por exemplo carbonato. A partir desse valor, foram obtidos diferentes 

valores de Ca/P, pois o rearranjo e densificação das estruturas fosfocálcicas é afetada 

diretamente pelas espécies químicas contidas em sua estrutura.  

Com isto, foi visto que os valores experimentais de razão molar Ca/P para os 

grupos A4 e A5 não condizem com o valor teórico de β-TCP (Ca/P = 1,5). Essa 

informação corroborou com o fato de que esses grupos tinham em sua composição um 

alto teor de íons sódio, impossibilitando, com isso, a formação da fase de interesse e 

apresentando uma mescla de diferentes fases. Para o grupo A1, foi observado o valor 

de Ca/P mais próximo de β-TCP na temperatura de sinterização em 1150°C e sendo, 

segundo a análise de DRX, a condição que possibilitou o maior teor de β-TCP para esse 

grupo.  

Já para as amostras A2-900 e A3-900, que tiveram maior grau de pureza da fase 

β-TCP, foram os grupos que também apresentaram valor experimental igual ao valor 

teórico dessa apatita. Em temperaturas mais elevadas de sinterização desses dos 

grupos, houve um aumento na porcentagem da espécie renanita, como mostrado na 

técnica DRX, modificando assim essa razão molar.  

 

Tabela 18: Razão Ca/P das amostras A1, A2, A3, A4 e A5 sinterizadas em diferentes 

temperaturas. 

 Temperatura ambiente 600°C 750°C 900°C 1150°C 

A1 1,30 1,40 1,29 1,33 1,47 

A2 1,36 1,58 1,71 1,48 1,45 

A3 1,40 1,50 1,43 1,50 1,42 

A4 1,31 1,42 1,41 1,60 1,88 

A5 1,39 1,56 1,44 1,31 1,89 

Fonte: Autor. 
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4.4.6 Considerações entre os grupos A1, A2, A3, A4, A5 obtidos 

 

Foi confirmado que mesmo utilizando soluções equimolares de sais nitrato de 

cálcio (Ca(NO₃)₂) e fosfato de sódio bibásico (Na2HPO4) em diferentes condições 

reacionais possibilitou a obtenção por precipitação do precursor HA. Entretanto, 

variações de parâmetros, tais como temperatura reacional, pH e controle de força iônica,  

promoveram a obtenção de HA com pureza e tamanho de cristalito variado.  Foram 

encontrados em todos os grupos resquícios de sódio residual que, não foram removidos 

durante a etapa de purificação. A presença desse contaminante foi ainda mais acentuda 

nos grupos com controle de força iônica (A4 e A5). 

Por ser um ambiente rico em íons Ca2+, quando submetidos a um tratamento 

térmico, todos os grupos promoveram em algum momento a formação da fase cristalina 

β-TCP. É válido ressaltar que devido a presença de íons Na+ remanescentes houve 

também a formação da fase renanita (NaCaPO4), já que esses íons podem e ocuparam 

as mesmas posições de Ca2+ no arranjo fosfocálcico. Destaca-se que embora nesse 

trabalho o composto renanita seja considerado uma fase secundária, são encontradas 

para esse tipo de apatita inúmeras aplicações como biomaterial na enxertia óssea. A 

renanita tem sido amplamente utilizada para melhorar a bioatividade de outros 

compostos fosfocálcicos, devido a sua elevada taxa de dissolução. Quando comparada 

com compostos que possuem maiores razões Ca/P, tais como HA e β-TCP, sua 

degradação in vivo ocorre de 6 a 12 semanas 100. 

Contudo, sendo o objetivo dessa seção a obtenção do biomaterial β-TCP com alta 

pureza, foram observadas diferentes proporções de formação desse composto. 

Concluiu-se desse modo que os parâmetros reacionais utilizados nos grupos A2 e A3 

(25°C, sem e com pH 8 respectivamente e ambos sem aumento da força iônica), foram 

as melhores condições para que o precursor HA fosse convertido em β-TCP com pureza 

maior que 90%.  

 

4.5 Comparação entre os diferentes biomateriais obtidos. 

 

A utilização da síntese por precipitação de sais garantiu um precursor de fosfato 

de cálcio com um tamanho menor de cristalito, quando comparado com o método por 

neutralização. Entretanto, foi evidenciado que devido a presença de outros íons no meio 

reacional, essa síntese também apresentou muito mais contaminantes, tais como 

espécies carbonato e sódio fosfato de cálcio. 

Por meio da sinterização dos fosfatos de cálcio precursores, obtidos pelos dois 

métodos, foram observados a síntese de fases termicamente mais estáveis.  Com um 
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ambiente químico rico em íons PO4
3-, como nos precursores DCPD, houve uma maior 

tendência de formação da fase β-CPP. Já para um ambiente rico em íons Ca2+, como 

nos precursores HA, a obtenção da fase β-TCP foi facilitada. Evidenciou-se também que 

elevadas temperaturas de sinterização (900°C e 1150°C) promoveram um crescimento 

de partículas em ambas as fases de interesse, causado pela densificação de suas 

estruturas fosfocálcicas.  

Considerando que a aplicação desses compostos será direcionada à substituição 

óssea, seu alto grau de pureza é fundamental para garantir não somente um aumento 

na adesão, proliferação e integração das células osteoblásticas, mas também para 

prevenir a ocorrência de infecções, inflamações e reações alérgicas adversas no corpo 

do paciente. Dentre os grupos sinterizados, foi encontrado na amostra B1-liof-1150 a 

presença da fase β-CPP com pureza de 97,55% e sendo identificado HA como fase 

residual. Já nas amostras A2-900 e A3-900, houve a maior porcentagem de formação 

de β-TCP (96.41 e 90.80%, respectivamente) com a existência da fase residual 

NaCaPO4.   

Paralelamente, sabe-se que a fase β-TCP possui alta propriedade de reabsorção 

pelo organismo, podendo em consequência a isso, ser completamente degradada antes 

que o novo tecido ósseo seja formado. Já a fase β-CPP apresenta a propriedade de 

biodegradação intermediária a HA e βTCP, sendo um composto alternativo em potencial 

como substituto ósseo 69. Com isso e devido a sua alta pureza, tendo apenas íons 

residuais Ca2+ e PO4
3-da fase HA, a amostra B1-liof-1150 foi considerada o biomaterial 

mais promissor a ser utilizado na enxertia óssea. 

  

5. Conclusões Parciais  

 

 Através de reações por via úmida pelos métodos de neutralização e precipitação 

de sais foram obtidos os precursores de fosfato de cálcio, hidrogenofosfato de cálcio 

dihidratado (DCPD) e hidroxiapatita (HA) com êxito. Todos os precursores sintetizados 

foram submetidos ao processo de sinterização em diferentes temperaturas, para 

formação de fases de fosfato de cálcio mais estáveis. Foi confirmado com este estudo 

que diferentes precursores de fosfato de cálcio influenciam a obtenção de diferentes 

tipos de espécies de fosfatos de cálcio.  

A sinterização de um fosfato de cálcio rico em íons fosfato (DCPD) garantiu a 

formação da fase β-CPP e precursores ricos em íons cálcio (HA) tornaram possível obter 

a fase β-TCP. Com a utilização do pós-tratamento de secagem por liofilização das 
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amostras de DCPD foi confirmado um procedimento eficaz para que a fase β-CPP 

sinterizada apresentasse maior homogeneidade e alto índice de cristalinidade em suas 

partículas de fosfato de cálcio quando comparado com as amostras não liofilizadas. 

Esses resultados corroboram com trabalhos já encontrados na literatura, quanto a 

efetividade do método de liofilização para obtenção de derivados de fosfatos de cálcio 

mais homogêneos 52,102. 

Já para os grupos obtidos por precipitação de sais, foi observado a tendência  

primaria de precipitação/formação da fase precursora HA, como encontrado em 

trabalhos publicados 103. Contudo, foi concluído que o alto teor de íons sódio no meio 

reacional, resultantes dos sais utilizados para aumento da força iônica, diminuíram a 

porcentagem de formação da fase de interesse β-TCP. Dentre todos os grupos 

sinterizados, as amostras B1-liof-1150 (β-CPP), A2-900 e A3-900 (β-TCP) foram as 

biocerâmicas obtidas com maior pureza, apresentando também resultados satisfatórios 

para todas as técnicas de caracterização empregadas.  
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CAPÍTULO 2 

 

Desenvolvimento de Scaffold 3D de β-CPP pelos 

métodos de liofilização e impressão 3D 

 

1. INTRODUÇÃO 

 

1.1 Compósitos  

 

“Na natureza, podemos perceber que todos os materiais biológicos são compósitos, 

sem exceção. Exemplos encontrados de compósitos naturais incluem madeira, em 

que a matriz de lignina é reforçada com fibras celulósicas, e ossos, em que a matriz 

composta por minerais é reforçada com fibras colágenas. Desde a Antiguidade 

encontramos exemplos de compósitos feitos pelo homem, como adobes reforçados 

com palha para evitar a quebra da argila, e o uso de colmos de bambu no reforço de 

adobe e lama em paredes no Peru e China”, HIDALGO-LÓPES, 2003:163)  

 

Como mostrado na citação acima de Hidalgo-Lópes e já exemplificado no capítulo 

1, a utilização de materiais denominados como compósitos é de suma importância para 

existência e desenvolvimento humano 104. São encontrados em diferentes períodos da 

civilização (Era do Ferro, do Bronze, do Ouro) e originários das primeiras sociedades 

agrícolas. Entretanto, maiores registros de sua utilização são datados a partir do século 

XX com o avanço da área de aplicações elétricas. Atualmente podem ser encontrados 

não somente nessa, mas em diversas outras áreas, tais como: saneamento básico, 

setores petroquímicos, indústria automobilística, aeronáutica e na medicina 

regenerativa 105.  

Por definição, os compósitos são conjuntos de dois ou mais materiais com 

propriedades físico-químicas distintas em um meio multifásico, combinados em escala 

macroscópica, para funcionarem como uma unidade. Sendo essa sinergia única, o 

material formado terá novas qualidades que não são encontradas em nenhum dos 

componentes individuais. Assim, com o desenvolvimento e produção eficaz desses 

compósitos, é possível melhorar condições como resistência ao reforço, tenacidade, 

biocompatibilidade e biodegradabilidade que posteriormente possibilitará uma 

bioaplicação específica 106.  
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Sua composição é dada pela junção de pelo menos duas fases, uma denominada 

como fase reforço (ou fase dispersa), que terá como função o incremento de 

propriedades tais como mecânicas, elétricas e/ou biocompatíveis desejadas, como 

esquematizado na Figura 1. A segunda fase, denominada como contínua (ou matriz) 

que confere estrutura ao material compósito e sendo o meio pelo qual uma tensão 

localizada é transmitida e distribuída através da fase reforço. Os componentes usados 

nestas combinações podem ser polímeros, cerâmicos ou metais e as propriedades 

nestes compósitos formados vai depender integralmente da natureza dos materiais 

aplicados, bem como o grau compatibilidade de interação entre eles através da interface 

107.  

 

Figura 1: Esquematização da estrutura de um compósito.  

 

Fonte: Adaptado de 107. 

 

Como esquematizado na Figura 2, os compósitos são classificados em função do 

tipo de fase reforço utilizada, podendo estes ser com fibras, estruturais ou partículas. 

Compósitos reforçados por fibras não dependem somente da natureza da fibra utilizada, 

mas também de sua orientação e concentração através da estrutura do material. Muito 

empregados na construção civil para aumento da resistência de tração, corrosão e da 

leveza, as fases dispersas de fibras de carbono e/ou de vidro são empregadas. 

Compostos denominados como estruturais são formados por componentes que além de 

dependerem da natureza de seus constituintes, também dependerão do projeto 

geométrico utilizado para sua fabricação.  

Já os compósitos reforçados por partículas são subdivididos na categoria de 

partículas grandes, como é o caso de materiais como o concreto, composto por cimento 
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(fase contínua), areia e brita (fases dispersas). A segunda subdivisão deste grupo é a 

de fase reforçada por dispersão, onde apresentam concentrações baixas de fase 

dispersa em sua composição (menor que 15%) e que são formadas por partículas de 

pequena ordem de tamanho 108.  

Essa última subdivisão tem ganhado destaque como o avanço da nanotecnologia, 

pois as propriedades das fases dispersas em escala nanométrica (1 a 100nm) são 

modificadas, inclusive intensificadas, devido à redução de tamanho e consequente 

aumento da área superficial do material. Destacam-se as aplicações envolvendo os 

designados nanocompósitos formados por matrizes poliméricas e fase dispersa por 

nanopartículas inorgânicas como os fosfatos de cálcio 8. Do ponto de vista físico-químico 

essas nanopartículas possibilitam a formação de compostos híbridos mais homogêneos 

quando comparados com uma fase dispersa convencional. Já para o ponto de vista 

biológico e da ciência dos biomateriais, essa combinação é vantajosa para engenharia 

de tecido ósseo, pois mimetiza a composição do osso, que é formado pela combinação 

de um polímero natural e de uma apatita biológica 109,110. 

Paralelamente a isso, a fabricação desses nanocompósitos de matriz polimérica faz 

parte de uma área recente e pouco explorada quanto sua metodologia de obtenção, 

assim como, a aplicação de interesse. Tais fatores possibilitam que novos materiais 

híbridos, com propriedades ainda desconhecidas, possam ser produzidos no setor da 

medicina regenerativa de tecidos e da enxertia óssea 111–113.  

 

Figura 2: Esquematização de diferentes fases reforço dos compósitos. 

 

Fonte: Adaptado de 114.  
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1.1.1 Matrizes Poliméricas 

 

Os polímeros possibilitam uma grande variedade de matrizes que podem ser 

produzidas, sendo dessa forma, o grupo de materiais que mais é utilizado na fabricação 

de compósitos. As matrizes poliméricas são divididas em duas categorias, termorrígidas 

e termoplásticas, diferenciando-se quanto ao seu comportamento intrínseco quando 

aquecidas. Os polímeros termorrígidos são macromoléculas que possuem temperatura 

de fusão maior que a sua temperatura de degradação e baixa resistência ao impacto. 

Isso ocorre devido as ligações cruzadas presentes entre suas cadeias poliméricas, 

formando estruturas tridimensionais rígidas que quando aquecidas assumem formas 

específicas permanentes 115.   

Os polímeros termoplásticos por sua vez, possuem cadeias poliméricas lineares 

que não se reticulam entre si. A estrutura dessas macromoléculas é mantida através de 

ligações denominadas secundárias, tais como forças van der Waals e ligações de 

hidrogénio, que quando aquecidas são temporariamente quebradas e permitindo 

moldabilidade molecular para reconformação. Com o resfriamento essas ligações 

secundárias são reestabelecidas, sendo com isso possível o reciclo desse grupo de 

polímeros, fundamental para setores produtivos mais limpos 116.  

 Devido a essa propriedade, as matrizes poliméricas termoplásticas são mais 

viáveis industrialmente, pois podem ser produzidas em um curto período e com menor 

mão de obra especializada. Polímeros termoplásticos e, por consequência, seus 

compósitos termoplásticos derivados, podem ser fabricados por diferentes tipos de 

técnicas de moldagem por aquecimento, que incluem: injeção, eletrofiação e extrusão. 

A limitação encontrada para a produção de materiais a base de termoplásticos está nas 

dimensões e custos do equipamento necessário para sua manufatura, bem como sua 

origem, que muitas vezes não ocorre por fontes renováveis 117. 

 Com isso, matérias-primas provenientes de recursos naturais são de grande 

interesse à área de pesquisa, pois contribuem ao controle ambiental uma vez que 

substituem algumas fibras originadas de derivados petroquímicos. Adicionalmente, a 

preparação de nanocompósitos de matriz polimérica permite em muitos casos encontrar 

um compromisso entre o baixo custo, processo de obtenção mais limpo e após utilizado, 

um elevado nível de desempenho, resultante da sinergia entre os componentes. Será 

descrito a seguir alguns dos principais tipos de polímeros passíveis de serem utilizados 

na área da engenharia de tecidos por serem biocompatíveis, não tóxicos, não 

imunogénicos e biodegradáveis 118,119.  
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1.1.1.1 Celulose bacteriana 

 

Dentre os inúmeros biopolímeros já produzidos comercialmente, a celulose 

bacteriana pode ser destacada na engenharia de tecidos, pela vantagem de redução 

dos índices de infecção durante o processo curativo, assim como resistência, pureza e 

moldabilidade. Sua alta retenção de água, elasticidade, porosidade e biocompatibilidade 

são outras propriedades importantes para que sua utilização seja tão difundida 120.  

