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RESUMO 

A literatura tem demonstrado que a interação entre um implante e o tecido ósseo 

depende de fatores como a morfologia e a composição superficial do dispositivo a ser 

implantado. Em vista disso, é de extrema importância o estudo e o aprimoramento de 

técnicas capazes de modificar a superfície dos materiais utilizados como implantes, 

no sentido de potencializar suas propriedades osteocondutoras e bioativas, 

melhorando seu desempenho biológico. Neste trabalho, a superfície da liga Ti6Al4V 

foi modificada através do processo eletroquímico de anodização com o objetivo de 

alterar a morfologia de sua camada natural de dióxido de titânio (TiO2). Foram 

produzidos dois tipos de filmes finos distintos de TiO2, com características 

microporosas (MP) e nanotubulares (TNT), a fim de serem avaliados 

morfologicamente, fisicamente e biologicamente. Os MPs foram obtidos a partir da 

anodização com eletrólito de H3PO4 (1,0 mol/L), aplicação de uma diferença de 

potencial (DDP) de 174 V CC, durante 5 minutos; e os TNTs foram produzidos a partir 

da anodização com eletrólito de C6H8O7 (0,1 mol/L) + NaF (0,5 %p/p), aplicação de 

DDP de 20 V CC, durante 90 minutos. A caracterização morfológica e química foi 

realizada por Microscopia Eletrônica de Varredura com Espectroscopia de Energia 

Dispersiva (MEV / EDS), Difração de Raios X (DRX) e Fluorescência de Raios X 

(FRX). Os MPs obtiveram diâmetro médio aproximado de 0,49 µm, distribuídos 

aleatoriamente sobre o substrato e os TNTs alcançaram um valor médio de 73 nm em 

seu diâmetro, auto organizados paralelamente entre si. A camada de TNT se mostrou 

mais rugosa (0,188 µm) que a MP (0,159 µm). Ambos os filmes obtiveram 

características hidrofílicas apresentando ângulos de contato entre 36° e 38°. Após o 

ensaio de SBF (Simulated Body Fluid), foram identificadas deposições de Ca e P 

sobre os dois filmes, podendo sinalizar formação de apatita na superfície. Os MPs e 

os TNTs revelaram indícios de não serem citotóxicos ao final dos ensaios de difusão 

em ágar e macrodiluição com o teste resazurina; a adesão celular, avaliada com cepa 

bacteriana, se apresentou morfologicamente mais favorável sobre a superfície 

nanotubular. Por fim, através do ensaio de riscamento, o TNT apresentou uma carga 

Lc1 na ordem de 6,2 N, se mostrando mais frágil que o MP, com uma carga Lc1 na 

ordem de 8,3 N. 

PALAVRAS-CHAVE: anodização; filmes de TiO2; microporos; nanotubos; Ti6Al4V.  
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ABSTRACT 

The literature has demonstrated that the interaction between an implant and bone 

tissue depends on factors such as morphology and surface composition of the device 

to be implanted. Therefore, it is extremely important to study and improve techniques 

capable of modifying the surface of materials used as implants, in order to enhance 

their osteoconductive and bioactive properties, improving their biological performance. 

In this work, the surface of the Ti6Al4V alloy was modified through the anodic oxidation 

electrochemical process in order to change the morphology of its natural layer of 

titanium dioxide (TiO2). Two different types of TiO2 films, with microporous (MP) and 

nanotubular (TNT) characteristics, were produced in order to be evaluated 

morphologically, physically and biologically. The MP films were obtained from 

anodizing with H3PO4 electrolyte (1.0 mol/L), applying 174 V DC potential, during 5 

minutes; and the TNT films were produced from anodizing with C6H8O7 electrolyte (0.1 

mol/L) + NaF (0.5% w/w), applying 20 V DC potential, during 90 minutes. The MPs 

reached an approximately average diameter of 0.49 µm, randomly distributed on the 

substrate and the TNTs got an average diameter of 73 nm, aligned in parallel to each 

other. The TNT layer showed to be rougher (0,188 µm) than the MP (0,159 µm). Both 

films obtained hydrophilic characteristics getting contact angle values between 36° and 

38°. After the Simulated Body Fluid (SBF) test, depositions of Ca and P on both films 

were identified, which may sign the apatite formation on the surface. The MPs and 

TNTs showed evidence of not being cytotoxic through the agar diffusion and 

macrodilution assays with the resazurin test; the cell adhesion, evaluated with bacterial 

strain, was morphologically more favorable on the nanotubular surface. Finally, 

through the scratch test, TNT layer showed be more fragile, with Lc1 load close to 6 N, 

than MP layer with Lc1 load about 8 N. 

KEYWORDS: anodizing; micropores; nanotubes; Ti6Al4V; TiO2 layer.  
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1. INTRODUÇÃO 

Recentemente, ao redor do mundo, a literatura tem revelado o grande interesse de 

pesquisadores pelo estudo e o aprimoramento de técnicas de processamento capazes 

de modificar a superfície dos materiais utilizados como implantes ósseos. O objetivo 

principal dessas técnicas visa potencializar suas propriedades mecânicas (adesão de 

filmes superficiais e sua resistência ao desgaste) e suas propriedades biológicas 

(bioatividade e osteocondução), reforçando a ideia de que a interação entre um 

implante e o tecido ósseo depende de fatores como a morfologia e a composição 

superficial do dispositivo a ser implantado (CHEN et al., 2017; CAO et al., 2018). 

As principais razões para o uso de próteses e implantes na substituição óssea estão 

associadas as doenças degenerativas relativas ao envelhecimento (artroses e 

artrites), alterações metabólicas (osteoporose) e a obesidade, bem como os traumas 

relacionados as práticas do desporto, aos acidentes de trabalho e/ou em vias públicas, 

como por exemplo de trânsito (WHO, 2018; IOF, 2017). No Brasil, estudos 

relacionados ao perfil de longevidade, conduzidos pelo IBGE (2018), mostram que a 

expectativa de vida da população brasileira em 2017 era de 76 anos, e que ela vem 

aumentando desde 1940, cerca de 67%. Nas Américas esses valores alcançaram 75 

anos de expectativa com um aumento médio de 27% nos últimos 45 anos (PAHO, 

2017). De acordo com a ONU (2016), somente entre os anos 2000 a 2015, a 

população mundial passou a viver 5 anos a mais. Em países como Coreia do Sul, 

pesquisas revelam que mulheres nascidas em 2030 irão superar os 90 anos de idade 

e homens passarão dos 84 anos (WIGHTON, 2017). 