As celuloses são um tipo de polissacarídeo, abundantes na biomassa e que, 

independentemente da origem, serão formados por unidades de β-D-glicopironose com 

ligações β (1-4) glicosídicas, sendo seu monômero constituídos pela repetição de duas 

unidades de glicose, como exemplificado na Figura 3. Devido a formação de uma 

estrutura completamente linear a celulose é um material com alta cristalinidade 121.  

 

 

Figura 3: Estrutura da celulose. 

 

Fonte: Adaptado de 122. 

 

Já as celuloses bacterianas (CB) são produzidas por bactérias ou culturas 

bacterianas e, devido a sua origem não vegetal, sua estrutura será desprovida de lignina 

e hemicelulose (componentes entrelaçados que interagem fortemente através de 

ligação covalentes e não-covalentes formando a matriz lignocelulósica convencional). 

123.Durante sua obtenção a CB se estrutura na forma de um biofilme e pode ter em sua 

composição até 99% de água, sendo os principais gêneros de bactérias para sua 

obtenção: Acetobacter, Sarcina ventriculi e Agrobacterium 124. 

 Para a medicina regenerativa sua importância se dá através de seu fácil 

manuseio, por apresentar nanoestrutura, propriedades hidrofílicas, possuir baixa 

toxicidade, sendo dessa forma um ambiente propício para que o desenvolvimento de 
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novas células ocorra 125. Sua ampla comercialização ocorre no formato de filmes ou 

folhas, que podem ser aplicados diretamente no tecido a ser regenerado, sendo 

geralmente a região dérmica a mais difundida, como mostrado na Figura 4. 

 

Figura 4: Folha de Celulose bacteriana para lesões. 

 

Fonte: Autor 

 

Sendo a recuperação do tecido ósseo um dos grandes desafios abordados nesta 

tese, a utilização de um material híbrido que facilite a mineralização biomimética é 

requerida. Dessa forma, a associação da celulose bacteriana como aditivo com o fosfato 

de cálcio  outras matrizes poliméricas pode ser feita para se assemelhar com a função, 

morfologia e estrutura óssea natural 126.  

 

1.1.1.2 PLA  

 

O poli(ácido lático) ou polilactato, é um poliéster alifático produzido por síntese 

química a partir do ácido lático, que apresenta a propriedade de quiralidade, pois contém 

um carbono com quatro ligantes diferentes e sendo encontrado no metabolismo de 

muitos seres vivos. Como representado na Figura 5, sua estrutura contém ligações éster 

flexíveis que podem se degradar em subprodutos não tóxicos em diferentes valores de 

pH. Esse mecanismo de degradação hidrolítica, que não requer a presença de enzimas 

para catalisá-lo, ocorre com a difusão da água até o interior do polímero, causando 

assim a quebra dessas ligações de éster. Com base nos dados disponíveis até o 

momento, seu processo de degradação pode durar de 1 a 2 anos produzindo ácido 
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lático, que ocorre naturalmente no metabolismo humano 127. Devido a isso, tornou-se 

um composto muito buscado em aplicações medicinais devido as suas latentes 

propriedades de biodegradabilidade e biocompatibilidade.  

 

Figura 5: Estrutura do PLA. 

 

Fonte: Adaptado de 128. 

 

 É um polímero que foi reconhecido e aprovado para aplicações em humanos 

pelo US Food and Drug Administration (FDA) na década de 1970 e desde então vem 

sendo utilizado amplamente no desenvolvimento de dispositivos de liberação controlada 

de fármacos, embalagens alimentares, suturas, placas e implantes. Suas propriedades 

termoplásticas garantem sua moldabilidade através de métodos de formação de filmes, 

bem como possibilitando seu processamento e reprocessamento por meio da fundição 

129.  

O PLA se tornou uma alternativa sustentável para substituir polímeros sintéticos, 

mas sua comercialização apresenta algumas desvantagens que restringem sua 

utilização, principalmente envolvendo sua alta taxa de hidrólise, baixa resistência 

térmica e mecânica. Na engenharia de tecidos, sua associação com componentes 

bioativos, tais como fosfatos de cálcio, acontece para melhorar tais propriedades. Além 

disso, modificar sua composição garante uma melhora em sua taxa de decomposição 

no meio desejado, que dependerá não somente das propriedades a nível molecular, 

mas também das propriedades superficiais, porosidade e a presença de tipos 

específicos de aditivos 130. 
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1.1.1.3 Alginato 

 

Outro polímero de derivados naturais, com grande versatilidade e também 

amplamente utilizado para aplicações na engenharia de tecido ósseo é o alginato. Sua 

composição é feita pela combinação de monómeros de ácido gulurônico e ácido 

manurônico, como exemplificado na Figura 6 131. 

 

Figura 6: Estrutura do alginato. 

 

Fonte: Adaptado de 131. 

 

O alginato é considerado um biopolímero, pois é encontrado em algas marinhas, 

sendo sua extração feita utilizando algas marrons (Phaeophyceae). Dentro desse grupo 

as extrações ocorrem principalmente nas espécies Macrocystis pyrifera, Ascophyllum 

nodosum, Laminaria hyperborea, Laminaria digitata e Laminaria japonica, através de 

tratamento com soluções aquosas alcalinas de NaOH. Esse extrato é posteriormente 

filtrado e utilizando cloreto de cálcio é feita a precipitação do alginato, que será purificado 

com ácido clorídrico diluído. Sua comercialização é feita na forma do sal alginato de 

sódio, que quando em contato com o meio aquoso pode ser reticulado na presença de 

íons cálcio livres em solução. Durante a etapa de reticulação, os íons cálcio substituem 

o íon sódio do polímero e cada um desses novos íons adicionados serão reticulados 

com duas porções de fitas de polímero 132. 

A versatilidade para a utilização desse polímero está nas inúmeras possibilidades e 

diferentes etapas de reticulação que esse material pode ser submetido, tornando 

possível diferentes estruturações, tais como no formato de hidrogéis, microesferas, 

microcápsulas, esponjas, fibras e espumas. A utilização de diferentes espécies de algas 

torna possível a produção de alginatos com diferentes proporções de ácido 

poligulurônico na estrutura, que por sua vez promove diferentes propriedades aos 

compostos associados. Por apresentar também baixa resistência mecânica, as 

estruturas de alginato podem ser associadas com fosfatos de cálcio e outros compostos 
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bioativos, para formação de compósitos poliméricos capazes de mimetizarem estruturas 

naturais, tais como o tecido ósseo 113,133,134.  

 

1.1.1.4 PCL 

 

Embora não seja de origem renovável, como as outras três matrizes acimas 

abordadas, a policaprolactona (PCL) é um polímero também pertencente à família dos 

poliésteres alifáticos e obtido a partir da abertura do anel da Ɛ-caprolactona, como 

mostrado na Figura 7, sendo um monômero de origem petroquímica. Esse processo 

ocorre pela reação de oxidação de Bayer-Villing partindo da ciclohexanona e sua 

produção não é considerada de alto custo 135.  

 

Figura 7: Estrutura de PCL. 

 

Fonte: Adaptado de 136. 

 

 Por ser hidrofóbico e apresentar alta miscibilidade, ou compatibilidade mecânica, 

esse composto tem propriedades únicas de formação de blendas com diversos outros 

polímeros, sendo solúvel em vários solventes orgânicos e ainda ser biocompatível com 

os tecidos vivos. Devido a presença de ligações éster menos frequentes por monômero, 

os fragmentos da cadeia de PCL são hidrolisados pelo organismo através de enzimas 

de maneira mais lenta, mas não se acumulam. Com isso, o PCL também possui diversas 

aplicações em sistemas para liberação controlada de fármacos e em regiões teciduais, 

tais como epidérmicos, musculares, cartilaginosos e ósseos 136.  

 A alta hidrofobicidade e taxa de decomposição mais lenta tornam-se também 

uma desvantagem durante a utilização de PCL, pois sua decomposição completa pode 

levar cerca de 2 a 3 anos no meio fisiológico, dificultando assim o crescimento celular 

137,138. Dessa forma, a modificação da superfície e a estrutura de PCL com polímeros 

naturais e fosfatos de cálcio é crucial para que esse processo de degradação aconteça 

em uma taxa aceitável, simultaneamente ao crescimento de uma nova região tecidual 

desejada 139. 
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1.2 Scaffolds de fosfato de cálcio  

 

Como já exemplificado, a incorporação de nanopartículas inorgânicas em matrizes 

poliméricas possibilita a formação de nanocompósitos com maior resistência mecânica 

e estabilidade térmica. Os fosfatos de cálcio são conhecidos por serem associados com 

diferentes tipos de polímeros, sintéticos ou naturais, como abordados na seção acima.  

O aumento dessas aplicações tem ocorrido exponencialmente devido a necessidade de 

resposta a requisitos almejados por novas tecnologias, melhora no custo-benefício do 

bioproduto final e para permitir sua popularização em procedimentos médico-cirúrgicos 

140,141.  

A estratégia mais recente para o desenvolvimento de futuros nanocompósitos a 

serem utilizados como implantes ósseos está na fabricação de compostos denominados 

como Scaffolds 3D, ou andaimes 3D, para suprir as necessidades fisiológicas 

requeridas. Segundo a ciência de biomateriais, os Scaffolds desempenham um papel 

único na regeneração e reparo de tecidos, sendo representado por inúmeros trabalhos 

publicados ao longo das duas últimas décadas 142,143. 

Os scaffolds são definidos como biomateriais sólidos porosos tridimensionais 

projetados para executar funções, resumidas na Tabela 1. Para o caso de aplicações 

na área de enxertia óssea, espera-se que haja promoção de interações 

célula/biomateriais (interconectividade), adesão celular, deposição, garantia do o 

transporte de nutrientes e da sobrevivência, proliferação (osteocondução) e 

diferenciação celular (osteoindução). É requerido também ser biodegradável em uma 

taxa controlada semelhante ao tecido natural, bem como causar de forma mínima 

respostas inflamatórias ou tóxicas nos tecidos vivos. Além disso, os Scaffolds oferecem 

a oportunidade de alterar as propriedades da superfície de materiais em grau cirúrgico, 

que aumentam a confiabilidade clínica, longevidade, por mimetizarem as propriedades 

do tecido onde serão implantados 144. 
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Tabela  1: Resumo das propriedades dos Scaffolds.  

Função do Scaffold 
Propriedade adequada à função do 

Scaffold 

Evitar resposta inflamatória e toxicidade in 

vivo  

Biocompatível, atóxico e não carcinogênico 

Semear elevada quantidade de células Formato tridimensional  

Promover o crescimento de tecidos e órgãos Alta porosidade e alta conectividade entre 

poros 

Permitir adesão, proliferação e diferenciação 

celular 

Superfície química adequada 

Conduzir o crescimento do tecido ao longo de 

sua estrutura 

Tamanho de poros apropriados para permitir 

a penetração entre as células e 

interconectividade  

Direcionar as células da matriz extracelular 

para a formação de novo tecido 

Orientação certa de fibras dentro do Scaffold 

Permitir o movimento de nutriente dentro e 

fora do Scaffold 

Alta porosidade e interconectividade entre os 

poros 

Degradação do Scaffold com permanência 

apenas do tecido natural 

Taxa de degradação do Scaffold atóxica e 

não inflamatória in vivo  

Integridade estrutural in vivo suficiente, como 

tensão mecânica adequada para apoiar o 

tecido em desenvolvimento de forma a resistir 

as forças in vivo  

Propriedades mecânicas do Scaffold iguais 

às do tecido em desenvolvimento  

Fonte: Adaptado de 144. 

 

Entretanto, o maior desafio encontrado na fabricação de Scaffolds está relacionado 

ao seu design, principalmente quanto a escolha de suas formas, tamanhos e produção 

reprodutível. Com o progresso da engenharia de tecidos surgiram novas metodologias 

que possibilitam a personalização dos Scaffolds, de acordo com a necessidade do 

paciente 6.  

Vários métodos têm sido usados e propostos para controlar a porosidade, dimensão 

e composição de um Scaffold. Como descrito na Figura 8, os principais métodos de 

fabricação de Scaffolds porosos para enxertia óssea encontrados na literatura são: (a) 

lixiviação Salina, (b) estruturação por espuma, (c) liofilização, (d) eletrofiação, (e) 

impressão 3D 145. Serão abordados a seguir com mais detalhes os 2 tipos de métodos 

utilizados para o desenvolvimento deste capítulo.  
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Figura 8:  Técnicas de obtenção de Scaffolds: a) lixiviação Salina, (b) 
estruturação por espuma, (c) liofilização, (d) eletrofiação, (e) impressão 3D. 

 

Fonte: Adaptado de145. 

 

1.2.1 Scaffolds por liofilização 

 

Dentre os métodos encontrados para fabricação de Scaffolds, a liofilização é 

conhecida por ser uma técnica simples e prática para obtenção das estruturas 3D a 

serem implantadas. Esse processo garante o preparo de Scaffolds com poros na faixa 

de 20-400 µm de diâmetro e pode ser empregado quando os reagentes são sensíveis 

ao calor, pois o solvente a ser utilizado (água ou solventes orgânicos) é congelado para 

posterior sublimação sob baixa temperatura. Com isso, não há risco de evaporação ou 

decomposição de compostos bioativos na matriz polimérica a ser liofilizada. Já o 

equipamento responsável por esse processo, consiste num sistema contendo um 

refrigerador, vácuo, um sistema de controle, uma câmara de produto e um condensador 

6. Para que um Scaffold seja fabricado por liofilização, é requerido 4 etapas, sendo elas:  

• Primeira Etapa, pré-tratamento – onde precursores são misturados e/ou 

funcionalizados com agentes específicos para alcançar ou aprimorar suas propriedades 

específicas desejadas, tais como biológicas e mecânicas. Essas formulações 

desenvolvidas seguirão as etapas subsequentes do processo;  
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• Segunda Etapa, congelamento – Nessa etapa, os precursores tratados poderão 

ser colocados em um molde, onde terão o formato desejado ou apenas colocados de 

forma direta em um refrigerador (que pode ser também utilizando nitrogênio líquido). É 

fundamental para essa etapa que o material atinja temperatura abaixo do ponto triplo do 

das fases sólida, líquida e gasosa do solvente. Essa temperatura é necessária, pois 

garante que a sublimação ocorra, sem que derreta no etapas de secagem. É ratificado 

que cristais maiores do solvente podem sublimar mais rapidamente e alterar a 

temperatura (para cima ou para baixo), durante este processo possibilita a formação de 

cristais maiores e mais homogéneos. Entretanto, cristais muito grandes podem destruir 

a estrutura 3D do Scaffold desejado quando removidos, tem-se assim que essa etapa 

de congemento é crucial para o método por liofilização.   

• Terceira Etapa, secagem primária – Cerca de 95% de água ou solvente orgânico 

são removidos do material congelado através da sublimação. Essa etapa é considerada 

lenta, podendo durar de horas até vários dias, para manter a integridade do futuro 

Scaffold.  

• Quarta Etapa, secagem secundária – Durante a etapa primária, existem 

moléculas remanescentes de solvente que são descongeladas. Dessa forma, a 

secagem secundária garante a remoção completa de solvente e é finalizado com a 

interrupção de vácuo usando gás inerte.  

Seguindo as etapas mencionadas acima, como ilustrado na Figura 9, a técnica de 

liofilização pode fornecer ao Scaffold 3D uma uniformidade de poros, sendo uma 

propriedade crucial para que haja a biocompatibilidade necessária no meio fisiológico 

146.  

 

Figura 9: Esquematização do processo de fabricação de Scaffolds 3D por 
liofilização. 

 

Fonte: Adaptado de 145. 
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Isso facilita o cultivo em seu interior de células, tornando-as mais propensas a se 

comportarem de maneira similar, ao invés de diferencialmente nesse ambiente 

alternativo. Será formado assim um ambiente biomimético com textura, que permite uma 

melhor infiltração de células, difusão de solutos, nutrientes e oxigênio, bem como maior 

remoção de resíduos e diminuindo inconsistências celulares indesejada na estrutura 3D 

147.  Além de seguir adequadamente o processo de liofilização, é fundamental que os 

reagentes a serem utilizados na fase contínua e fase dispersa sejam homogêneos e se 

tornem posteriormente homogêneos em uma mistura. Para que isso ocorra de maneira 

satisfatória, fatores fundamentais nesse processo incluem: a concentração, massa 

molecular (relativa) e origem de polímero, viscosidade da solução, tipo de solvente e 

quantidade de fase dispersa a ser utilizada 147.  

  

1.2.2 Scaffolds por impressão 3D 

 

Embora as tecnologias tradicionais de fabricação tornem factível o preparo de 

estruturas porosas de um Scaffold 3D ósseo, elas são limitadas no fator relacionado ao 

controle preciso de sua geometria, que envolve sua orientação espacial, conectividade 

e forma, por exemplo. Simultaneamente a isso, métodos mais comuns não são capazes 

de garantir a fabricação de Scaffolds mais robustos, com partes externas mais bem 

definidas e com uma personalização individual de acordo com a necessidade do 

paciente 148. Com o progresso da engenharia de tecidos surgiram também novas 

metodologias que têm sido recentemente desenvolvidas como uma alternativa a esses 

métodos mais convencionais, destacando-se assim a técnica de manufatura aditiva 149. 

Atualmente, a manufatura aditiva, também conhecida como impressão 3D ou 

prototipagem rápida, está recebendo atenção significativa na Ciência dos Biomateriais, 

por promover a customização necessária durante a fabricação dos futuros materiais a 

serem utilizados na enxertia óssea 150. Sua utilização para o desenvolvimento de 

Scaffolds 3D tem crescido principalmente em áreas da saúde como medicina e 

odontologia, pois sua vasta aplicação e otimização de biomateriais torna-a uma técnica 

promissora para fabricação de constructos que podem futuramente ser desenvolvidos 

para substituição de órgãos inteiros.  

Os modelos físicos dos Scaffolds feitos por Impressão 3D são desenvolvidos a 

partir de dados 3D obtidos de imagens provenientes de tomografia computadorizada 

(TC) e ressonância magnética (RM), tendo sido aplicados com sucesso no planejamento 

de procedimentos cirúrgicos, para educação e treinamento 151. Dispositivos médicos 

customizados, tais como próteses do crânio ou bucomaxilofaciais, guias cirúrgicos e 

outros implantes também podem ser produzidos com informações provenientes do 
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imageamento da área que receberá o implante 152. A partir da obtenção desses dados 

para construção do molde 3D é necessário escolher o melhor método de impressão 

para sua confecção. Dentro da tecnologia de Manufatura aditiva são encontradas 

inúmeras formas de impressão, tais como estereolitografia (SLA), sinterização seletiva 

a laser (SLS), sinterização direta de metal a laser (DMLS), polyjet e filamento fundido 

(FDM), como mostrado na Figura 10.  

 

Figura 10: Exemplos de impressão 3D. 

 

 

Fonte: Adaptado de 153. 

 

Para o desenvolvimento de alguns dos Scaffold 3D presentes nesse capítulo da 

tese, o método de impressão FDM foi escolhido. Sendo consistido em um sistema de 

extrusão, como ilustrado na Figura 11, o biomaterial a ser impresso, inicialmente na 

forma de filmes ou filamentos, é aquecido até um estado semissólido e extrudado 

através do bico por um sistema pneumático ou mecânico, para formação das camadas 

do biomaterial 3D. Esse método não requer tratamentos pós impressão, a obtenção dos 

constructos é relativamente rápida e há a possibilidade de otimização dos filmes e 

filamentos precursores 154. Tal possibilidade de otimização que por sua vez tem 

proporcionado uma nova plataforma para estudos a serem feitos no que tange ao 

desenvolvimento e fabricação de Scaffolds 3D e seu aumento em aplicações 

biomédicas 7.  
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Figura 11: Esquematização do processo de fabricação de Scaffolds 3D 
impressão 3D do tipo FDM. 

 

Fonte: Adaptado de 145.  
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2. OBJETIVO 

 

Dada todas as informações pertinentes sobre a fabricação de implantes ósseos 

3D, o objetivo desse capítulo consistiu na obtenção de diferentes Scaffolds 3D utilizando 

matrizes poliméricas de alginato, celulose bacteriana, PLA e PCL associadas a fosfatos 

de cálcio do tipo β-CPP, pelos métodos de liofilização e impressão 3D por extrusão.  

 

Os objetivos específicos incluem: 

• Caracterização físico-química das matrizes poliméricas precursoras puras; 

• Fabricação e caracterização de filmes e filamentos com diferentes 

composições para impressão 3D; 

• Obtenção e caracterização de Scaffolds por liofilização; 

• Otimização dos parâmetros tecnológicos da impressora 3D para impressão de 

filmes e filamentos; 

• Comparação entre os diferentes Scaffolds 3D obtidos; 

• Realização de testes biológicos in vitro. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 



104 
 

3. EXPERIMENTAL 

 

3.1 Reagentes utilizados 

 

Todos os reagentes utilizados na síntese dos precursores apresentam pureza 

analítica e são mostrados a Tabela 2. Os reagentes foram utilizados sem nenhum 

tratamento prévio, sendo aceita a pureza contida no rótulo. 

 

Tabela 2: Reagentes utilizados capítulo 2. 

Reagentes Fórmula  Marca 

Alginato de sódio alta viscosidade (C6H7O6Na)n Neoquímica 

Alginato de sódio baixa viscosidade (C6H7O6Na)n Synth 

Celulose bacteriana em filme  (C6H10O5)n  Nanoskin 

Celulose em pó  (C6H10O5)n  Nanoskin 

Cloreto de cálcio CaCl2 Neoquímica 

Clorofórmio CHCl₃ Synth 

Policaprolactona (PCL) (C6H10O2)n Sigma 

Poliácidolático (PLA)  (C3H4O2)n Eastman Plastics 

Fonte: Elaborado pelo autor. 

 

3.2 Obtenção dos filamentos 

 

 Um dos métodos empregados para interagir β-CPP com matrizes poliméricas foi 

através da obtenção de filamentos desses biomateriais. Utilizando a extrusora da marca 

MIOTTO (série EM-03-64), foram produzidos filamentos com diferentes composições. 

Os compósitos poliméricos  foram classificados em: filamentos extrudidos em 195ºC de 

PLA puro; filamentos extrudidos em 195ºC, contendo 10% em massa de β-CPP e 90% 

em massa de PLA, (β-CPP/PLA/10); filamentos contendo 10% em massa de celulose 

bacteriana em filme picado e 90% em massa de PLA, (CBF/PLA/10); filamentos 

extrudidos em 195ºC com 10% em massa de β-CPP,  80% em massa de PLA e 10% 

em massa de celulose bacteriana em filme picado com ajuda de uma tesoura, (β-

CPP/PLA/CBF); filamentos extrudidos em 195ºC e 175ºC, compostos por 10% em 

massa de β-CPP,  80% em massa de PLA e 10% em massa de celulose bacteriana em 

pó (β-CPP/PLA/CBP/195 e β-CPP/PLA/CBP/175). Os filamentos fabricados foram 

cortados com tamanhos médios de 20 cm após sua saída do bico extrusor do 

https://www.google.com/search?rlz=1C1YTUH_pt-PTPT1013PT1013&q=(C%3Csub%3E6%3C/sub%3EH%3Csub%3E7%3C/sub%3EO%3Csub%3E6%3C/sub%3ENa)%3Csub%3Ex%3C/sub%3E&stick=H4sIAAAAAAAAAONgVuLSz9U3MDItTjOIX8RqruFsU1yaZGdmow-iPMAccwjHH1nGL1ETzK2AcAHPVsQ9SAAAAA&sa=X&ved=2ahUKEwjDypiJwKT7AhU4HLkGHZlLCGEQmxMoAXoECHQQAw
https://www.google.com/search?rlz=1C1YTUH_pt-PTPT1013PT1013&q=(C%3Csub%3E6%3C/sub%3EH%3Csub%3E7%3C/sub%3EO%3Csub%3E6%3C/sub%3ENa)%3Csub%3Ex%3C/sub%3E&stick=H4sIAAAAAAAAAONgVuLSz9U3MDItTjOIX8RqruFsU1yaZGdmow-iPMAccwjHH1nGL1ETzK2AcAHPVsQ9SAAAAA&sa=X&ved=2ahUKEwjDypiJwKT7AhU4HLkGHZlLCGEQmxMoAXoECHQQAw
https://en.wikipedia.org/wiki/Carbon
https://en.wikipedia.org/wiki/Hydrogen
https://en.wikipedia.org/wiki/Oxygen
https://en.wikipedia.org/wiki/Carbon
https://en.wikipedia.org/wiki/Hydrogen
https://en.wikipedia.org/wiki/Oxygen
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equipamento a 10 rpm e com 1,75mm de diâmetro cada, como demonstrado na Figura 

12. 

 

Figura 12: Extração de filamentos.   

 

Fonte: Autor. 

 

3.3 Obtenção de filmes  

 

Para determinar a melhor composição para fabricação do compósito polímerico a 

ser utilizado na bioimpressão 3D, foi proposto a obtenção de um filme contendo o 

polímero PCL (policaprolactona) como fase contínua e o β-CPP e celulose bacteriana 

como fase dispersa. Seu preparo consistiu na total dissolução de PCL em um solvente 

orgânico (clorofórmio) e em seguida, a fase dispersa de interesse foi adicionada sob 

agitação constante para melhor homogeneidade. Os componentes da fase dispersa 

foram adicionados e o filme foi secado a temperatura ambiente, formando dessa forma 

o compósito proposto. Foram preparados 5 filmes, o 1° contendo apenas PCL puro em 

sua composição; o 2º contendo 5% em massa de β-CPP e 95% em massa de PCL (β-

CPP/PCL/5); o 3º com 10% em massa de β-CPP e 90% em massa de PCL (β-

CPP/PCL/10); o 4º COM 15% em massa de β-CPP e 85% em massa de PCL (β-

CPP/PCL/15); e o 5º composto por 10% em massa de β-CPP,  80% em massa de PCL 

e 10% em massa de celulose bacteriana em pó (β-CPP/PCL/CB/10).  
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3.4 Fabricação de Scaffolds por Impressão 3D 

 

Para fabricação dos Scaffolds por manufatura aditiva foi utilizado a bioimpressora 

modelo ALLEVI 2, dispositivo de bioimpressão 3D que constrói tecidos, utilizando a 

tecnologia de extrusão de material líquido gelificante, modelo apresentado na Figura 13. 

A extrusão desse equipamento é controlada por um mecanismo de pressão pneumática 

por meio de uma seringa, utilizando trilhos lineares sobre um sistema de correias, que 

atende uma precisão de até 10μm, com sistema duplo de extrusor aquecidos com 

temperaturas variando de temperatura ambiente até 160ºC. Utilizando os filmes 

desenvolvidos na seção 3.2 foram fabricados Scaffolds com geometria quadrada, com 

20 mm de espessura, utilizando uma pressão de 125 PSI, 120 ºC, bico extrusor com 

diâmetro de 19 Gauge e velocidade de impressão de 2 mm/s. Os parâmetros de 

impressão utilizado já são conhecidos pelo grupo de pesquisa em trabalhos envolvendo 

a utilização de PCL para fabricação de Scaffolds, mas com outras partículas cerâmicas 

155.  

 

Figura 13: Equipamento de bioimpressão ALLEVI 2. 

 

Fonte: Foto retirada do site do fabricante.  

 

3.5 Obtenção de Scaffolds por liofilização 

 

Os Scaffolds 3D preparados através da técnica de liofilização foram fabricados 

utilizando dois tipos de alginato, o de alta e o de baixa viscosidade (denominados pelas 

letras A e B respectivamente). Foi utilizado para ambas as matrizes o mesmo 
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procedimento de preparo e reticulação, bem como as mesmas composições em massa 

de β-CPP. Em um béquer de 250mL foram adicionados 100mL de água e 3 gramas de 

alginato de sódio. O sistema foi mantido sob agitação constante em 250 rpm por 30 

minutos até total dissolução da matriz polimérica. Quatro grupos de cada tipo de alginato 

foram obtidos: 1º, denominado como Alginato puro, onde não foi adicionado nada mais 

em sua composição (AlgPuroA e AlgPuroB); 2º contendo 3 gramas de β-CPP na 

composição (β-CPP/AlgA/1/1 e β-CPP/AlgB/1/1); 3º com 5 gramas de β-CPP na 

composição (β-CPP/AlgA/3/5 e β-CPP/AlgB/3/5); 4º contendo 6 gramas de β-CPP na 

composição (β-CPP/AlgA/1/2 e β-CPP/AlgB/1/2). 

 Após misturar as quantidades de β-CPP mencionadas acima, os compósitos foram 

colocados em uma placa de petri de plástico e congelados em um ultrafreezer a -80ºC 

por 24h, para em seguida serem liofilizados no equipamento de liofilização da marca 

Solab, com bomba a vácuo Edwards, por 4 dias. Depois de secos, cada Scaffold foi 

adicionado em uma solução contendo 1,5 mol L-1 de cloreto de cálcio (CaCl2), por 3 

horas para completa reticulação da estrutura polimérica de alginato. Em seguida, o 

biomaterial reticulado foi congelado mais uma vez por 24h no ultrafreezer a -80ºC e 

posteriormente liofilizado. Para as caracterizações físico-químicas, os Scaffolds 3D de 

alginato foram cortados com um Punch odontológico de 6mm.  

 

3.6 Caracterizações físico-químicas  

 

3.6.1 Espectroscopia na região do infravermelho (FTIR) 

 

O Espectrofotômetro de absorção na região do infravermelho médio com 

transformada de Fourier - VERTEX 70 da BRUKER com módulo ATR (Espectroscopia 

de absorção na região do infravermelho médio por meio de reflexão total atenuada 

(cristal de diamante)) foi utilizado para obter informações sobre a composição dos 

compósitos obtidos. Sendo empregado uma coleta dos espectros foram realizadas 64 

varreduras e uma resolução de 4 cm-1 no intervalo de 4000 a 400 cm-1. 

 

3.6.2 Termogravimetria  

 

O estudo do comportamento térmico dos compósitos poliméricos sintetizados foi 

realizado por análise termogravimétrica no equipamento METTLER TOLEDO SCSTARe 

System, com uma taxa de aquecimento de 15 °C min-1, na faixa de temperatura de 35 a 

800 º C e atmosfera de ar sintético. 
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3.6.3 Intumescimento e degradação 

 

O grau de intumescimento (GI) foi determinado pelo método gravimétrico, que 

consistiu em incubar os diferentes Scaffolds 3D secos a base de alginato em uma 

solução específica e monitorar o peso em função do tempo. O entumecimento foi 

estudado em PBS e calculado de acordo com a Equação (1), onde Mt corresponde a 

massa no Scaffold no tempo t e Ms a massa do Scaffold seco 156. 

 

𝐺𝐼 =  
𝑀𝑡 − 𝑀𝑠

𝑀𝑠
 𝑥 100 

Equação  1 

 

 Para avaliar o grau de degradação dos Scaffolds, foram separadas alíquotas em 

triplicata de cada grupo, pesadas e em seguida colocadas também em PBS (pH 7,4). 

Após serem retiradas do meio, esses grupos foram liofilizados por 24h e pesados 

novamente para comparação das massas e sendo utilizado a massa inicial 

correspondente a 100%. As amostras foram medidas nos dias 0, 7, 14 e 21.  

 

3.6.4 Ensaios Mecânicos de compressão  

 

Para avaliar as forças verticais exercidas e a respectiva resistência mecânica dos 

Scaffolds 3D obtidos por impressão 3D e liofilização, foram realizados os ensaios 

mecânicos de compressão, como ilustrado na Figura 14. Devido a diferença estruturais 

das diferentes matrizes poliméricas utilizadas para fabricação dos Scaffolds 3D, foram 

empregados dois equipamentos para realização dos ensaios mecânicos. Para os 

Scaffolds feitos por liofilização foi utilizado o equipamento de teste Instron modelo 5966 

(High Wycombe, Buckinghamshire, Reino Unido) e submetido a faixa de compressão 

de 0 a 30 N, com corpos de prova de dimensões médias de 16 mm de espessura e 2,8 

mm de diâmetro. Já para os Scaffolds feitos por bioimpressão 3D os testes foram 

realizados em uma máquina universal modelo EMIC DL 2000 e sendo utilizado uma 

célula de carga e velocidade de compressão de respectivamente, 5 N e 1,3 ± 0,3 

mm/min, com corpos de prova de dimensões médias de 0,4 mm de espessura e 0,9 mm 

de diâmetro. 
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Figura 14: Esquema ilustrativo do ensaio de compressão. 