A osteoporose, por exemplo, é responsável por 8,9 milhões de fraturas por ano no 

mundo (IOF, 2017). Já a obesidade, em pouco mais de 40 anos, aumentou cerca de 

6,7 vezes atingindo mais de 670 milhões de adultos ao redor do mundo em 2016 

(OPAS BRASIL, 2017). No Brasil, 18,9% da população já era considerada obesa em 

2017 (MINISTÉRIO DA SAUDE, 2018). Com relação aos acidentes de trânsito, 

estima-se que mundialmente 40 a 50 milhões de pessoas sofram traumatismos não 

letais nessas ocorrências (WHO, 2018). Um estudo com cerca de 380 motociclistas 
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vitimados no Brasil mostra que 75,5% das lesões acometem os membros inferiores, 

das quais 95,4% necessitam de tratamento cirúrgico (MIZIARA et al., 2014). Para 

atenuar estes dados estatísticos a ONU proclamou o período de 2011-2020 como 

sendo o “Decênio das ações para segurança no trânsito” (WHO, 2018). 

Dentre as classes de materiais estudadas na bioengenharia para aplicações na 

reconstituição e ou substituição óssea, os metais são os mais frequentemente 

utilizados, sendo o titânio e suas ligas uma das alternativas mais eficazes para esse 

propósito. Seu primeiro êxito como biomaterial está na sua elevada relação 

resistência-peso, que aliada ao baixo módulo de elasticidade, proporciona uma melhor 

transferência de cargas mecânicas entre implante e osso (TADDEI et al., 2007; 

GOMES, 2010). E sua segunda característica, não menos importante, é a resistência 

à corrosão impulsionada por uma fina camada de dióxido de titânio (TiO2) 

naturalmente passivada sobre sua superfície (LIU; CHU; DING, 2004). Isso o coloca 

na classe dos materiais bioinertes, e consequentemente biocompatíveis (MÄNDL; 

RAUSCHENBACH, 2002). O grande trunfo das pesquisas então passa a ser a 

promoção da bioatividade na superfície do titânio através de tratamentos superficiais 

como a oxidação anódica. 

A engenharia de superfícies é uma subárea do conhecimento que, quando vinculada 

ao desenvolvimento de biomateriais, busca otimizar a topografia (rugosidade), 

porosidade, adesão do filme ao substrato e, sobretudo, a nanoestrutura das 

superfícies para uma melhor interface com os sistemas biológicos (FERNANDES, 

2007). Dessa forma, se tratando de uma técnica bastante antiga, a oxidação anódica 

é um dos melhores meios para se produzir ou aprimorar uma camada pura de óxido 

superficial, a qual suas características podem ser reguladas controlando-se os 

parâmetros físico-químicos do processo. Através dessa técnica, pode-se modificar 

físico-químicamente a superfície dos implantes à base de titânio, mesmo que esses 

tenham geometria irregular (XIE et al., 2012), com o intuito de se alcançar a 

bioatividade, e consequente osteointegração desse material (LIU; CHU; DING, 2004; 

YANG et al., 2004). 



21 
 

 

 

A grande maioria dos implantes apresentam suas falhas iniciadas na superfície do 

material, seja por desgaste, fadiga de contato ou corrosão (GONÇALVES, 2012). A 

biotribologia é definida como sendo a ciência e tecnologia que estuda a interação entre 

as superfícies dos biomateriais com o meio fisiológico considerando movimento 

relativo entre ambos, bem como assuntos ou práticas a ela correlacionadas, tais como 

o atrito, lubrificação, desgaste e adesão de filmes superficiais (FERNANDES, 2007). 

O ponto crucial relacionado ao desgaste nos biomateriais é que, em meio fisiológico, 

os detritos desse processo consistem, em grande parte, de óxidos existentes em sua 

superfície e que foram removidos através de falhas coesivas e ou adesivas. Essa 

remoção pode levar ao afrouxamento prematuro de implantes ou próteses, bem como 

provocar a liberação de íons metálicos do substrato potencialmente tóxicos (SÁENZ, 

2013). Sendo assim, uma forma de avaliar a adesão dos filmes de TiO2 produzidos 

sobre o substrato da liga Ti6Al4V é através do ensaio de riscamento desenvolvido no 

início dos anos 1950 e aprimorado nas décadas de 1960 e 1970 (ALVES, 2010). Esse 

método permite determinar a força de adesão prática e os modos de falhas mecânicas 

de filmes cerâmicos finos (≤ 30 µm) sobre substratos metálicos à temperatura 

ambiente (ASTM, 2015). 
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2. JUSTIFICATIVA E RELEVÂNCIA 

Nos últimos anos, têm sido desenvolvidas várias técnicas para melhorar a bioatividade 

e consequente fixação dos implantes à matriz óssea. Com a técnica plasma spray, 

por exemplo, o pó de do material a ser depositado (hidroxiapatita e/ou TiO2) é fundido 

e pulverizado a altas temperaturas e velocidades sobre o substrato. Contudo, essa 

técnica não permite a utilização de substratos sensíveis ao calor, além de ter um custo 

relativamente elevado quando comparada à anodização. Outro método encontrado na 

literatura é a deposição de hidroxiapatita ou vidro bioativo através do processo sol-gel 

(POURHASHEM; AFSHAR, 2014). A grande questão nesse caso, é a 

incompatibilidade mecânica entre o revestimento cerâmico e o substrato formado pela 

liga de metal. Essa incompatibilidade pode causar baixa adesão entre ambos, gerar 

trincas no revestimento e levar ao desprendimento da prótese (HWANG et al., 2003).  

Um terceiro método se faz através da utilização de solução simuladora de fluído 

corporal (SBF – Simulated Body Fluid). Também conhecido como método 

biomimético, o substrato é introduzido nessa solução e mantido por vários dias 

submerso até que haja formação de hidroxiapatita sobre o mesmo. Sua grande 

desvantagem é o elevado tempo para deposição e a incerteza quanto à camada final 

depositada devido à metaestabilidade da própria solução (PRADO, 2019). 