 

Fonte: Extraído de 157. 

 

3.6.5 Microscopia eletrônica de varredura (MEV) e espectroscopia 

dispersiva por energia de raios X (EDX) 

 

Os Scaffolds preparados foram revestidos com carbono e colocados no 

equipamento de microscopia. As medidas foram realizadas em microscópio eletrônico 

de varredura, JEOL JSM 7500F, com tensão de aceleração de 2,0 kV. Essa técnica foi 

utilizada para analisar as propriedades morfológicas, bem como confirmação dos 

principais componentes encontrado em cada Scaffold 3D preparado. Os filamentos 

fabricados também foram analisados através dessa técnica.  

 

3.7 Testes biológicos in vitro 

 

3.7.1 Resposta de células de linhagem osteoblástica cultivadas sobre os 

scaffolds de alginato de baixa e alta viscosidade  

 

 Células pré-osteoblásticas da linhagem MC3T3-E1 isoladas da calvária de 

camundongos C57BL/6 foram utilizadas para os experimentos (Coleção Europeia de 

Culturas de Células, comercializado por Sigma-Aldrich, Merck, Darmstadt, Alemanha). 

As células foram cultivadas até 80% de confluência a 37 ºC e 5% CO2 em meio de cultura 

α-MEM completo, suplementado com 10% de soro fetal bovino (SFB), 100 UI/mL de 

penicilina, 100 µg/mL de estreptomicina, 2 mmol/L de glutamina e 0,25 g/mL de 

 

Ponta metálica 
 

Scaffold 

Placa metálica  
 

Apoio rígido 
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anfotericina B (todos do fabricante Gibco, Life Technologies, Grand Island, NY, EUA). 

As células foram subcultivadas por tripsinização (0,25% tripsina, Gibco) até a obtenção 

de quantidade suficiente para realização dos experimentos, os quais foram realizados 

com células provenientes das passagens #23 a #26 para os Scaffolds de alginato de 

alta viscosidade e passagem #8 para os Scaffolds de alginato de baixa viscosidade.  

 As diferentes formulações de scaffolds porosos foram padronizadas em 6 mm 

de diâmetro e 5 mm de espessura, desinfectadas à vácuo em etanol 70% (1 h) e lavadas 

em solução tampão fosfato-salina esterilizada (PBS; 0,14 M NaCl, 0,0017 M KH2PO4, 

0,003 M KCl, 0,01 M Na2HPO4; pH~7,2; três vezes por 10 min) 158. Os dois grupos de 

Scaffolds foram alocados individualmente em placas de 24 compartimentos (Kasvi, São 

José dos Pinhais, PR, Brasil) e incubadas durante a noite em 1 mL de α-MEM completo 

a 37 ºC e 5% CO2.  No dia seguinte, o meio foi aspirado para o cultivo de 5×104 células 

em 20 µL de meio completo sobre cada Scaffold. Os Scaffolds feitos a partir da matriz 

de alginato de baixa viscosidade foram feitos através de uma monocamada, utilizando 

uma placa de adesão. Para os Scaffolds de matriz de alta viscosidade foram feitos 

seedings direitos por cima.  

 Após a etapa de seeding, as amostras foram incubadas por 30 min a 37 ºC e 5% 

CO2 para adesão inicial das células sobre os biomateriais, seguido por adição de 1 mL 

de meio de cultura completo. Os conjuntos scaffolds-células foram incubados a 37 ºC e 

5% CO2 por até 14 dias para realização dos experimentos descritos abaixo, com 

renovação do meio de cultura completo a cada 48 horas. 

A viabilidade celular foi avaliada por reação fluorimétrica de oxirredução 

proporcional à atividade metabólica nos períodos de 1, 7 e 14 dias de cultura. Nesses 

períodos, células cultivadas sobre scaffolds (n=8) foram incubadas com reagente 

alamarBlue (Invitrogen, Life Technologies) em meio α-MEM sem SFB (1:10) por 3 h a 

37 °C e 5% de CO2. Após este período, a fluorescência de 100 µL das soluções foi 

determinada com 560 nm de excitação e 590 nm de emissão (Synergy H1, BioTek, 

Winooski, VT, EUA). A média de fluorescência da formulação AlgPuroA e AlgPuroB 

(controles) no dia 1 foram consideradas como 100% de viabilidade celular 158. 

Viabilidade e proliferação de pré-osteoblastos também foram avaliadas por 

microscopia de fluorescência. Células foram cultivadas sobre scaffolds (n=4) por 1, 7 e 

14 dias. Decorridos os períodos, as amostras foram lavadas com PBS e incubadas com 

α-MEM sem SFB suplementado com 4 μM de homodímero de etídio-1 (EthD-1) e 2 μM 

de Calceína AM (Live/Dead kit de viabilidade/citotoxicidade; Invitrogen, Life 

Technologies). Após 30 min de incubação, as amostras foram avaliadas em 

fluorescência direta sob magnificação de 40× (Leica DM 5500B; Leica, Austin, TX, EUA) 

159. 
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A capacidade de biomineralização dos Scaffolds feitos por matriz de alginato de 

alta viscosidade foi avaliada após 14 dias de cultura de pré-osteoblastos sobre os 

scaffolds (n=8) cultivados em meio de diferenciação osteogênico composto por meio de 

cultura completo suplementado com 5 mM de β-glicerofosfato (Santa Cruz 

Biotechnology Santa Cruz, CA, EUA) e 50 μg/mL de ácido ascórbico (Fisher Chemical, 

NJ, EUA). As células foram fixadas com etanol (70% em água; Sigma-Aldrich) a 4 °C 

por 1 h e coradas com solução de Alizarin Red S (40 mM em água deionizada, pH~4,2; 

Sigma-Aldrich) por 15 min sob agitação. A coloração de fundo (background) foi removida 

após cinco lavagens com 1 mL de água deionizada. Quinhentos microlitros de solução 

de cloreto de cetilpiridínio (10% em PBS; pH~7; Sigma-Aldrich) a 37 °C foi usada para 

solubilizar a matriz mineralizada durante 20 min sob agitação, sendo a absorbância da 

solução resultante determinada a 570 nm (Synergy H1). Como as formulações contendo 

β-CPP apresentam cálcio em sua composição, scaffolds sem células cultivadas (n=6) 

foram processados da mesma forma e utilizados como desconto nos valores de 

absorbância para cada grupo e o valor médio da formulação ALG (controle) foi 

considerado como 100% de formação de matriz mineralizada 158,159. 

 

3.7.2 Análise dos dados 

 

 As imagens de fluorescência foram analisadas descritivamente. Os demais 

dados foram inferencialmente analisados por meio do software SPSS versão 26.0 (IBM 

Inc., Chicago, IL, EUA). Para cada conjunto de dados foi avaliada a distribuição amostral 

(Shapiro-Wilk) e homogeneidade de variâncias (Levene). Para o modelo com medidas 

repetidas (viabilidade celular), a esfericidade foi avaliada pelo teste de Mauchly e 

comparações múltiplas foram calculadas com o teste de Sidak. Para a ANOVA a um 

fator (formação de matriz mineralizada), o método de Welch foi aplicado para correção 

das variâncias desiguais e comparações múltiplas calculadas com teste de Games-

Howell. Todas as inferências foram feitas considerando significância pré-estabelecida 

de 5%. 
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4. RESULTADOS E DISCUSSÃO  

 

4.1 Obtenção de filamentos a base de PLA e β-CPP 

 

A primeira maneira proposta para interação de β-CPP e produção de um compósito 

foi através de sua associação, na forma de filamentos extrudidos, com uma fase 

continua a base de PLA. Para que a fabricação desses filamentos fosse feita, foi 

escolhida a biocerâmica β-CPP nomeada como B1-liof-1150, obtida e caracterizada no 

capítulo anterior, devido a sua maior homogeneidade de partículas e fase cristalina mais 

bem definida.  

 Foi possível analisar qualitativamente os filmes obtidos, representados nas 

Figuras 14 e 15. Seguindo a sequência de cima para baixo da Figura 14, tem-se os 

filamentos de PLA puro, CBF/PLA/10, β-CPP/PLA/10 e β-CPP/PLA/CBF. Por se tratar 

de um polímero termoplástico amplamente utilizado em impressoras 3D por extrusão, o 

filamento de PLA puro foi obtido sem muita dificuldade e tendo apresentado uma alta 

transparência, devido à ausência de nenhum outro componente e/ou contaminantes. 

Já para o grupo contendo apenas a matriz polimérica e a celulose em filme 

picado foi observado a presença de grumos escuros ao longo da estrutura do filamento 

obtido. Isso ocorreu devido ao início da faixa onde se ocorre a perda de água livre ou 

ligada da estrutura de celulose bacteriana, devido a temperatura empregada para tornar 

a fase contínua de PLA em estado semi-sólido (195ºC). Esse processo de vaporização 

de água e posterior ressecamento dos filmes picados utilizados é confirmado, por ser 

uma etapa que ocorre em média até 150ºC, havendo portanto uma variação de 45ºC 

acima desse valor durante o processo de extrusão 160.  

No grupo β-CPP/PLA/10 foi constatado a perda de transparência do compósito, 

quando comparado com o filamento puro, causado pela cor branca da fase dispersa de 

β-CPP utilizada.  Além disso, não foram observadas muitas diferenças morfológicas 

visíveis e traços de decomposição da fase dispersa, já que o fosfato de cálcio β-CPP é 

um material com alta estabilidade térmica, não sendo afetado durante o processo de 

aquecimento e posterior extrusão.  

O último filamento apresentado na Figura 15 foi o β-CPP/PLA/CBF, uma 

combinação de β-CPP, PLA e os filmes picados de celulose bacteriana. Embora tenha 

sido encontrado ainda a presença de partes ressecadas de celulose, elas foram 

observadas com menor quantidade quando comparada com o filamento CBF/PLA/10. 

Foi teorizado que a presença dos pós de β-CPP tornou possível a formação de uma 

camada protetiva em torno dos filmes picados, impedindo que o mesmo fosse afetado 
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pela alta temperatura de extrusão. Comparado com os demais filamentos, a combinação 

destes componentes viabilizou a obtenção de um material mais retilíneo, uma 

propriedade importante para garantir o arraste contínuo por extrusão do filamento dentro 

de sistema de impressão 3D.  

Para além disso, foi observado uma dificuldade operacional de nesses grupos 

quanto a oclusão da máquina extrusora, devido a presença dos pós finamente divididos 

de β-CPP, sendo já observado uma perda de material durante a tentativa de formação 

dos filamentos. Devido à baixa resistência mecânica dos materiais cerâmicos em geral, 

não foi possível a utilização de porcentagens maiores do que 10% em massa de β-CPP 

na fabricação do filamento, pois acima dessa quantidade o filamento tornava-se pouco 

maleável e muito quebradiço. Com o intuito de utilizar tais filamentos em uma 

impressora 3D FDM, tais propriedades, que reduzem a condição termoplástica, não são 

desejáveis. 

  

Figura 15: Filamentos de PLA puro, CBF/PLA/10, β-CPP/PLA/10 e β-
CPP/PLA/CBF. 

 

Fonte: Autor.  

(PLA puro) 

(CBF/PLA/10) 

(β-CPP/PLA/10) 

(β-CPP/PLA/CBF) 
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 Uma alternativa encontrada para evitar esse ressecamento da celulose 

bacteriana dentro da matriz polimérica foi a utilização de celulose bacterianas em pó, 

pois devido a maior área superficial, era esperado uma interação maior com a fase 

contínua. Com isso, foram fabricados os filamentos presentes na Figura 16. De cima 

para baixo, são encontrados primeiramente os filamentos β-CPP/PLA/CBP/195, onde 

foram utilizadas as mesmas condições de temperatura e composição dos filamentos de 

filmes picados. Nesse grupo de filamentos, entretanto, foram observados ainda a 

presença de celulose decompostas, mas em menor quantidade, quando comparados 

com os grupos CBF/PLA/10 e β-CPP/PLA/CBF. No entanto, também foram 

evidenciados uma baixíssima homogeneidade quanto ao diâmetro, distribuição e 

maleabilidade desses filamentos, ocorrido possivelmente por essa alta interação dos 

pós de celulose bacteriana e a matriz PLA. 

 Outro caminho para avaliar a formação de filamentos com os pós de celulose 

bacteriana de forma reprodutível foi a diminuição de temperatura de extrusão, de 195ºC 

para 175ºC e aumento das rotações por minuto de 10 para 25. Com isso foram obtidos 

o segundo tipo de filamento da Figura 16, o β-CPP/PLA/CBP/175. Foi o grupo de 

filamentos contendo celulose bacteriana que apresentou, visivelmente, a menor 

quantidade de componente ressecado. Em contrapartida, ainda foram constatados uma 

alta porosidade e deformação, bem como uma redução acentuada na propriedade 

termoplástica do composto, quando comparado com os demais grupos. 

   

Figura 16: Filamentos de β-CPP/PLA/CBP/195 e β-CPP/PLA/CBP/175. 

 

Fonte: Autor.  

(β-CPP/PLA/CBP/195) 

(β-CPP/PLA/CBP/175) 
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4.1.1 Microscopia eletrônica de varredura  

 

As micrografias encontradas na Figura 17 serviram para observar e avaliar com 

mais precisão a morfologia nos compósitos fabricados através de imagens tiradas 

interna e externamente dos filamentos. Como já evidenciado na seção anterior, a técnica 

de microscopia eletrônica de varredura apenas corroborou quanto a homogeneidade 

encontrada nos grupos de filamentos PLA puro, CBF/PLA/10, CBF/PLA/10 e β-

CPP/PLA/10 e β-CPP/PLA/CBF. Foi possível observar para os 3 primeiros grupos uma 

superfície com pouco relevo, causados pela uniformidade de distribuição dos 

componentes presentes em cada um dos compósitos formados. No filamento β-

CPP/PLA/CBF foi evidenciado a existência de certa textura e algumas partículas na 

superfície, por ser tratar de um compósito contendo não somente a matriz polimérica de 

PLA, mas também folhas de celulose bacterina e nanopartículas de fosfato de cálcio em 

sua composição.  

Já nas micrografias dos cortes transversais realizados nos quatro primeiros 

filamentos foi constatado certa rugosidade nos filamentos β-CPP/PLA/10 e β-

CPP/PLA/CBF e uma estrutura mais maciça para os filamentos de PLA puro e 

CBF/PLA/10. A existência dessa rugosidade pode ser considerada benéfica, pois o 

desempenho de um biomaterial residente fundamentalmente em suas propriedades de 

superfície e topografia, para que haja assim um aumento expressivo na proliferação e 

adesão celular 161. Verificou-se também que o diâmetro dos filamentos foi próximo a 3 

mm, algo esperado e justificável, por se tratar de um valor de diâmetro pré-estabelecido 

dentro dos parâmetros operacionais do equipamento de extrusão durante o processo 

de fabricação. 

 Nos grupos β-CPP/PLA/CBP/195 e β-CPP/PLA/CBP/175 foi percebido uma 

superfície desforme e com inúmeros relevos, confirmando informações já observadas 

qualitativamente na seção anterior também, quanto fabricação de um compósito com 

baixa homogeneidade. Devido à falta de propriedade termoplástica e, 

consequentemente, serem muito quebradiços, não foram obtidas imagens transversais 

do interior desses dois grupos de filamento. Outra característica constatada para esses 

filamentos foi a presença de um diâmetro final inferior ao esperado, quase reduzido 

quase pela metade, quando comparado ao diâmetro do bico extrusor empregado.  
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Figura 17: Micrografias eletrônicas de varredura dos filamentos de PLA puro (A e B), CBF/PLA/10 (C e D), β-CPP/PLA/10 (E e F), β-CPP/PLA/CBF 
(G e H), β-CPP/PLA/CBP/195 (I) e β-CPP/PLA/CBP/175 (J). 

 

 

Fonte: Autor

(A) (B) (C) (D) 

(E) (F) (G) (H) 

(I) (J) 
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4.1.2 Espectroscopia dispersiva por energia de raios X  

 

Através da espectroscopia dispersiva por energia de raios X, foi determinado o 

mapeamento químico nos compósitos fabricados a base da matriz polimérica de PLA, 

como mostrado na Figura 18. Com exceção da amostra β-CPP/PLA/CBP/195, os 

demais filamentos contendo β-CPP apresentaram além disso os principais constituintes 

das partículas de fosfatos de cálcio (Ca e P). Foi comprovado dessa forma que esse 

grupo não possuía quantidade detectável de β-CPP, devido a uma baixa 

homogeneidade durante o processo de extrusão, bem como uma sinergia desfavorável 

quanto a utilização de celulose bacteriana em pó para formação desses filamentos. 

 

Figura 18: Espectroscopia dispersiva por energia de raios X dos filamentos de 
PLA puro, CBF/PLA/10, β-CPP/PLA/10, β-CPP/PLA/CBF, β-CPP/PLA/CBP/195 
e β-CPP/PLA/CBP/175. 

                                    

Fonte: Autor  
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4.1.3 Espectroscopia na região do infravermelho  

 

Para determinação dos principais grupos funcionais encontrados nos filamentos 

fabricados, a técnica de espectroscopia na região do infravermelho foi empregada, como 

mostrado na Figura 19. Devido à presença quase majoritária de PLA nos filamentos 

produzidos, foram encontrados em todos os grupos as bandas características desse 

polímero, sendo estas: nas regiões em 2940, 1452 e 1361 cm-1, atribuídas as 

respectivas vibrações simétricas e assimétricas das ligações CH3; bandas próximas a 

1750 cm-1 relacionadas aos alongamentos das ligações de C=O e em 1080 cm-1 das 

ligações C-O 162. As bandas em 750  e 870 cm-1 podem ser relacionadas não somente 

para as regiões denominadas respectivamente como correspondentes da fase cristalina 

e amorfa da matriz de PLA, mas também para a presença dos grupos funcionais PO4
3-  

dos compósitos contendo o componente β-CPP 52,163; 

 

Figura 19: Espectros na região do Infravermelho dos filamentos de PLA puro, 
CBF/PLA/10, β-CPP/PLA/10, β-CPP/PLA/CBF, β-CPP/PLA/CBP/195 e β-
CPP/PLA/CBP/175. 

 

Fonte: Autor.  
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4.1.4 Termogravimetria  

 

O comportamento térmico dos filamentos fabricados foi avaliado através da técnica 

de termogravimetria (TG) e sua derivada (DTG), Figuras 20 e 21 respectivamente. A 

partir da análise dos termogramas, normalizados em relação aos pesos iniciais das 

amostras, foi observado uma grande perda de massa na faixa de temperatura de 290 

até 390 °C para todos os filamentos, correspondente as temperaturas nas quais se inicia 

e se termina a decomposição por oxidação das estruturas presentes na matriz 

polimérica de PLA 164.  

Apenas para o grupo de filamentos β-CPP/PLA/CBP/195 foi observado uma 

separação de fases dos dois polímeros em sua composição (CBP e PLA), caracterizado 

pela presença de mais uma etapa de decomposição em 450 até 550ºC, atribuída a 

decomposição termooxidativa (pirólise) completa de CBP 160. Os demais filamentos não 

apresentaram o mesmo comportamento, consequentemente por não terem atingido 

uma condição de homogeneidade efetiva de reagentes poliméricos durante a etapa de 

mistura na rosca extrusora. 

A fim de confirmar ainda mais o parâmetro relacionado a homogeneidade da 

composição de cada um desses filamentos, foi avaliado também suas diferenças de 

massa residual. Era esperado que o conteúdo dos resíduos de todos os filamentos 

contendo β-CPP fosse de aproximadamente 10%, por se tratar da porcentagem utilizada 

durante o processo de extrusão. Esse valor residual, igual a mesma quantidade em 

massa utilizada, seria válida por se tratar do material cerâmico com altíssima 

estabilidade térmica, quando comparada com os demais componentes presente no 

compósito. Entretanto os percentuais residuais obtidos foram de: 0% para PLA puro, 

0,61% para CBF/PLA/10, 3,90% para β-CPP/PLA/10, 4,76% para β-CPP/PLA/CBF, 

1,73% para β-CPP/PLA/CBP/195 e 0,04% para β-CPP/PLA/CBP/175. Para os dois 

últimos grupos, onde foi empregada a celulose em pó para fabricação do compósito, 

foram observadas presenças mínimas ou estatisticamente nenhuma de β-CPP em 

composição, evidenciando a baixa eficiência e interação encontrada para formação de 

filamentos homogêneos utilizando estes componentes.  

Já os filamentos β-CPP/PLA/10 e β-CPP/PLA/CBF foram os compósitos contendo a 

maior quantidade de β-CPP em sua composição, contudo sendo este ainda um valor 

muito inferior a quantidade teórica esperada.  Foi possível confirmar com esses 

resultados termogravimétricos que esse processo de mistura dos componentes não foi 

o mais eficaz para uma interação eficiente e homogênea. 
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Figura 20: Análise termogravimétrica dos filamentos de PLA puro, CBF/PLA/10, 
β-CPP/PLA/10, β-CPP/PLA/CBF, β-CPP/PLA/CBP/195 e β-CPP/PLA/CBP/175. 

 

Fonte: Autor. 

 

São mostrados na Figura 21 os principais parâmetros térmicos, verificáveis a partir 

das curvas DTG. A derivada das curvas termogravimétricas resultou na confirmação da 

presença de um intenso evento térmico. Situado entre 290 a 390°C, esse evento é 

característico da única etapa de degradação de PLA, consistido pela quebra das 

ligações poliéster, através da pirolise e com a liberação de H2O, CO2 e ácidos 

carboxílicos 165. Para o filamento β-CPP/PLA/CBP/195 também foi observado um evento 

térmico próximo a 550ºC, ocasionado pela pirólise de celulose bacteriana em pó. Tal 

evento só pôde ser confirmado devido à presença de celulose em pó em uma 

quantidade detectável nesse grupo de filamentos.  

Nas linhas sobrepostas dos filamentos β-CPP/PLA/10 e β-CPP/PLA/CBF foi 

observado um deslocamento dessas curvas de DTG, causado por uma leve mudança 

no perfil degradativo das matrizes de PLA. Sendo os dois filamentos com maiores 

quantidades em massa de β-CPP, foi constatado que esse composto cerâmico retardou 

ligeiramente o início da degradação de PLA, quando comparado com os demais 

filamentos, devido a sua alta estabilidade térmica.  
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Figura 21: 1ª Derivada da curva termogravimétrica dos filamentos de PLA puro, 
CBF/PLA/10, β-CPP/PLA/10, β-CPP/PLA/CBF, β-CPP/PLA/CBP/195 e β-
CPP/PLA/CBP/175. 

 

Fonte: Autor.  

 

4.1.5 Ensaios Mecânicos  

 

Na Figura 22 são mostradas as curvas de tensão-deformação, através dos 

testes de flexão realizados nos filamentos obtidos. Foi demonstrado nos 

resultados um comportamento frágil, onde todos os grupos se quebraram 

facilmente, mesmo na fase elástica. Para esses compósitos foi observado um 

domínio plástico praticamente inexistente, sem fase de escoamento, indicando 

sua baixa capacidade de absorção em deformações permanentes. 

Constatou-se que a adição das nanopartículas de β-CPP promoveram um 

aumento na rigidez do compósito, principalmente nos grupos contendo a maior 

quantidade dessa biocerâmica em massa (β-CPP/PLA/10 e β-CPP/PLA/CBF). Com 

isso, foi confirmado que com o aumento da concentração de β-CPP durante sua 

incorporação na matriz polimérica restringiu a mobilidade das cadeias 

poliméricas, causando assim esse aumento na rigidez dos compósitos 166. 
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Figura 22: Ensaio mecânico de compressão dos filamentos de PLA puro, 
CBF/PLA/10, β-CPP/PLA/10, β-CPP/PLA/CBF, β-CPP/PLA/CBP/195 e β-
CPP/PLA/CBP/175. 

 

Fonte: Autor.  

 

4.1.6 Considerações entre os filamentos  

 

Foi confirmado a obtenção de compósitos a base de matriz polimérica de PLA 

através da técnica de extrusão de filamentos. Entretanto, o desafio encontrado durante 

a utilização desse método foi alcançar a homogeneidade desejada, sendo em teoria 

contendo 10% em massa de β-CPP e 10% em massa de celulose bacteriana. Nas 

caracterizações físico-químicas realizadas, constatou-se que essas concentrações não 

foram atingidas, consequentemente causadas por uma mistura pouco efetiva durante a 

etapa de extrusão. 

Embora o maior objetivo na associação de celulose bacteriana fosse para promover 

um aumento das propriedades curativas do compósito polimérico com β-CPP, foi 

observado que esse biopolímero pode ser considerado um limitador para que o 

filamento seja fabricado. A celulose bacteriana utilizada, tanto no formato de pó quanto 

em filmes picados, acarretou a formação de filamentos pouco homogêneos e muito 

quebradiços, tornando inviável sua manufatura em larga escala.  

Para além disso, o intuído da fabricação desses filamentos estava associado 

diretamente quanto a sua aplicação em uma impressora 3D FDM. Contudo, devido a 

formação de um compósito com comprimento máximo de apenas 20 cm, não foram 
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possíveis os primeiros testes de fabricação de um Scaffold 3D em uma impressora 

convencional desse modelo.  

 

4.2 Obtenção de filmes polímeros de PCL e β-CPP 

 

A segunda forma estabelecida para interação de β-CPP e produção de um 

compósito foi através de sua associação, na forma de filmes, com uma fase contínua a 

base de uma matriz polimérica de PCL. Para que a síntese dos filmes fosse feita, foi 

escolhido também a biocerâmica denominada como B1-liof-1150, descrito no capítulo 

anterior. Através de uma análise qualitativa, foram feitos os primeiros registros dos 

filmes obtidos, representados na Figura 23, sendo estes: PCL puro, β-CPP/PCL/5, β-

CPP/PCL/10, β-CPP/PCL/15 e β-CPP/PCL/CB/10. 

Os 4 primeiros filmes obtidos, contendo apenas os componentes PCL e β-CPP 

em diferentes proporções, apresentaram um aspecto homogêneo e muito similar entre 

si. Com o intuito de promover ainda mais as propriedades curativas e de 

biocompatibilidade desse compósito, foi proposto novamente a adição de celulose 

bacteriana, dessa vez apenas no formato de pó. Contudo, devido a insolubilidade de 

CB, tanto em meios polares como apolares, houve a formação de um agregado desse 

componente, como expressado no filme β-CPP/PCL/CB/10 (Figura 23E). 

 

Figura 23: Filmes de PCL puro (A), β-CPP/PCL/5 (B), β-CPP/PCL/10 (C), β-
CPP/PCL/15 (D) e β-CPP/PCL/CB/10 (E). 

 
 

Fonte: Autor 

(A) (B) (C) 

(D) (E) 
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4.2.1 Microscopia eletrônica de varredura 

 

Através da microscopia eletrônica de varredura, aspectos quanto a morfologia 

de superfície desses filmes foi analisada, como mostrado na Figura 24. Foi observado 

que o filme de PCL puro apresentou certa textura, causadas pela evaporação do 

solvente orgânico utilizado. Com o aumento na quantidade de β-CPP na composição 

dos demais filmes, percebeu-se também um aumento progressivo na quantidade de 

partículas na superfície dos filmes β-CPP/PCL/5, β-CPP/PCL/10 e β-CPP/PCL/15 

respectivamente. E para o filme β-CPP/PCL/CB/10, contendo CB, foi observado a 

presença de alguns aglomerados, atribuídos a presença de partículas de CB. 

 

Figura 24: Microscopia eletrônica de varredura dos filmes de PCL puro (A), β-
CPP/PCL/5 (B), β-CPP/PCL/10 (C), β-CPP/PCL/15 (D) e β-CPP/PCL/CB/10 (E). 

 

 

 
Fonte: Autor. 

 

 

(A) (B) 

(C) (D) 

(E) 
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4.2.2 Espectroscopia dispersiva por energia de raios X  

 

A presença dos principais elementos encontrados nos cinco filmes sintetizados foi 

feita através da análise de EDX, como mostrado na Figura 25. Em todas os grupos foram 

encontrados os principais elementos presentes na estrutura polimérica de PCL. No 

entanto, foi observado que com o aumento da quantidade de β-CPP foi possível 

observar o surgimento e intensificação dos sinais atribuídos aos elementos P e Ca no 

espectro, característico dos compostos fosfocálcicos.  

 

Figura 25: Espectroscopia dispersiva por energia de raios X dos filmes de PCL 
puro (A), β-CPP/PCL/5 (B), β-CPP/PCL/10 (C), β-CPP/PCL/15 (D) e β-
CPP/PCL/CB/10 (E). 

 

 

Fonte: Autor 
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4.2.3 Espectroscopia na região do infravermelho 

 

Para determinação dos principais grupos funcionais encontrados nos filmes 

fabricados, a técnica de espectroscopia na região do infravermelho foi empregada. Na 

Figura 26 é observado para todos os grupos de filme as presença de bandas 

características presente no polímero PCL (policaprolactona), sendo estas: bandas em 

2940 e 2860 cm-1 atribuídas as vibrações de CH2, assimétrica e simétrica 

respectivamente; uma banda intensa em 1726 cm-1 relacionada ao grupo funcional 

carbonil (C=O) e bandas em 1163, 1240 e 1298 cm-1 associadas com as ligações C-O-

C 167.  

São encontradas ainda outras bandas que podem ser associadas ao composto β-

CPP adicionado, sendo essas; em 500, 580, 930 e 970 cm-1 para o grupo funcional PO4
3- 

52; uma banda em 720 cm-1 atribuídas para as ligações O-P-O  e na região de 1000 a 

1100, bandas associadas para a ligação P=O 85. Como mostrado na imagem dos filmes 

sintetizados, a celulose bacteriana não se misturou homogeneamente aos demais 

componentes do filme β-CPP/PCL/CB/10, dessa forma suas bandas características na 

espectroscopia na região do infravermelho não puderam ser encontradas. 

 

Figura 26: Espectroscopia na região do infravermelho dos filmes de PCL puro, 
β-CPP/PCL/5, β-CPP/PCL/10, β-CPP/PCL/15 e β-CPP/PCL/CB/10. 

 

Fonte: Autor 
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4.2.4 Termogravimetria  

 

A técnica termogravimétrica foi empregada para determinar e comparar o 

comportamento térmico dos filmes feitos, sumarizados na Figura 27. Para todos os 

filmes houve uma intensa perda de massa na faixa de temperatura de 290 até 460°C. 

Por se tratar de filmes contento PCL quase predominantemente em sua composição, 

essa região de perda de massa já era esperada, pois é condizente com a decomposição 

de matrizes a base de PCL 168.  

Foi encontrado uma massa residual semelhante ao proposto para os quatro 

primeiros filmes fabricados, sendo 1,40% para o filme de PCL puro, 4,87% para β-

CPP/PCL/5, 11,80% para β-CPP/PCL/10 e 16,61% para β-CPP/PCL/15. Pôde ser 

confirmado assim a homogeneidade desses grupos obtidos, um fator crucial para que 

esses compósitos possam ser utilizados para a fabricação de Scaffolds em uma 

composição conhecida. Entretanto para o filme β-CPP/PCL/CB/10 foi obtida uma massa 

residual de 1,89%, diferente do valor próximo a 10% esperado, que pode ser atribuído 

a difícil homogeneidade encontrada para formação de um filme contendo os três 

componentes, devido a baixíssima solubilidade das celuloses bacterianas em geral. 

 

Figura 27: Termogramas dos filmes de PCL puro, β-CPP/PCL/5, β-CPP/PCL/10, 
β-CPP/PCL/15 e β-CPP/PCL/CB/10. 