Por outro lado, a produção de filmes de dióxido de titânio (TiO2) através do tratamento 

eletroquímico anódico se mostra bastante eficaz no sentido em que esse processo é 

capaz de potencializar uma camada de óxido que já é naturalmente passivada sobre 

os substratos formados pelo titânio e suas ligas, tornando-a mais espessa, porosa, 

rugosa e, principalmente, bioativa (LIU; CHU; DING, 2004; YANG et al., 2004).  Além 

disso, com uma mesma técnica é possível de se obter camadas com diferentes 

características morfológicas. A relevância do presente trabalho encontra-se na 

produção e estudo de filmes microporosos e nanotubulares de TiO2 através dessa 

técnica aplicada sobre a liga Ti6Al4V. Ambos os filmes possuem grande potencial na 

osteointegração, aumentando significativamente a área superficial do implante, o que 

acaba promovendo a adesão e proliferação celular (PISZCZEK et al., 2017; HUANG 

et al., 2018). 
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3. OBJETIVOS 

3.1. Objetivo geral 

Investigar parâmetros de processamento eletroquímico anódico para obtenção de 

filmes finos de dióxido de titânio (TiO2) sobre a liga Ti6Al4V (ASTM F136), e 

caracterizar as alterações promovidas na estrutura da camada produzida, avaliando 

aspectos físico-químicos, morfológicos e biológicos, visando potenciais aplicações 

biomédicas. 

3.2. Objetivos específicos 

 Produzir por técnica eletroquímica anódica filmes microporosos (MP) e 

nanotubulares (TNT) de TiO2 sobre a superfície do substrato (liga Ti6Al4V), 

seguindo parâmetros referenciados na literatura; 

 Caracterizar físico-quimicamente o substrato e os filmes formados; 

 Verificar a composição química do substrato e dos filmes através de 

Fluorescência de Raios X (FRX) e Espectroscopia de Energia Dispersiva 

(EDS) acoplada ao Microscópio Eletrônico de Varredura (MEV); 

 Identificar as fases do substrato e dos filmes através de Difração de 

Raios X (DRX); 

 Caracterizar morfologicamente o substrato e ambos os filmes formados; 

 Avaliar a forma, distribuição, tamanho e espessura dos filmes através de 

Microscópio Eletrônico de Varredura (MEV); 

 Medir a rugosidade do substrato e dos filmes produzidos com auxílio de 

rugosímetro; 

 Avaliar a molhabilidade do substrato e dos filmes produzidos através da 

medição do ângulo de contato; 

 Caracterizar biologicamente o substrato e ambos os filmes formados; 
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 Realizar ensaio em fluído corporal simulado (SBF – Simulated Body 

Fluid) para verificação da bioatividade sobre o substrato e sobre os 

filmes produzidos. 

 Realizar ensaios de disco-difusão em ágar e teste de macrodiluição, 

utilizando-se de duas cepas bacterianas (E. coli e S. aureus) para 

avaliação da citotoxicidade dos filmes formados. 

 Realizar ensaio de adesão bacteriana com a cepa E. coli para verificar 

sua adesão e colonização sobre o substrato e sobre os filmes 

processados. 

 Realizar ensaio de riscamento (scratch test), para avaliação da adesão dos filmes 

produzidos sobre o substrato da liga.  
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4. REVISÃO BIBLIOGRÁFICA 

4.1. Titânio como biomaterial 

Aplicado já há bastante tempo na área militar e aeroespacial, o titânio se tornou um 

biomaterial devido à sua excelente capacidade para o trabalho em ambientes 

corrosivos, associado à sua baixa densidade, ou seja, alta relação resistência-peso, 

além de possuir propriedades não-magnéticas. Outro grande atrativo desse material 

para aplicações biomédicas é o seu baixo módulo de elasticidade que varia entre 100 

GPa e 110 GPa, dependendo da liga. Isso resulta numa flexibilidade duas vezes maior 

e resistência à fadiga cerca de 30% maior, ambos comparados ao aço inox (GOMES, 

2010). 

A questão mais importante referente ao módulo de elasticidade do titânio está 

relacionada ao fenômeno conhecido como stress shielding. Esse fenômeno, também 

conhecido como blindagem do osso, está associado à diminuição da capacidade do 

mesmo em suportar cargas devido à grande diferença entre o módulo de elasticidade 

do material do implante e do tecido ósseo. Devido à essa diferença, as cargas passam 

a ser sustentadas mais pelo dispositivo implantado, que geralmente apresenta um 

módulo de elasticidade maior, do que pela estrutura óssea em si, em função da 

distribuição dos esforços entre eles. Dessa forma, com essa estrutura diminuindo sua 

atividade, ocorre uma remodelação óssea no sentido de diminuir sua massa, o que 

pode levar à osteoporose e também à diminuição do tempo de utilização do implante 

(MONNERAT; LIMA; ALIAGA, 2016). Alguns estudos verificaram que a adição de 

nióbio (Nb) e tântalo (Ta) às ligas de titânio provocou uma queda mais acentuada em 

seu módulo de elasticidade, reduzindo esse valor para 55 GPa em média, diminuindo 

essa diferença entre o módulo do implante e da estrutura óssea, isso sem perda das 

propriedades mecânicas após o endurecimento por envelhecimento (TADDEI et al., 

2007) (Tabela 1). 
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Tabela 1: Propriedades mecânicas do osso e das ligas aplicáveis às próteses. 

Material 
Módulo de 

Elasticidade [GPa] 
Resistência à Tração 

[MPa] 
Resistência ao 

Escoamento [MPa] 

Osso Cortical 15 100 80 

Osso Esponjoso 1 2 - 

Aço 316L (recozido) 200 > 500 >200 

Ti6Al4V 100 900 800 

Ti35Nb7Zr5Ta 55 ≈ 800 ≈ 800 

Fonte: adaptado de Taddei et al. (2007) e Gomes (2010). 

O titânio possui dois tipos de estrutura cristalina. A primeira se apresenta através de 

uma rede hexagonal compacta (HC), conhecida como fase alfa (α) que se mantém até 

885 °C. A outra, denominada fase beta (β), possui uma rede cristalina cúbica de corpo 

centrado (CCC) que se mantém entre 885 °C e 1670 °C (Fig. 1). A temperatura a qual 

as fases α e β se apresentam pode ser alterada adicionando-se elementos de liga ao 

titânio puro. Esses elementos podem ser divididos em alfa-estabilizadores, beta-

estabilizadores e neutros. A adição desses elementos de liga promove o surgimento 

de uma terceira estrutura conhecida como alfa-beta (α+β) em que as fases α e β 

coexistem no material (FROES, 2015). 