 

Fonte: Autor. 
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Representados na Figura 28, pode ser observado o gráfico de derivadas das 

curvas termogravimétricas (DTG) contidas na Figura 25. Foi constatado a presença de 

apenas um evento térmico para os 5 filmes analisados. Esse evento térmico, situado 

entre 390 a 415 °C, é característico da única etapa de degradação de PCL e é 

consistido, assim como para a matriz de PLA também já analisada por termogravimetria, 

pela quebra das ligações poliéster, através da pirolise e com a liberação de H2O, CO2 

165.  

Para o compósito β-CPP/PCL/15, que conteve dentre os demais filmes a maior 

quantidade de β-CPP em composição, foi observado um leve deslocamento do evento 

térmico de decomposição da matriz de PCL. Esse retardo, neste caso de quase 20ºC 

na temperatura de degradação, ocorreu mais uma vez devido à essa grande quantidade 

em massa deste componente biocerâmico no filme preparado. Com o aumento da 

fração de β-CPP aumentou-se também, por consequência, a estabilidade térmica da 

matriz polimérica na qual foi associado.  

 

Figura 28: Primeira derivada dos termogramas dos filmes de PCL puro, β-
CPP/PCL/5, β-CPP/PCL/10, β-CPP/PCL/15 e β-CPP/PCL/CB/10. 

 

Fonte: Autor. 
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4.2.5 Considerações entre os filmes  

 

Nessa seção foi possível confirmar a viabilidade de fabricação e caracterização 

de filmes a base de PCL contendo outros biomateriais, tais como β-CPP e celulose 

bacteriana em pó. Entretanto, através das análises realizadas, foi observado uma baixa 

interação de celulose bacteriana com os demais compostos, o que limitou sua 

homogeneidade ao longo do filme desenvolvido. Dessa forma, esse grupo foi 

descartado para continuidade e apenas os compósitos β-CPP/PCL/5, β-CPP/PCL/10 e 

β-CPP/PCL/15 e a matriz de PCL pura foram utilizados na etapa de preparo dos 

Scaffolds 3D.   

Devido à baixa temperatura necessária para moldagem das cadeias poliméricas 

de PCL, os filmes a base dessa matriz são ideais para serem testados posteriormente 

em bioimpressoras 3D, que atingem temperaturas mais amenas de extrusão (até 

120ºC). Com isso, os 4 filmes com melhor homogeneidade e composição definida foram 

testados pela técnica de manufatura aditiva, através do equipamento de bioimpressão 

3D ALLEVI 2.  

 

4.3 Scaffolds 3D feitos por Impressão 3D utilizando filmes a base de PCL 

 

Como mostrado na Figura 29 A, foi feita a análise qualitativa inicial dos 

compósitos obtidos pela impressora ALLEVI 2. O Scaffold 3D da esquerda foi obtido a 

partir dos filmes de PCL puro, o Scaffold 3D da direita feito com filme β-CPP/PCL/5 e o 

terceiro no centro, fabricado a partir do filme de β-CPP/PCL/10. Esses três grupos de 

Scaffolds 3D foram obtidos de maneira satisfatória através dos mesmos parâmetros 

operacionais de temperatura e pressão. Notou-se, entretanto, que com o aumento da 

quantidade de β-CPP na composição houve também uma menor expansão polimérica 

de PCL após a extrusão. Foi constatado com isso que a presença da biocerâmica tornou 

os Scaffolds 3D mais rígidos 166.  

Esse ganho de rigidez, bem como uma maior estabilidade térmica fez com que 

os demais filmes de β-CPP/PCL/15 não pudessem ser impressos, como apresentado 

no material residual formado durante a tentativa de impressão desse compósito na 

Figura 29 B. Os parâmetros operacionais usados nos três grupos antecessores não 

foram suficientes para que houvesse uma extrusão efetiva, como isso fez-se necessário 

o aumento da temperatura e pressão que causou a decomposição de parte da matriz 

de PCL. Com as estruturas poliméricas comprometidas, a propriedade termoplástica 
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necessária para que o processo de extrusão ocorresse também foi perdida, impedindo 

com isso que o Scaffold 3D fosse fabricado. 

 

Figura 29: (A) Scaffolds 3D feitos a partir de PCL puro, β-CPP/PCL/5 e β-
CPP/PCL/10; (B) Resíduos da tentativa de impressão de β-CPP/PCL/15. 

  

Fonte: Autor. 

 

4.3.1 Microscopia eletrônica de varredura 

 

Através da técnica de microscopia eletrônica de varredura foi feita a análise 

quanto a morfologia encontrada nos biomateriais obtidos, representados na Figura 30. 

Não foi possível avaliar a superfície completa do compósito por MEV devido a dimensão 

dos Scaffolds 3D fabricados, com isso as imagens obtidas foram apenas de áreas 

pontuais da segunda camada extrudida dos compósitos e do material residual de β-

CPP/PCL/15.  

Para o Scaffold 3D de PCL puro foi observado uma superfície lisa. Já com 

aumento da quantidade da biocerâmica em composição foram vistas 

consequentemente uma maior presença de partículas de β-CPP fundidas na matriz 

polimérica. Na escala micrométrica são encontrados nos grupos β-CPP/PCL/5 e β-

CPP/PCL/10 partículas dispersas dentro de PCL sem áreas visíveis de aglomeração. 

Essa distribuição é condizente para um biomaterial em potencial, pois é relatado na 

literatura que uma arquitetura efetiva de Scaffolds 3D, a serem aplicados na 

regeneração de tecidos, pode ser alcançada já em escala de mícron 169. Já nas 

micrografias feitas dos resíduos do compósito β-CPP/PCL/15, encontrados na Figura 30 

(A) (B) 
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B, foram constatados a presença uma menor homogeneidade, bem como de 

aglomerados de partículas, possivelmente pertencentes a biocerâmica de β-CPP. 

 

Figura 30: Micrografias eletrônicas de varreduras dos Scaffolds 3D feitos de PCL 
puro (A), β-CPP/PCL/5 (B), β-CPP/PCL/10 (C) e o resíduo do compósito β-
CPP/PCL/15 (D). 

 

 

Fonte: Autor.  

 

4.3.2 Espectroscopia dispersiva por energia de raios X  

 

Com a espectroscopia dispersiva por energia de raios X foram determinados os 

principais constituintes dos Scaffolds 3D obtidos, representados na Figura 31. Com o 

aumento da porcentagem de β-CPP, observou-se o surgimento de sinais atribuídos aos 

principais elementos das biocerâmicas de fosfato de cálcio (Ca e P) junto com os sinais 

da matriz polimérica de PCL (C e O). 

A natureza química dos aglomerados encontrados nas micrografias do 

compósito residual β-CPP/PCL/15 puderam ser confirmadas também através dessa 

técnica. Como observado dos espectros, esse material residual foi o que conteve maior 

quantidade de sinais atribuídos aos elementos P e Ca, condizentes com a grande 

(A) (B) 

(C) (D) 
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quantidade de biocerâmica em massa adicionada na etapa de fabricação dos filmes 

precursores.  

 

Figura 31: Espectroscopia dispersiva por energia de raios X dos Scaffolds 3D 
feitos de PCL puro, β-CPP/PCL/5, β-CPP/PCL/10 e o resíduo do compósito β-
CPP/PCL/15. 

 

Fonte: Autor.  

 

4.3.3 Termogravimetria  

 

Os resultados de comportamento térmico utilizando a técnica termogravimetria 

foram feitos e expressados na Figura 32. Estes termogramas obtidos dos Scaffolds 3D 

são condizentes com a mesma decomposição térmica característica da matriz 

polimérica de PCL, bem como as porcentagens residuais próximas as das massas de 

β-CPP adicionadas nos filmes precursores 168. As massas residuais foram de 1,23% 

para o Scaffold 3D de PCL puro, 4,10% para β-CPP/PCL/5, 10,74% para β-CPP/PCL/10 

e 16,51% para os resíduos do filme precursor β-CPP/PCL/15. Essa semelhança de 

valores remete a uma boa homogeneidade dos componentes durante o aquecimento e 

fundição de PCL na etapa de extrusão e impressão.  
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Figura  32: Termogramas dos Scaffolds 3D feitos de PCL puro, β-CPP/PCL/5, β-
CPP/PCL/10 e o resíduo do compósito β-CPP/PCL/15. 

 

Fonte: Autor.  

 

 Na Figura 33 foi comparado as derivadas dos termogramas dos Scaffolds 3D 

obtidos, bem como o do compósito residual de β-CPP/PCL/15. Assim como os filmes 

precursores, foi visto a presença de um único evento térmico para todos os grupos de 

Scaffolds 3D, entre 390 a 415 °C, devido a única etapa de degradação completa de PCL 

165. Outro comportamento similar encontrado foi no deslocamento desse evento térmico 

no compósito residual de β-CPP/PCL/15, causado pela alta porcentagem de β-CPP em 

composição.  

 

Figura 33: Derivada dos termogramas dos Scaffolds 3D feitos de PCL puro, β-
CPP/PCL/5, β-CPP/PCL/10 e o resíduo do compósito β-CPP/PCL/15. 

 

Fonte: Autor. 
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4.3.4 Considerações os Scaffold 3D por Impressão 3d obtidos 

 

Através de filmes precursores a base de PCL foram obtidos com êxito os 

Scaffolds 3D feitos de PCL puro, β-CPP/PCL/5, β-CPP/PCL/10. Foram observados para 

esses grupos uma alta homogeneidade de componentes, tornando possível que um 

biomaterial fosse fabricado com composições conhecidas e similares as pré-

estabelecidas durante seu preparo. A bioimpressora 3D ALLEVI 2 proporcionou 

inicialmente um resultado satisfatório quanto a formação de um Scaffold 3D feito com 

duas camadas de biomaterial extrudido de maneira pouco laboriosa. Isso torna possível 

uma reprodução factível de compósitos contendo a matriz polimérica de PCL associada 

a biocerâmica de β-CPP.  

Devido a sua propriedade termoplástica, a matriz de PCL após derretida e depois 

resfriada, pôde ter a integridade de suas cadeias poliméricas reestabelecida, fazendo 

com que sua temperatura de decomposição não fosse alterada. Em contrapartida, a 

utilização de uma alta quantidade em massa de β-CPP (cerca de 15%) foi a responsável 

por um aumento na estabilidade térmica dessa matriz, que por consequência se tornou 

um limitador para fabricação de Scaffolds com essas concentrações de biocerâmica na 

bioimpressora 3D.  

De forma geral, apenas os Scaffolds β-CPP/PCL/5 e β-CPP/PCL/10 foram os 

mais promissores e suscetíveis a serem testados e comparados posteriormente em 

análises citotoxicológicas com outros tipos de Scaffolds. Contudo, devido a 

intensificação das condições operacionais para impressão dos compósito β-

CPP/PCL/15 a bioimpressora ALLEVI 2 foi avariada, impedindo assim o 

desenvolvimento de mais Scaffolds 3D por filmes de PCL. 

 

4.4 Scaffolds 3D feitos por liofilização a base de alginato 

 

O terceiro tipo de compósito foi preparado utilizando as biocerâmicas de β-CPP, 

sintetizadas no capítulo anterior, através de sua associação com a matriz polimérica de 

alginato de sódio. Para avaliar essa sinergia, foram desenvolvidos quatro tipos de 

Scaffolds 3D com diferentes quantidades de β-CPP e separados em dois grupos, o 

primeiro sendo empregada uma matriz de alginato de alta viscosidade (denominado por 

A) e o segundo contendo uma matriz alginato de baixa viscosidade (denominado por B).  

Após o preparo dos oito tipos de Scaffolds foi possível sua personalização com ajuda 

de um Punch odontológico sem muito esforço e qualitativamente pôde ser observado 

que o aspecto dos diferentes compósitos é muito similar (Figura 34).   
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Figura 34: Scaffolds de AlgPuroA (B), AlgPuroB (B), β-CPP/AlgA/1/1 (C), β-
CPP/AlgB/1/1 (D), β-CPP/AlgA/3/5 (E), β-CPP/AlgA/1/2 (G) e β-CPP/AlgB/1/2 
(H). 

 

Fonte: Autor.  

 

4.4.1 Microscopia eletrônica de varredura 

 

Apresentado na Figura 35, foram feitas, através da microscopia eletrônica de 

varredura, as análises morfológicas e comparativas dos dois grupos de Scaffolds de 

alginato fabricados. Foi observado nos Scaffolds 3D de AlgPuroA e AlgPuroB uma alta 

interconectividade de poros, propriedade fundamental para um processo de 

vascularização e transporte de nutrientes efetivo, como relatado pela literatura 170. 

Utilizando uma magnificação maior, foram vistos nos dois grupos com 

concentração 1:1 aglomerados atrelados a estrutura polimérica de alginato, 

possivelmente devido a presença das biocerâmicas de β-CPP. Além disso, outros 

cristais na superfície do compósito foram encontrados, podendo ser atribuídos a algum 

tipo de composto residual como por exemplo sódio, presente na composição da matéria 

prima. Para os grupos com concentração 3:5 e 1:2 foi verificado uma densificação das 

estruturas poliméricas da fase contínua.  

Com esse aumento gradativo da concentração das biocerâmicas pôde ser 

constatado uma distribuição menos suave e homogênea ao longo da matriz polimérica. 

Ainda assim, pode ser confirmado que as biocerâmicas de β-CPP foram incorporadas 

com sucesso nos hidrogéis à base de diferentes alginatos para fabricação dos Scaffolds 

3D. E o surgimento de aglomerados tenha ocorrido inevitavelmente devido a escala 

nano e micro dessas partículas 171. 

(A) (B) (C) (D) 

(E) (F) (G) (H) 
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Figura 35: MEV dos Scaffolds de AlgPuroA (B), AlgPuroB (B), β-CPP/AlgA/1/1 (C), β-
CPP/AlgB/1/1 (D), β-CPP/AlgA/3/5 (E), β-CPP/AlgA/1/2 (G) e β-CPP/AlgB/1/2 (H). 

 

 

 

 
Fonte: Autor.

(A) (B) 

(C) (D) 

(E) (F) 

(G) (H) 
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4.4.2 Espectroscopia dispersiva por energia de raios X  

 

Na Figura 36 está representado o mapeamento químico dos Scaffolds de 

alginato através da técnica de espectroscopia dispersiva por energia de raios X. Os 

principais elementos encontrados para os Scaffolds 3D de AlgPuroA e AlgPuroB foram 

atribuídos aos picos de oxigênio, cloro, sódio e cálcio característicos da composição 

da matriz polimérica de alginato de sódio reticulada com uma solução salina de cloreto 

de cálcio. Ressalta-se que na análise de EDX da matriz pura foram observados apenas 

os picos atribuídos ao elemento cálcio, mas não ao pico atribuído ao fósforo, devido 

ainda a ausência de β-CPP na composição do Scaffold 3D.  

 Os cristais encontrados nos grupos 1:1, mencionados na seção anterior de 

MEV, puderam agora ser definidos como pertencentes ao cloreto de sódio residual nos 

Scaffolds 3D. Embora o próprio alginato de sódio contenha íons de sódio, a maioria 

desses íons foi substituída por íons cálcio durante a reticulação,  formando o cloreto 

de cálcio (NaCl) como subproduto residual que deveria ser dissolvido na solução 

aquosa utilizada 172. A presença desses picos atribuídos ao elemento sódio já não 

foram observados nos grupos 3:3 e 1:2. Para esses dois últimos grupos, iniciou-se o 

aparecimento do sinal relacionado ao elemento fósforo na composição, corroborando 

para a surgimento de uma quantidade detectável da biocerâmica de β-CPP na 

estrutura 3D.  
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Figura  36: Espectroscopia dispersiva por energia de raios X dos Scaffolds de 
AlgPuroA (B), AlgPuroB (B), β-CPP/AlgA/1/1 (C), β-CPP/AlgB/1/1 (D), β-
CPP/AlgA/3/5 (E), β-CPP/AlgA/1/2 (G) e β-CPP/AlgB/1/2 (H). 

 

 

 

 

Fonte: Autor. 
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4.4.3 Termogravimetria  

 

Pela análise dos termogramas encontrados na Figura 37 foi feita a comparação 

dos diferentes Scaffolds 3D utilizando a matriz alginato de alta viscosidade. Foram 

observados para todos os grupos uma perda de massa na faixa de temperatura de 30 

a 250°C, relacionada a evaporação de água da estrutura polimérica. Apesar das 

amostras estarem secas antes do teste, o alginato de sódio é um composto 

hidroscópico, que por sua vez pode ter absorvido moléculas de água do ar antes da 

realização da análise173.  

Outra perda de massa encontrada nestes Scaffolds ocorreu de 250 a 350ºC, 

atribuída ao complexo processo de degradação dos polissacarídeos 174. De 350ºC até 

próximo de 650ºC foi observado uma última etapa de a decomposição, resultante da 

decomposição de carbonato de sódio 175. Comparando os três grupos foi constatado 

uma maior estabilidade térmica com o aumento gradativo da quantidade de β-CPP em 

composição, atribuída por sua alta estabilidade térmica intrínseca e forte interação de 

partículas na matriz de alginato 176. 

 Considerando que as proporções utilizadas de β-CPP para a matriz de alginato 

foram de 1:1, 3:5 e 1:2, eram esperados que os valores de massa residual fossem 

correspondentes ao valor residual encontrado para a matriz pura somados com a 

respectiva proporção de biocerâmica adicionada. Assim, foi encontrado na 

decomposição de AlgPuroA uma massa residual de 23,08%, condizente com a 

literatura 177 e fazendo com que os valores teóricos esperados dos 3 grupos de 

compósitos fossem de 46% para a proporção 1:1, 61% para 3:5 e 69% para 1:2.   

Na prática foram observadas as seguintes massas residuais: 54,36% para β-

CPP/AlgA/1/1, 60,18% para β-CPP/AlgA/3/5 e 68,51% para β-CPP/AlgA/1/2. Essa 

semelhança de valores residuais teóricos e práticos estão relacionados com a alta 

homogeneidade durante a fabricação dos hidrogéis de alginato contendo β-CPP, 

fundamental para a obtenção de um biomaterial com composição confiável e 

conhecida.  
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Figura 37: Termogramas dos Scaffolds de AlgPuroA, β-CPP/AlgA/1/1, β-
CPP/AlgA/3/5 e β-CPP/AlgA/1/2. 

 

Fonte: Autor. 

 

As medidas termogravimétricas foram realizadas similarmente para os grupos 

formados a partir da matriz de alginato de baixa viscosidade, como ilustrado na Figura 

38. As três perdas de massa características da estrutura do alginato também foram 

encontradas, sendo estas de 30 a 250°C, de 250 a 350ºC e de 350ºC até 650ºC. 

Contudo a porcentagem residual de AlgPuroB foi de 21,88%, um pouco mais de 1% 

de diferença quando comparado com o Scaffold de AlgPuroA.  

A partir disso, os valores teóricos esperados para os demais compósitos seriam 

de aproximadamente 44% para a proporção 1:1, 58,66% para 3:5 e 66% para 1:2. Os 

respectivos resultados experimentais foram de 63,11% para 1:1, 68,72% para 3:5 e 

72,66% para a proporção 1:2. Como observado, as massas residuais teóricas e 

práticas não coincidem, levando a hipótese que parte da matriz de alginato de baixa 

viscosidade foi possivelmente degradada pelo meio reacional durante sua mistura com 

a biocerâmica de β-CPP. Com isso, a quantidade de partículas de β-CPP tornou-se 

maior, o que resultou por sua vez na formação de compósito com proporções 

diferentes da proposta.  
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Figura 38: Termogramas dos Scaffolds de AlgPuroB, β-CPP/AlgB/1/1, β-
CPP/AlgB/3/5 e β-CPP/AlgB/1/2. 

 

Fonte: Autor. 

  

 Contidas na Figura 39 estão as curvas derivadas dos termogramas da Figura 

36. Os três eventos térmicos encontrados para o Scaffold 3D de AlgPuroA condizem 

com o que é encontrado na literatura: quanto a perda de umidade, degradação das 

estruturas polisacarídicas e decomposição de carbonato de sódio 178.  

Os dois eventos térmicos iniciais foram encontrados nas mesmas faixas de 

temperatura para os três grupos fabricados. Embora os compósitos derivados tenham 

apresentado maior estabilidade térmica nas curvas de TG, foi constatado um 

deslocamento para temperaturas mais baixas onde ocorre o 3º e último evento térmico. 

Este que por sua vez ocorreu próximo a 500ºC para o grupo β-CPP/AlgA/1/1 e para β-

CPP/AlgA/1/2 e β-CPP/AlgA/3/5 esse evento iniciou-se próximo a 550ºC. Isso pode ter 

ocorrido devido a uma possível formação de subprodutos menos estáveis que o 

carbonato de sódio (Na2CO3), durante o processo de mistura dos componentes para 

fabricação de β-CPP/AlgA/1/1.  
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Figura 39: Derivadas dos termogramas dos Scaffolds de AlgPuroA, β-
CPP/AlgA/1/1, β-CPP/AlgA/3/5 e β-CPP/AlgA/1/2. 

 

Fonte: Autor. 

  

 No gráfico da Figura 40 foram reportadas as curvas derivadas dos 

termogramas obtidos para os Scaffolds feitos a partir da matriz de alginato de baixa 

viscosidade. Nessas curvas foram observados a presença dos mesmos três eventos 

térmicos associados decomposição do alginato. Sendo estes: de evaporação de água, 

degradação da estrutura polissacarídica e por última a degradação de carbonato de 

cálcio  178. 

 Todavia, para o segundo evento térmico, constatou-se um deslocamento para 

temperaturas mais altas nos Scaffolds 3D β-CPP/AlgB/1/1, β-CPP/AlgB/3/5 e β-

CPP/AlgB/1/2, quando comparados com AlgPuroB. Esse deslocamento pode ser um 

indício da presença de uma menor quantidade de alginato na composição de cada um 

destes compósitos. Com uma porcentagem maior do que a esperada de β-CPP, 

tornaria assim plausível um ganho na estabilidade térmica da matriz polimérica 

utilizada.  

 Para além disso, o terceiro evento térmico, característico e ocorrido em 650ºC 

para AlgPuroB também é deslocado para temperaturas mais amenas em seus 

compósitos, como visto para os grupos feitos a partir da matriz de alta viscosidade. β-

CPP/AlgB/1/1 e β-CPP/AlgB/1/2 tiveram esse evento próximo de 500ºC e β-

CPP/AlgB/3/5 próximo de 550ºC. Foi teorizado também a formação de algum 
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composto termicamente menos estável que o carbonato de sódio durante a mistura 

dos componentes na etapa de síntese.   

 

Figura 40: Derivadas dos termogramas dos Scaffolds de AlgPuroB, β-
CPP/AlgB/1/1, β-CPP/AlgB/3/5 e β-CPP/AlgB/1/2. 

 

4.4.4 Intumescimento e degradação 

 

A absorção de água é uma das propriedades mais importantes dos polímeros 

de hidrogéis usados em aplicações na engenharia de tecidos. Essa propriedade 

possibilita a capacidade de um biomaterial de promover a adesão, proliferação e 

diferenciação celular 179. Com isso, foram feitos os testes de intumescimento ou 

hidratação dos grupos de Scaffolds 3D fabricados. Na Figura 41 podem ser 

observados os resultados de hidratação dos compósitos feitos a partir da matriz 

polimérica de alginato de alta viscosidade durante dois dias.  

Nesse gráfico observou-se um ganho de massa médio de 500% para todos os 

grupos já nas primeiras três horas de análise, devido a hidratação das estruturas 

higroscópicas de alginato que anteriormente estavam desidratadas. Constatou-se que 

a maior parte da absorção de água ocorreu durante esse primeiro período de imersões. 

Após 24h, a taxa de intumescimento foi estabilizada e foram observadas variações 

mínimas de aumento e diminuição adicional ao longo do gráfico. 

 No primeiro dia de análise o Scaffold de AlgPuro A apresentou a maior taxa de 

hidratação dos grupos, por não conter a biocerâmica de β-CPP, que é quase insolúvel 
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em água, apresentando cerca de 510% quando comparado com sua massa inicial. 

Para os compósitos β-CPP/AlgA/1/1 e β-CPP/AlgA/1/2 houve uma estabilização de 

hidratação muito similar, próxima a 490%. 

 Após 24h observou-se uma queda no grau de intumescimento para a amostra 

pura e um ganho inesperado para o compósito β-CPP/AlgA/3/5, que ao fim de 48h 

resultou em uma hidratação de cerca de 550%. Por se tratar de um Scaffold com 

quantidade considerável de β-CPP, esperava-se que não houvesse mais ganho de 

massa por hidratação. Uma hipótese levantada para explicar isso está no início da 

degradação das estruturas desse Scaffold, que resultaram também em uma perda de 

β-CPP para o meio. Essa perda resultou por sua vez em defeitos estruturais na matriz, 

formando microvazios e falhas que contribuíram assim com o aumento da 

hidrofilicidade e permeação de mais meio aquoso. 

 

Figura 41: Curva de intumescimento dos Scaffolds de AlgPuroA, β-
CPP/AlgA/1/1, β-CPP/AlgA/3/5 e β-CPP/AlgA/1/2. 

 

Fonte:Autor 

 

Assim como para os compósitos a base de alginato de alta viscosidade, os 

grupos formados a partir da matriz de baixa viscosidade também tiveram uma 

hidratação mais acentuada nas primeiras 3h de análise, como descrito na Figura 42. 

O platô para os grupos β-CPP/AlgB/1/1 e β-CPP/AlgB/1/2 ocorreu a partir de 24h, com 

valores próximos a 530% de hidratação. Foi observado maior grau de hidratação inicial 



145 
 

no grupo β-CPP/AlgB/3/5, mas após 24h foi constatado uma perda na capacidade de 

retenção de água que se estabilizou em 555%. Para o Scaffold de AlgPuroB verificou-

se um ganho constante no grau de intumescimento quando comparado com os demais 

grupos. Essa hidratação foi equivalente a 620% acima da massa inicial aferida. 

Para os Scaffolds feitos com a matriz de baixa viscosidade foram constatados 

valores superiores de hidratação, quando comparado com a matriz de alta viscosidade. 

Uma explicação para esse fenômeno consiste que uma viscosidade mais baixa pode 

resultar em um maior espaçamento entre as cadeias poliméricas após o processo de 

liofilização, tornando possível assim uma maior hidratação dos Scaffolds 3D. Sabe-se 

também que uma modificação nas proporções de ácido poligulurônico, presentes nas 

cadeias de alginato, resultam em diferentes propriedades e funcionalidades, incluindo 

assim o grau de retenção de líquidos 180.  

 

Figura 42: Curva de intumescimento dos Scaffolds de AlgPuroB, β-
CPP/AlgB/1/1, β-CPP/AlgB/3/5 e β-CPP/AlgB/1/2. 

 

Fonte: Autor. 

 

O comportamento da degradação de Scaffolds 3D é conhecido por 

desempenhar um papel fundamental para a formação de locais propícios para 

crescimento de um novo tecido através de sua estrutura. Esses locais por sua vez irão 

melhorar o crescimento do novo tecido ósseo e promover uma substituição mais 

efetiva. Com isso, contido na Figura 43, estão os resultados de degradação após 21 

dias dos Scaffolds utilizando matriz de alginato de alta viscosidade.  
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Após 7 dias em PBS foi visto um alto valor de degradação para todos os grupos 

de Scaffold 3D, principalmente para o AlgPuroA. Esse valor foi de cerca de 65% e 

atribuível à natureza hidrofílica do polímero de alginato, o que leva à maior captação 

de água e posterior degradação.  Entretanto esse valor alcançou um platô após esse 

período e se manteve estável nos dias subsequentes.  

Até o 14º dia, observou-se que os compósitos β-CPP/AlgA/3/5 e β-

CPP/AlgA/1/2 possuíam as mais baixas biodegradabilidades dos quatro grupos. 

Contudo, após esse período houve uma degradação de cerca de 10% no Scaffold β-

CPP/AlgA/3/5, com a possível liberação de β-CPP para o meio reacional, o que explica 

um ganho no grau de hidratação apresentado na Figura 37. Já para β-CPP/AlgA/1/1 

foi visto que após 21 dias foram mantidos cerca de 43% da massa inicial.  

 

Figura 43: Curva de degradação dos Scaffolds de AlgPuroA, β-CPP/AlgA/1/1, 
β-CPP/AlgA/3/5 e β-CPP/AlgA/1/2. 

 

Fonte: Autor. 

 

 Foi constatado através do gráfico na Figura 44, o perfil de degradação dos 

Scaffolds a base de alginato de baixa viscosidade. A degradação desses compósitos, 

assim como para o grupo de alta viscosidade ocorreu devido ao meio aquoso utilizado, 

que influenciou mecanismos de dissolução e hidrólise das cadeias polissacarídicas 173. 

Contudo, para esses compósitos, verificou-se uma taxa de degradação mais rápida, 

quando comparada com os grupos de alta viscosidade.  
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A degradação encontrada foi de aproximadamente 80% para todos os grupos 

após alcançarem a marca de 21 dias. Esse efeito pode ter relação direta com a 

quantidade de espaços vazios presentes na estrutura polimérica de alginato, que 

facilitaram a cisão das cadeias e oxidação dos açúcares presentes na composição. 

Embora a descrição e informações de composição química dos dois tipos de alginato 

sejam semelhantes e associadas a um mesmo código de CAS (9005-38-3), a diferença 

de perfis de degradação pode estar relacionada também a diferentes massas 

moleculares utilizadas. Sendo observado um maior grau de degradação atribuído a 

matrizes de alginato de baixo peso molecular 181.  

 

Figura 44: Curva de degradação dos Scaffolds de AlgPuroB, β-CPP/AlgB/1/1, 
β-CPP/AlgB/3/5 e β-CPP/AlgB/1/2.  

 

Fonte: Autor. 

 

4.4.5 Ensaios mecânicos 

 

Para determinar a capacidade dos Scaffolds 3D de tolerar tensões, foram 

realizados os testes de compressão em cada grupo, como descritos nas Figura 45 e 

42. Para os compósitos formados a partir da matriz de alginato de alta viscosidade foi 

observada uma boa correspondência entre a concentração de β-CPP e as 

propriedades mecânicas. Onde para esses casos, foi verificado que os Scaffolds com 
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proporção 1:2 parecem mais rígidos que os grupos contendo menor quantidade das 

biocerâmicas em composição. 

 De forma geral, para Scaffolds 3D fabricados a tensão foi aumentada 

ligeiramente com o respectivo aumento da deformação, condizente com o 

comportamento de compósitos do tipo espuma de polímero, segundo a literatura 182. 

Esse comportamento foi confirmado nos gráficos a partir da existência de duas 

regiões, uma denominada como platô, onde ocorreu o início do colapso das estruturas 

plásticas no compósito, seguida pela segunda região onde a tensão foi aumenta 

rapidamente devido a densificação efetiva da estrutura de espuma 183. 

 Pode ser destacado que para o compósito β-CPP/AlgA/1/2 houve uma 

resistência a compressão significativamente maior do que nos demais grupos, 

confirmando que as propriedades compressivas dependeram de uma alta 

concentração de β-CPP dentro da matriz polimérica porosa. Essa propriedade de 

resistência fornece evidências também quanto a efetividade na interação entre as 

partículas de biocerâmica dentro das paredes porosas na matriz a base de alginato 

183. 

 

Figura 45: Ensaio mecânico de compressão dos Scaffolds de AlgPuroA, β-
CPP/AlgA/1/1, β-CPP/AlgA/3/5 e β-CPP/AlgA/1/2. 

 

Fonte: Autor. 

 

 Para os Scaffolds 3D formados a partir do alginato de baixa viscosidade foram 

observados os mesmos comportamentos típicos de tensão-deformação para 
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compósitos porosos. Contudo nesses grupos também pôde ser avaliado a presença 

de uma menor resistência à compressão, ocasionada possivelmente por uma maior 

porosidade do compósito, como demonstrado nos gráficos da Figura 46.  

Essa resistência à compressão deveria em teoria ser maior com o aumento da 

quantidade de β-CPP, mas foi observado uma resistência muito maior no Scaffold 3D 

feito de AlgPuroB do que nos grupos com proporção 1:1 e 3:5. No grupo β-

CPP/AlgB/1/2 foi verificado primeiro uma deformação maior do que em AlgPuroB e só 

em seguida houve então a densificação das cadeias poliméricas.  Isso pode ter 

ocorrido devido a uma interação de fase contínua e dispersa não tão efetiva quanto o 

esperado 183. 