Figura 1: Estrutura cristalina do titânio. 

 
Fonte: adaptado de Froes (2015). 
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As ligas α não são tratáveis e geralmente são soldáveis. Possuem ótima resistência à 

fluência e à oxidação em elevadas temperaturas. Como exemplo de alfa-

estabilizadores tem-se: o alumínio, nitrogênio e o carbono. As ligas α+β (Ti grau 5) 

são as mais comuns e em maior número entre as ligas de titânio. Tais ligas, além de 

soldáveis, são tratáveis termicamente. Geralmente são adequadas para conformação 

a quente, contudo a resistência à fluência em altas temperaturas não é tão boa. Por 

fim, as ligas β respondem bem a tratamentos térmicos e ao trabalho a frio. São ligas 

soldáveis e sua resistência à fluência é boa em médias temperaturas. São exemplos 

de beta-estabilizadores: vanádio, nióbio, tântalo, níquel e cromo, entre outros. Os 

elementos neutros, como o zircônio e háfnio, são usados para reduzir a temperatura 

de transição β e garantir a presença dessa fase à temperatura ambiente em uma 

ampla faixa de composição (ORÉFICE; PEREIRA; MANSUR, 2006; OSHIDA, 2007). 

Há ainda o titânio comercialmente puro (Ticp) que apresenta uma elevada 

biocompatibilidade, porém suas propriedades mecânicas não são ideais para 

aplicações protéticas (MONNERAT; LIMA; ALIAGA, 2016). O Ticp é dividido em 

quatro graus de pureza de acordo com o percentual dos elementos utilizados em sua 

composição química. A Tabela 2 mostra o percentual limite para cada elemento 

químico utilizado na produção do titânio puro (ASTM-F67, 2017). 

Tabela 2: Composição química do Ticp em %m/m. 

Elemento 
Grau 1 

UNS R50250 
Grau 2 

UNS R50400 
Grau 3 

UNS R50550 
Grau 4 

UNS R50700 

N [máx. ] 0,030 0,030 0,050 0,050 

C [máx. ] 0,080 0,080 0,080 0,080 

H [máx. ]
A 0,015 0,015 0,015 0,015 

Fe [máx. ] 0,200 0,300 0,300 0,500 

O [máx. ] 0,180 0,250 0,350 0,400 

Ti Balanço 

A O percentual máximo de hidrogênio para o Ti em tarugo é 0,010 %m/m 

Fonte: adaptado de ASTM F67-13 (2017). 

De acordo com Monnerat et al. (2016), a biocompatibilidade das ligas de titânio pode 

ser ligeiramente menor em relação ao Ticp, mas suas propriedades mecânicas para 
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aplicações protéticas se tornam superiores quando também comparadas ao Ticp. 

Dentre as ligas mais utilizadas em aplicações biomédicas destaca-se a liga α+β 

Ti6Al4V com 6% de alumínio e 4% de vanádio, ambos em peso. A Tabela 3 apresenta 

a composição química com o percentual de cada elemento utilizado na produção 

dessa liga. O percentual de Ti é determinado pela diferença com os outros elementos 

e não é necessário ser certificado (ASTM-F136, 2015). 

Tabela 3: Composição química da liga Ti6Al4V. 

Elemento N [máx. ] C [máx. ] H [máx. ] Fe [máx. ] O [máx. ] Al V Ti 

Composição [% m/m] 0,050 0,080 0,012 0,250 0,130 5,5 a 6,5 3,5 a 4,5 Balanço 

Fonte: adaptado de ASTM F136-13 (2015). 

Apesar de bastante utilizada, a liga Ti6Al4V pode apresentar problemas de toxicidade 

devido à formação do óxido de vanádio em sua superfície. Estudos indicam que esse 

óxido, quando presente no organismo, pode afetar o sistema respiratório e 

comprometer o funcionamento dos pulmões (ORÉFICE; PEREIRA; MANSUR, 2006). 

Como resultado de pesquisas para o desenvolvimento de uma liga livre de vanádio, 

obtiveram-se outras alternativas com a substituição do mesmo por nióbio ou ferro 

(Ti6Al7Nb; Ti5Al2,5Fe) (LÜTJERING; WILLIAMS, 2007). A liga contendo nióbio, 

quando comparada à liga contendo vanádio, apresenta uma melhor resposta celular 

provavelmente devido à toxicidade reduzida do nióbio. Estudos de Challa et al. (2013), 

comprovaram esses resultados através de ensaios de viabilidade, proliferação e 

morfologia celular. Outra forma de contornar a toxicidade relativa ao vanádio é evitar 

a sua exposição direta nas superfícies da liga através de tratamentos superficiais 

como a própria oxidação anódica que será apresentada no próximo tópico. 

Aliada à questão da toxicidade das ligas de titânio, existe também um outro ponto a 

ser melhorado nesse material, a baixa resistência ao desgaste. Essa característica 

indesejada acaba por liberar fragmentos e íons causando reações alérgicas e 

inflamatórias que podem levar à necessidade de substituição da prótese no futuro. A 

quantidade de íons liberados de um implante que é ligado ao osso é muito maior que 

a quantidade de íons metálicos liberados de um implante ligado separadamente a um 
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músculo. Isso indica que atrito e desgaste entre osso e implante pode destruir a 

camada de TiO2 formada na superfície da liga (HANAWA, 1999). 

Dentre as diversas ligas possíveis de titânio, há uma característica que pode ser 

considerada transversal a todas elas: a elevada resistência à corrosão. Essa 

propriedade se deve principalmente à camada de passivação, constituída pelo dióxido 

de titânio (TiO2), formada sobre sua superfície. Esse filme fino de óxido, em escala 

nanométrica, cristalina ou amorfa, previne que o material subjacente sofra ataques 

corrosivos (SILVA, 2017). Quando o filme de óxido é danificado, a liberação de íons 

metálicos continua e a corrosão prossegue até a regeneração completa desse filme 

novamente (HANAWA, 2004), contudo num tempo bastante inferior quando 

comparado ao aço inox. Por ser uma camada termodinamicamente estável, com 

energia de formação bastante negativa, seu tempo de repassivação chega a atingir 

valores na ordem de 45 ms para a liga Ti6Al4V, enquanto que no aço inox AISI 316L 

essa repassivação ocorre em tempo superior a 6000 ms. Tanto o potencial de 

corrosão do Ti (2,4 V), quanto o da liga Ti6Al4V (2,0 V) estão acima do potencial dos 

fluidos corporais (cerca de 0,4 V). Em se tratando de um biomaterial, isso é uma 

condição favorável, pois evita a penetração da camada de passivação no interior do 

corpo (MÄNDL; RAUSCHENBACH, 2002). 