 

Figura 46: Ensaio mecânico de compressão Scaffolds de AlgPuroB, β-
CPP/AlgB/1/1, β-CPP/AlgB/3/5 e β-CPP/AlgB/1/2. 

 

 

Fonte: Autor. 

 

4.4.6 Testes biológicos in vitro  

 

4.4.6.1 Scaffolds 3D de matriz de alginato de alta viscosidade  

 

Está representado na Figura 47 a viabilidade de pré-osteoblastos MC3T3-E1 

ao longo de 1, 7 e 14 dias do cultivo sobre as formulações do grupo de scaffolds feitos 
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com matriz de alginato de alta viscosidade. Comparando os efeitos das diferentes 

formulações contendo β-CPP com o controle (AlgPuroA), foi possível verificar efeito 

do período de avaliação (p<0,001), da formulação (p<0,001) e ausência de interação 

(p=0,071). Assim, comparando os períodos de avaliação, não houve aumento da 

viabilidade entre 1 e 7 dias (p=0,37), enquanto o período mais tardio de 14 dias 

apresentou aumento aos anteriores (p≤0,011). Com relação às formulações de 

scaffolds, todas as formulações contendo β-CPP resultaram em maior viabilidade 

comparadas ao controle (p≤0,014), entretanto todas foram comparáveis entre si 

(p≥0,210). 

 

Figura  47 Viabilidade de pré-osteoblastos MC3T3-E1 ao longo de 1, 7 e 14 
dias do cultivo sobre os Scaffolds de AlgPuroA, β-CPP/AlgA/1/1, β-
CPP/AlgA/3/5 e β-CPP/AlgA/1/2. 

 

Fonte: Autor.  

 

Ao longo de todos os períodos de análise, as imagens de fluorescência obtidas 

pelo ensaio Live/Dead mostraram grande e crescente quantidade de células viáveis 

para todas as formulações nesse grupo de scaffolds. Sendo a fluorescência verde 

marca células viáveis (calceína) e vermelha marca células em processo de morte 

(homodímero de etídio), destacou-se uma grande proliferação para os compósitos 

contendo β-CPP, especialmente entre o sétimo e décimo quarto dia (Figura 48). Para 

todas as formulações, a intensidade de fluorescência vermelha identificada foi 



151 
 

visualmente inferior à fluorescência verde, indicando que a quantidade de células 

viáveis foi superior àquelas em processo de morte. Ainda, as imagens de fluorescência 

permitiram observar a distribuição das células pelos biomateriais, indicando que a 

presença de β-CPP estimulou maior interação entre as células e as formulações de 

scaffolds observada pela configuração de células interconectadas e difundidas pelo 

interior dos biomateriais, fenômeno que pareceu ser intensificado ao longo dos 

períodos de análise, resultando em focos de adesão e espalhamento maiores e 

confluentes. 

 

Figura 48: Painel de imagens de fluorescência direta do ensaio de viabilidade 
celular (Live/Dead) dos Scaffolds de AlgPuroA, β-CPP/AlgA/1/1, β-
CPP/AlgA/3/5 e β-CPP/AlgA/1/2. 

 

Fonte: Autor. 

 

Na Figura 49 está representado a formação de matriz mineralizada de pré-

osteoblastos MC3T3-E1 após 14 dias de cultivo sobre as formulações dos scaffolds. 

Duas formulações contendo β-CPP promoveram aumento na atividade de 

mineralização em relação ao controle, sendo elas as proporções 3:5 (p<0,001), a qual 

aumentou em torno de 8 vezes e 3:6, a qual aumentou em torno de 3 vezes (p=0,033). 

Comparadas entre si, essas duas formulações diferiram neste parâmetro (p=0,008). 

Foi possível confirmar com isso propriedades quanto a efetividade de osteoindução e 
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osteocondução presente nas biocerâmicas de β-CPP, bem como sua não toxidade 

quanto em contato com o meio biológico.  

 

Figura 49: Formação de matriz mineralizada após 14 dias do cultivo de pré-
osteoblastos MC3T3-E1 nos Scaffolds de AlgPuroA, β-CPP/AlgA/1/1, β-
CPP/AlgA/3/5 e β-CPP/AlgA/1/2. 

 

Fonte: Autor. 

 

4.4.6.2 Scaffolds 3D de matriz de alginato de baixa viscosidade 

 

Contido na Figura 50 encontra-se a viabilidade de pré-osteoblastos MC3T3-E1 ao 

longo de 1, 7 de cultivo sobre as formulações do grupo de scaffolds feitos com matriz 

de alginato de baixa viscosidade. Devido a uma taxa de degradação maior, esses 

compósitos não puderam ser avaliados em um período maior. Comparando os 

diferentes compósitos com o controle de AlgPuroB não foi observado uma diferença 

estatística significativa, sendo resultado consequentemente pela degradação das 

estruturas poliméricas de alginato e liberação de β-CPP no meio fisiológico, como 

observado durante a análise.  Com isso, pode ser constatado uma estrutura pouco 

promissora para ancoramento de células, visto que a sua degradação iminente não 

garante um ambiente propicio para estruturação e proliferação de células ósseas 

precursoras.  
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Figura 50: Viabilidade de pré-osteoblastos MC3T3-E1 ao longo de 1, 7 dias do 
cultivo sobre os Scaffolds de AlgPuroB, β-CPP/AlgB/1/1, β-CPP/AlgB/3/5 e β-
CPP/AlgB/1/2. 

 

Fonte: Autor.  

As imagens de fluorescência obtidas nos dias 1 e 7 através do ensaio 

Live/Dead também foram realizadas para esse grupo de Scaffolds, como mostrado na 

Figura 51. Embora a fluorescência vermelha quase não tenha sido observada durante 

os sete dias de avaliação desses compósitos, foi observado uma baixa proliferação 

das células ósseas precursoras, confirmando as informações encontradas no gráfico 

de viabilidade celular da Figura 50. Confirmou-se a baixa toxidade dos compósitos a 

base dessa matriz de alginato ao longo dos testes. Foi constatado, contudo, que em 

compósitos contendo uma maior quantidade de β-CPP houve também um aumento na 

percepção de células vivas, resultantes da propriedade osteoindutiva dessa 

biocerâmica. Nesses Scaffolds não foram observados uma interconectividade de 

células e de uma interação mais efetiva, consequentemente devido a sua degradação 

no meio de cultura.  
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Figura 51: Painel de imagens de fluorescência direta do ensaio de viabilidade 
celular (Live/Dead) dos Scaffolds de AlgPuroB, β-CPP/AlgB/1/1, β-
CPP/AlgB/3/5 e β-CPP/AlgB/1/2. 

 

Fonte: Autor.  

  

 Devido a completa degradação dos Scaffolds 3D desse grupo após o sétimo 

dia de análise, não foi possível a realização do teste de formação de matriz 

mineralizada, como realizado para os compósitos feitos por matriz de alginato de alta 

viscosidade.  

 

4.4.7 Considerações dos Scaffold 3D obtidos por liofilização  

 

Sendo utilizada a matriz polimérica de alginato em diferentes viscosidades foi 

feita a fabricação de Scaffolds 3D com diferentes proporções da biocerâmica de β-

CPP. Através de caracterizações como MEV foi possível observar a presença de poros 

da estrutura polimérica das matrizes puras, que foram reduzidos com o aumento na 

quantidade de partículas de β-CPP devido a densificação do Scaffold 3D. No entanto, 

as diferenças nos grupos com diferentes matrizes de alginato começaram a ser 

observadas na técnica de termogravimetria, onde para os grupos de alta viscosidade 

foram obtidas composições muito semelhantes as esperadas. Já para os compósitos 

feitos com matriz de baixa viscosidade as proporções não coincidiram com os valores 

teorizados.  

Para os grupos formados a partir do alginato de alta viscosidade constatou-se 

uma taxa hidratação menor, mas em contrapartida sua degradação foi 10% menor 

quando comparado com o outro grupo.  Para os compósitos β-CPP/AlgA/1/1, β-

CPP/AlgA/3/5 e β-CPP/AlgA/1/2 foram alcançados resultados que confirmaram uma 
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dispersão efetiva das partículas de β-CPP dentro da matriz polimérica. Nos compósitos 

β-CPP/AlgB/1/1, β-CPP/AlgB/3/5 e β-CPP/AlgB/1/2 foram encontrados um maior grau 

de hidratação e degradação, bem como uma menor resistência a compressão.  

Em aplicações na engenharia de tecidos, os compósitos desenvolvidos devem 

ter resistência mecânica suficiente forte para suportar a regeneração do tecido ósseo, 

bem como se manter no local de implantação durante a fase in vitro e crescimento 

celular in vivo. O recurso quanto a degradação dos Scaffolds 3D obtidos nessa seção 

é de importância crítica para o desenvolvimento de biomateriais, pois ao ser 

combinado com o potencial de hidratação e capacidade de reparo tecidual se tornam 

fundamentais para a regeneração de tecidos. 

 Contudo, a real eficiência da bioaplicabilidade dos Scaffolds 3D feitos por 

liofilização, utilizando as matrizes de alginato, puderam ser confirmadas através de 

testes de viabilidade celular. Foi observado propriedades osteoindutivas e 

osteocondutoras da biocerâmica de β-CPP, bem como uma ótima proliferação e 

interconectividade celular em matrizes poliméricas de alginato de alta viscosidade. No 

entanto, a utilização da biocerâmica de β-CPP não foi muito favorável quando 

associada a matriz de alginato de baixa densidade. 

 

4.5 Comparação entre os diferentes Scaffolds Obtidos  

 

Com a técnica de manufatura aditiva foi possível o preparo de diferentes 

Scaffolds 3D de PCL. Por apresentarem uma estrutura mais densa e massiva e com 

menor quantidade de poros, a bioaplicação desses compósitos pode ocorrer em 

regiões onde o tecido lesionado necessite de um maior tempo de recuperação, bem 

como uma maior resistência mecânica. Todavia a limitação encontrada para esses 

Scaffolds está na quantidade reduzida de fase dispersa de β-CPP que pode ser 

adicionada na composição para não restringir a propriedade de printability durante o 

processo de bioimpressão 3D. 

Já os diferentes Scaffolds de alginato fabricados apresentaram estrutura muito 

mais porosa e frágil e que se degrada quase majoritariamente em questão de dias. 

Entretanto foi viável durante o preparo desses compósitos a utilização de altas 

concentrações de β-CPP em composição, um fator crucial para aumentar ainda mais 

a propriedade osteocondutora de um biomaterial a ser utilizado na enxertia óssea. 

Após a análise dos resultados de cada um desses Scaffolds desenvolvidos e melhor 

entendimento quanto a suas composições e comportamentos sob diferentes 
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condições, tornou possível um estudo subsequente quanto a viabilidade celular dos 

grupos feitos por liofilização.  

5. Conclusões parciais 

Foram desenvolvidos e caracterizados três tipos diferentes de compósitos, 

associando a biocerâmica β-CPP obtida com matrizes poliméricas de PLA, PCL e 

Alginato de sódio. Os filamentos preparados a partir de PLA foram caracterizados e 

assim determinado que os compostos β-CPP/PLA/10 e β-CPP/PLA/CBF tiveram 

melhores resultados quanto a homogeneidade de componentes e reprodutividade 

durante o processo de extrusão. Contudo, ainda não foi possível o preparo de uma 

impressora 3D do tipo FDM para realizar a impressão empregando estes filamentos 

desenvolvidos, como em trabalhos encontrados na literatura que utilizam do mesmo 

princípio 184,185. 

Com as duas últimas matrizes mencionadas foram fabricados diferentes 

Scaffolds 3D, através da técnica de bioimpressão 3D para os filmes de PCL e o método 

de liofilização para a matriz de alginato de sódio. Pela bioimpressora 3D ALLEVI 2 foi 

obtido um resultado satisfatório quanto a formação de um Scaffold 3D feito com duas 

camadas de biomaterial extrudido de maneira pouco laboriosa. Isso fez com que 

houvesse uma reprodução factível de compósitos contendo a matriz polimérica de PCL 

associada a biocerâmica de β-CPP. Entretanto, devido a tentativa de impressão de um 

Scaffold com cerca de 15% em massa de biocerâmica houve uma sobrecarga nas 

condições operacionais do equipamento, danificando-o.  

Com o método de liofilização foram obtidos Scaffolds 3D de matriz de alginato 

com diferentes viscosidades. Durante a comparação desses dois grupos observou-se 

que os Scaffolds formados a partir da matriz alginato de alta viscosidade tiveram 

melhor homogeneidade, distribuição de partículas de β-CPP, proliferação e 

interconectividade celular, quando comparados com os grupos provenientes do 

alginato de baixa viscosidade. Para além disso, a inovação encontrada para esse tipo 

de Scaffold 3D está associada quanto a biocerâmica pirofosfática β-CPP utilizada, pois 

os trabalhos mais recentes são feitos quase majoritariamente com biocerâmicas do 

tipo hidroxiapatita (HA) e fosfatos tricálcicos (TCP) 184–186. 

 

 

 



157 
 

CONCLUSÃO  

 

O tratamento de fraturas ósseas através da utilização enxertos aloplásticos requer 

melhorias globais consideráveis no que tange aspectos quanto a sua síntese, 

caracterização e performances mecânicas e biológicas.  Os resultados apresentados 

e discutidos ao longo desta tese indicam claramente que a obtenção de biocerâmicas 

de β-CPP com propriedades físico-químicas muito bem definidas. Foram avaliadas 

através de técnicas como DRX, RAMAN e FTIR que dentre todos os grupos 

sintetizados, as amostras B1-liof-1150 (β-CPP), A2-900 e A3-900 (β-TCP) foram as 

biocerâmicas obtidas com maior pureza.  

Foi confirmado que com ambientes químicos precursores distintos, durante a etapa 

de sinterização, foi possível a obtenção de biocerâmicas do tipo ortofosfática e 

pirofosfáticas. Contudo, devido a lacuna científica relacionada com os pirofosfatos de 

cálcio, a amostra B1-liof-1150 foi considerada o biomaterial mais promissor a ser 

utilizado na enxertia óssea para a tese. 

Associando essa biocerâmica com diferentes matrizes poliméricas de 

policaprolactona (PCL), poli(ácido lático) PLA, Alginato e celulose bacteriana), garantiu 

não somente uma melhora nas propriedades mecânicas, quanto a possibilidade de 

moldagem e personalização desses compósitos. A técnica de manufatura aditiva foi 

empregada, sendo um diferencial tecnológico para um aumento da popularização na 

formação de constructos contendo as biocerâmicas de interesse associadas com 

essas matrizes poliméricas em potencial.  

As propriedades biológicas relacionadas a resposta de células de linhagem 

osteoblástica cultivadas nos Scaffolds 3D de alginato foram fortemente dependentes 

da presença de β-CPP. Isso torna os biomateriais desenvolvidos muito promissores 

na área de regeneração óssea e engenharia de tecidos. Por fim, conclui-se que a 

escolha de biomateriais sintéticos a base de fosfato de cálcio pode apresentar um 

melhor custo-benefício seja âmbito da morbidade, da segurança, do tempo de 

tratamento e financeiro.  
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PERSPECTIVAS  

 

Os itens listados abaixo devem ser considerados como guias para continuação deste 

trabalho: 

 

- Associação das matrizes poliméricas do tipo PLA, PCL e Alginato de sódio com outras 

biocerâmicas sinterizadas durante a tese; 

 

- Estudos comparativos entre as propriedades biocompatíveis dessas diferentes 

biocerâmicas obtidas; 

 

- Formação de compósitos de β-CPP associados a outras matrizes poliméricas 

biodegradáveis; 

 

- Desenvolvimento de uma impressora 3D para utilização dos filamentos de β-

CPP/PLA; 

 

- Realização de testes in vitro e in vivo dos Scaffolds feitos por impressão 3D. 

 

- Iniciar testes in vivo para os Scaffolds 3D com matriz de alginato de alta viscosidade, 

feitos por liofilização.  
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ANEXO A  

Espectroscopia dispersiva por energia de raios X das amostras sinterizadas A1, A2, 

A3, A4 e A5.  
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