Devido à sua composição e energia de superfície a camada de óxido superficial 

formada sobre a liga de titânio o torna um material biocompatível, com potencial que 

o possibilita ser osteocondutor. Sua estabilidade química evita a formação de tecido 

fibroso ao redor do implante e possibilita o contato direto com o tecido ósseo (DE 

JONGE et al., 2008), ou caso haja o encapsulamento por tecidos fibrosos, esse será 

muito fino, permitindo que os tecidos ósseos se recuperem e se desenvolvam bastante 

próximos ao metal (LIU; CHU; DING, 2004). É essa estabilidade química do filme de 

óxido que deixa a superfície do titânio pouco reativa (RUIZ, 2015), o que o caracteriza 

como um material bioinerte. 

Sendo assim, a bioatividade superficial dos implantes à base de titânio deve ser 

estimulada a fim de que a biofixação do dispositivo seja promovida num ambiente já 
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favorável físico-quimicamente, chegando à osteointegração almejada (DOS SANTOS, 

2013; CHALLA, 2013). 

Uma forma de promover a bioatividade das ligas de titânio é através da deposição 

superficial de materiais bioativos capazes de interagir com o tecido ósseo. Por 

exemplo, a aplicação de íons de fósforo e cálcio sobre a superfície do titânio. Esses 

compostos compõem a estrutura óssea do corpo humano e a adição dos mesmos 

sobre as superfícies dos implantes induzem a bioatividade proporcionando uma 

adesão mais rápida entre o osso e a prótese (DE LIMA et al., 2016). Outro exemplo 

de material bioativo são os vidros bioativos que podem ser depositados sobre o 

substrato metálico através da técnica de dip coating em um meio aquoso (sol-gel). 

Após implantado no paciente, o vidro bioativo estimulará a produção de hidroxiapatita 

(HA) aderida sobre o implante, além de ser uma proteção a mais contra corrosão 

(POURHASHEM; AFSHAR, 2014; GONZALEZ GALDOS et al., 2017). No entanto, a 

diferença no comportamento mecânico entre o substrato metálico e as características 

do revestimento cerâmico (elevado módulo de elasticidade e baixa tenacidade à 

fratura) pode causar baixa adesão entre ambos, gerar trincas no próprio revestimento 

e levar ao desprendimento da prótese (HWANG et al., 2003). 

Estudos recentes sobre tratamentos superficiais nas ligas de titânio, revelaram que a 

produção de um recobrimento de nanotubos de dióxido de titânio sobre a superfície 

do titânio metálico através do processo de anodização melhora substancialmente sua 

bioatividade (PISZCZEK et al., 2017; LEWANDOWSKA et al., 2015). E aliado a esse 

recobrimento, há a possibilidade de dopá-lo com nanopartículas de prata e manganês 

com a finalidade de melhorar a biocompatibilidade e a proliferação celular, 

respectivamente (HUANG et al., 2018). Além dos nanotubos, encontra-se também na 

literatura a produção de recobrimentos de nanofibras e nanofios de TiO2 produzidos a 

partir dos métodos de eletrofiação, ablação a laser e oxidação anódica com a mesma 

finalidade de se obter uma superfície bioativa sobre substrato de titânio (RADTKE et 

al., 2017). 
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Liu et al. (2004) também apresenta em seus estudos que é possível de se nuclear 

hidroxiapatita diretamente sobre o titânio sem a necessidade de adicionar materiais 

bioativos sobre o mesmo. Recentemente, algumas pesquisas demonstraram 

formação de apatita sobre a superfície do titânio após a imersão do mesmo em 

soluções com diferentes níveis de pH, seguido de tratamento térmico em solução de 

NaCl e posterior imersão em SBF (Fig. 2). Ao se medir o potencial Zeta na superfície 

do titânio, submetido a esse procedimento, constatou-se um alto potencial positivo ou 

negativo após a exposição a soluções fortemente ácidas ou fortemente alcalinas, 

respectivamente. O estudo indicou que a formação de apatita na superfície do metal 

estava fortemente relacionada à carga superficial obtida após o procedimento 

(KOKUBO; YAMAGUCHI, 2015). 

Figura 2: Imagens de MEV da superfície do Ti submergido em SBF por 3 dias após 
tratamento térmico precedido pela exposição em soluções com diferentes valores de pH. 

 
Fonte: Kokubo et al. (2015). 

Como já descrito anteriormente, a oxidação anódica é uma das formas de se 

conseguir uma estrutura bioativa na superfície do titânio e suas ligas. A intenção desse 

método é conseguir um filme de dióxido de titânio mais espesso, rugoso, poroso e 

com energia de superfície ideal para promoção dessa bioatividade. 

4.2. Oxidação anódica 

Se tratando de um recurso bastante antigo, a oxidação anódica, também conhecida 

simplesmente como anodização ou passivação imposta é um dos melhores meios 

para se produzir uma camada pura de óxido, a qual suas características podem ser 
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reguladas controlando-se os parâmetros físico-químicos do processo. Em outras 

palavras é a conversão da superfície do metal em seu próprio óxido através de um 

processo eletrolítico em que o ânodo é a superfície da peça a ser passivada (SILVA, 

1981). 

Com esse processo pode-se conseguir na superfície do material, no caso de nosso 

estudo a liga Ti6Al4V, uma camada protetora mais aderida ao substrato e com maior 

espessura, o que aumenta a resistência à corrosão. Outro ganho no material é o 

aumento de sua porosidade e a capacidade de torna-lo bioativo (SILVA, 2017). A 

Figura 3 a seguir mostra o esquema de uma célula eletrolítica para anodização do 

titânio e suas ligas. 

Figura 3: Célula eletrolítica para anodização do Ti. 

 
Fonte: adaptado de Silva (2017). 

Normalmente é utilizada a platina (Pt) como cátodo, uma vez que na série galvânica 

ela se encontra em extremidade mais catódica que o titânio (Ti), porém não é 

impeditivo o uso de outros materiais como por exemplo o aço inoxidável, visto que o 

processo é executado por uma diferença de potencial imposta por uma fonte 

retificadora de corrente contínua. O material que se deseja anodizar, no caso o titânio, 

é o ânodo. E pode-se usar ainda um terceiro eletrodo de referência, normalmente de 

prata (Ag) (SILVA, 1981; WEBSTER; YAO, 2016). No cátodo ocorre a reação de 

redução e no ânodo ocorre a reação de oxidação. Ambos são imersos em uma 
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solução eletrolítica (eletrólito), que é usualmente um ácido ou um sal, e conectados a 

uma fonte de energia elétrica de corrente contínua que realiza o trabalho da reação 

química. Esse processo de oxidação pode ocorrer de dois modos na célula eletrolítica. 

Quando ocorre através de uma densidade de corrente constante diz-se que o modo é 

galvanostático. E quando acontece sob diferença de potencial constante se trata do 

modo potenciostático (SILVA, 2017). 

Diversos parâmetros devem ser considerados no processo de formação da camada 

anodizada de dióxido de titânio. Dentre eles são estudados o tipo, concentração e 

agitação do eletrólito, nível de tensão aplicada, o tempo e temperatura de reação 

(SOUZA, 2010). 

Dentre os eletrólitos utilizados podem ser encontrados na literatura o ácido sulfúrico 

(H2SO4) e o sulfato de sódio (Na2SO4), que promovem filmes de TiO2 em fase 

cristalina. Já filmes anodizados em fase amorfa podem ser obtidos com a utilização  

ácido fosfórico (H3PO4), e ácido acético (CH3COOH) (CUI et al., 2009). Ainda de 

acordo com Cui et al. (2009), titânio com filmes superficiais cristalinos apresentam 

melhores condições para formação de apatita do que filmes superficiais amorfos após 

ficarem submersos em SBF. Uma forma de reverter esse filme amorfo numa estrutura 

cristalina como o rutilo e/ou anatásio é realizando-se um tratamento térmico após a 

oxidação anódica (CUI et al., 2008). O tratamento térmico utilizado normalmente é o 

recozimento. A temperatura é elevada em uma taxa de 5 °C/min até temperaturas 

entre 400 °C e 600 °C, mantido por 1 hora e posteriormente resfriado lentamente (CUI 

et al., 2008; PATTANAYAK et al., 2012; DE LIMA et al., 2016). Os eletrólitos alcalinos 

também são apresentados na literatura. Alguns estudos com hidróxido de sódio 

(NaOH) mostram resultados positivos com relação à formação de apatita na superfície 

do substrato, principalmente devido à formação dos grupos Ti-OH, precursores no 

desenvolvimento do fosfato de cálcio (ZHANG et al., 2013). A concentração molar 

desses eletrólitos também deve ser avaliada. O tempo para formação de apatita no 

titânio anodizado é menor ao se utilizar eletrólitos com concentração molar maior 

(YANG et al., 2004). A espessura do filme de óxido formado também se torna maior 
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sob maiores concentrações do eletrólito. E esse é um dos fatores que mais influenciam 

nessa grandeza (SILVA, 2017). 

Outro ponto importante no processo de oxidação anódica é a diferença de potencial 

aplicada entre os eletrodos. De acordo com Souza (2010), o filme de TiO2 será bioativo 

somente se formado sob regime de ruptura dielétrica. A espessura final da camada 

de dióxido depende quase que linearmente da tensão aplicada (LIU; CHU; DING, 

2004). A espessura da camada do dióxido formado naturalmente sobre o titânio varia 

em torno de 1,5 nm a 10 nm. Após a oxidação anódica sob tensão de 250 V é possível 

verificar uma espessura de 1,7 µm (KUROMOTO; SIMÃO; SOARES, 2007). Silva 

(2017) verificou uma espessura de até 2,5 µm após anodização sob tensão de 170 V. 

Acima do limite de ruptura dielétrica, a resistência à passagem de corrente do óxido 

cai drasticamente, permitindo a passagem de corrente elétrica. Há ainda a ocorrência 

de centelhas, o que favorece a formação de um filme de óxido mais poroso. De acordo 

com Yang et al. (2004), essas centelhas elétricas podem ser vistas em diferenças de 

potencial com corrente contínua acima de 105 V. Esse processo sob o regime de 

ruptura dielétrica é também conhecido por oxidação anódica a microarco (micro-arc 

oxidation – MAO). 

Contudo, novos estudos verificam a formação de uma camada de nanotubos de TiO2 

a partir da oxidação anódica sob tensões de 3 V a 30 V por 1 hora em solução 0,5 M 

de ácido fluorídrico (HF) (LEWANDOWSKA, 2015). Sendo que, quando realizada sob 

tensão próxima a 20 V observa-se uma estrutura tubular mais bem definida, com 

diâmetros de aproximadamente 100 nm (Fig.4). Esse processo, quando realizado a 

30 V acaba colapsando os nanotubos devido à grande quantidade de bolhas que 

dificulta o seu crescimento (HUANG et al., 2018). 
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Figura 4: Imagens obtidas por MEV de nanotubos de TiO2 formados pelo processo de 
anodização em diferentes voltagens. 

 
Fonte: adaptado de Lewandowska (2015). 

O processo de formação dos nanotubos ainda não é bem conhecido, porém sabe-se 

que é uma consequência direta da competição entre a taxa de dissolução química do 

TiO2 pelos íons fluoreto e a taxa de formação eletroquímica do mesmo óxido, 

(LEWANDOWSKA et al., 2015). Os íons de flúor podem oferecer solubilidade para 

formar complexos fluorados com uma larga gama de cátions metálicos. Essa 

solubilidade é um fator primordial para manter o estado de equilíbrio do crescimento 

do óxido de titânio sob a forma de estruturas nanotubulares (ARRUDA, 2018). 

Algumas pesquisas têm apresentado outras explicações para o fenômeno de 

formação dos nanotubos: 

“A dissolução química, a dissolução assistida em campo e a oxidação 

são as três principais reações na anodização com eletrólito de flúor. 

Entre esses, a dissolução em campo alto tem sido considerada como 

o mecanismo predominante de formação de estrutura tubular de TiO2 

por muitos pesquisadores. [...] a formação inicial de poros se deve à 

dissolução localizada do metal nos seus pontos fracos mantendo 

porções metálicas não anodizadas entre esses poros. Posteriormente, 

espaços vazios são formados nessas regiões inter porosas através da 

oxidação/dissolução em campo alto. O crescimento desses vazios em 

equilíbrio com os poros forma as estruturas nanotubulares finais. [...] 

a separação dos nanotubos individuais da camada de dióxido de 
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titânio dos nanoporos interligados pode ser atribuída às forças de 

repulsão das vacâncias de cátions geradas pela dissolução de cátions 

de Ti [...]. ” (WEBSTER; YAO, 2016) (Fig. 5). 

Figura 5: (a) Formação dos nanotubos de TiO2. (b) Separação dos tubos. 

 
Fonte: adaptado de Webster e Yao (2016). 

Arruda (2018) descreve ainda que a formação dos nanotubos em eletrólitos contendo 

flúor pode ser dividida em três etapas. Na primeira etapa (I) ocorre a formação de uma 

camada de óxido não condutivo sobre o metal, da mesma forma como ocorre em 

eletrólitos sem flúor. No estágio dois (II) o efeito do flúor já pode ser notado através 

de um aumento na densidade de corrente devido a interação da camada de óxido de 

barreira com os próprios íons de flúor. Isso resultará na dissolução da camada de 

óxido levando à nucleação de nanoporos. Por fim, na terceira etapa (III), há o 

crescimento dos nanotubos sob uma densidade de corrente constante, ou seja, o 

equilíbrio entre as reações de oxidação e dissolução é alcançado (Fig. 6). A espessura 

da camada dependerá linearmente do tempo de anodização. Contudo, tempos muito 

prolongados levarão a um efeito de afinamento das paredes mais ao topo dos 

nanotubos, conhecido também como formação de nanogramas e tempos muito curtos 

não promoverão a completa dissolução da camada de barreira (Fig. 7b). Outro defeito 

comum na membrana de nanotubos de TiO2 ocorre ao final do processo após a 

lavagem da peça anodizada. Uma pequena quantidade de íons H+ e F- pode 
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permanecer nas regiões entre os nanotubos. Esses íons causam uma corrosão lenta 

formando defeitos estruturais na base dos nanotubos (Fig. 7a). 

Figura 6: Curva da densidade de corrente em função do tempo. 

 
Fonte: Arruda (2018). 

Figura 7: (a) Corrosão na base dos nanotubos por efeito de íons H+ e F- resultantes do 
processo. (b) Afinamento das paredes mais ao topo dos nanotubos por efeito de tempo 

prolongado de anodização. 

 
Fonte: adaptado de Arruda (2018). 
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Voltando à discussão dos parâmetros aplicados à anodização sob tensões acima do 

limite de ruptura dielétrica do meio titânio/eletrólito, o tempo é mais um importante 

fator na formação e característica do óxido formado. Recobrimentos anodizados por 

10 s apresentam poros de até 0,38 µm de diâmetro. Se esse tempo for aumentado 

para 60 s é possível obter diâmetros de até 0,67 µm. Sob maior tempo de ação (entre 

180 s e 360 s), os poros passam a ficar interconectados, o que pode favorecer a 

adesão celular e a ligação do implante com o osso. Contudo, a camada de óxido 

formada se torna frágil e mais fácil de se soltar do substrato metálico (SANTOS et al., 

2017). Alguns estudos demonstram que tempos mais prolongados de oxidação 

anódica promovem a dissolução do filme de óxido formado e a espessura do mesmo 

diminui drasticamente. Contudo, esse tempo deve estar sempre relacionado à 

diferença de potencial aplicada, que pode acelerar ou retardar o processo se a mesma 

for maior ou menor, respectivamente (XING et al., 2013). 

Por fim e não menos importante, há a influência da temperatura do eletrólito e de sua 

velocidade de agitação na célula eletrolítica. Algumas pesquisas relatam que o 

aumento na temperatura do eletrólito inibe a formação do filme de óxido. Esse 

aumento provém de uma reação exotérmica e resulta numa camada mais porosa, 

porém com menor espessura (SUL et al., 2001; ARAÚJO, 2012). Em seus trabalhos, 

Sul et al. (2001), utilizou um trocador de calor na célula eletrolítica (Fig. 8), 

conseguindo uma precisão menor que 2 °C no controle de temperatura do processo 

de anodização que variou entre 17 °C e 42 °C. Em relação à velocidade de agitação 

da solução eletrolítica, o trabalho de Sul et al. (2001) constata que o crescimento do 

óxido é influenciado mais pelo tipo de eletrólito utilizado do que pela agitação 

propriamente dita. Foi observado que sob velocidades de 250 rpm a 800 rpm em 

soluções ácidas com H3PO4 obteve-se uma eficiência aproximada de 6% na formação 

de óxido, enquanto que a mesma agitação aplicada num eletrólito alcalino com NaOH 

alcançou 18% de eficiência na formação do filme. 
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Figura 8: Diagrama esquemático da célula eletrolítica utilizada por Sul et al. (2001). 

 
Fonte: adaptado de Sul et al. (2001). 

A título de informação, as aplicações biológicas do TiO2 vão muito além dos implantes 

e da reparação óssea. Podem ser utilizados também como biosensores, coagulantes 

sanguíneos, no transporte de fármacos, em atividades antimicrobianas e até nas 

terapias fotodinâmicas (SZAJNMAN et al., 2018). Contudo, este trabalho se aterá 

somente às aplicações voltadas para implantes e reparação óssea. 

4.3. Bioatividade nos filmes de TiO2 

A fina camada de TiO2 formada espontaneamente sob condições atmosféricas sobre 

a superfície do titânio e suas ligas tende a aumentar quando submetida ao meio 

biológico. Células inflamatórias, como macrófagos, podem contribuir para o aumento 

dessa camada em meio biológico através da excreção de enzimas proteolíticas, 

citocinas e peróxido de hidrogênio (H2O2). Há uma hipótese no meio científico de que 

a interface real entre o implante de titânio e o tecido vivo seja uma matriz de peróxido 

de titânio hidratada, com aspecto gelatinoso, conhecido também como Ti-peróxido gel 

ou gel de titânia (TiO2). A formação de tal matriz gelatinosa é quase que exclusiva 

para titânio e suas ligas, uma vez que a solubilidade e estabilidade do óxido de titânio 
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nos grupos peróxidos dos fluídos corporais são relativamente mais elevadas quando 

comparadas a outras ligas metálicas (BRÅNEMARK et al., 2001; FRANCATTO, 2016). 

Alguns estudos sugerem o tratamento superficial do substrato de titânio ou de suas 

ligas com peróxido de hidrogênio para formação dessa matriz gelatinosa com o intuito 

de aumentar a bioatividade da superfície, comprovada através da deposição de 

hidroxiapatita (HA) após ensaio em SBF (LIU; CHU; DING, 2004). A Figura 9 

apresenta esquematicamente a interação na interface entre o implante de titânio e o 

tecido ósseo. Destaque para a matriz gelatinosa que faz a transição entre o implante 

e o material biológico. 

Figura 9: Interface titânio e tecido ósseo. O dióxido de titânio é coberto por uma fina 
camada gelatinosa de peróxido de titânio que faz o contato com a estrutura óssea. 

 
Fonte: adaptado de Brånemark et al. (2001). 

O mecanismo de nucleação de hidroxiapatita sobre a superfície do titânio e suas ligas 

foi proposto por Kokubo et al., (2015) em função do pH da solução utilizada para o 

tratamento superficial. Após o tratamento superficial da liga com uma solução ácida, 

seguida de tratamento térmico, o óxido formado (TiO2) fica adsorvido com radicais 

ácidos. Esses radicais se dissociam durante o ensaio de SBF produzindo um ambiente 

ácido no óxido de titânio. Os estudos de Kokubo et. al, (2015) constataram ainda, 

através da medição do potencial Zeta, que esse ambiente ácido proporciona uma 
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carga superficial positiva no material (Fig. 10).  Durante o ensaio de SBF, a carga 

positiva na superfície do substrato irá atrair preferencialmente os íons fosfato 

negativos (PO4
-3) existentes na solução de SBF. O acúmulo desses íons torna a 

superfície do material carregada negativamente, atraindo os íons cálcio positivos 

(Ca+2) provindos também da solução de SBF. Dessa forma, ocorrerá sobre a 

superfície do titânio a formação de fosfato de cálcio (Ca3(PO4)2) que, posteriormente, 

se cristaliza em hidroxiapatita (Ca5(PO4)3(OH)) (Fig. 10). 

Caso o tratamento superficial do substrato seja em solução alcalina a carga inicial 

resultante da superfície será negativa e em meios com pH próximo a 7 a carga 

superficial será neutra, resultando na formação de uma fina camada de fosfato de 

cálcio ao final do ensaio de SBF (Fig. 11). 

Figura 10: Processo de formação de apatita com tratamento ácido. 

 
Fonte: adaptado de Kokubo et al. (2015). 

Figura 11: Cargas superficiais do TiO2 em função do pH da solução de tratamento. 

 
Fonte: adaptado de Kokubo et al. (2015). 
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A modificação superficial do titânio e suas ligas para aplicação como implantes tem o 

propósito principal de estimular o processo de osteointegração, melhorando a 

bioatividade desse material. Com o intuito de produzir uma superfície que favoreça a 

interação entre o implante e o tecido ósseo, o tratamento eletroquímico de anodização 

irá atuar diretamente sobre quatro fatores relacionados a essa interação: energia de 

superfície, composição da superfície, rugosidade e topografia superficiais (GEETHA 

et al., 2009). 

A energia de superfície, também conhecida como Energia Livre de Gibbs de uma 

superfície à temperatura e pressão constantes, se relaciona de forma diretamente 

proporcional à área e tensão superficial do filme. Por outro lado, a composição química 

e a fase presente em sua superfície também interferem diretamente na energia 

superficial de Gibbs por alterarem o potencial químico do filme formado. A relação 

entre esses parâmetros é dada pela Equação 1 a seguir (RABÓCZKAY, 2016; 

CASTELLAN, 1995). 

𝐺𝑇,𝑃 = 𝛾𝐴 +∑𝜇𝑖

𝑛

𝑖=1

𝑛𝑖 

( 1 ) 

Onde, 

𝐺 → Energia Livre de Gibbs de uma Superfície ou energia de superfície [J]; 

𝛾 → Tensão superficial ou energia interfacial específica [J/m2]; 

𝐴 → Área superficial [m2]; 

𝜇𝑖 → Potencial químico da espécie i [J/kmol]; 

𝑛𝑖 → Número de moles da espécie i. 

Através da Equação 1 verifica-se que um aumento da área superficial induz um 

acréscimo proporcional na energia de superfície do material ou filme. A literatura já 

comprova que o aumento da energia superficial melhora aspectos como a 
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molhabilidade do material, tornando-o mais hidrofílico (CHAVES et al., 2016; XU et al., 

2018). 

A molhabilidade de uma superfície pode ser medida através do ângulo de contato 

entre a gota de um líquido (normalmente água) e a própria superfície. O líquido 

depositado sobre a superfície sólida tende a se espalhar até atingir o estado de 

equilíbrio entre a força de coesão do líquido, a força da gravidade e a força da tensão 

superficial. Atingido o estado de equilíbrio, que corresponde ao estado de energia 

mínima entre as três fases, o ângulo de contato pode ser medido. A Equação (2), de 

Young, define esse estado de equilíbrio para superfícies sólidas, planas e 

homogêneas (ANTONINI, 2016) (Fig. 12a). 

𝛾𝑆𝑉 = 𝛾𝑆𝐿 + 𝛾𝐿𝑉 × cos 𝜃 ∴ cos 𝜃 =
𝛾𝑆𝑉 − 𝛾𝑆𝐿

𝛾𝐿𝑉
 

( 2 ) 

Onde, 

𝛾𝑆𝑉 → Energia ou tensão interfacial entre o sólido e o vapor [J/m2]; 

𝛾𝑆𝐿 → Energia ou tensão interfacial entre o sólido e o líquido [J/m2]; 

𝛾𝐿𝑉 → Energia ou tensão interfacial entre o líquido e o vapor [J/m2]; 

𝜃 → Ângulo de contato entre a superfície e o líquido. 

Uma superfície é considerada hidrofílica quando esse ângulo apresenta valores 

menores que 90° e hidrofóbica quando esse ângulo é superior a 90° (Fig. 12b). 
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Figura 12: (a) ilustração do ângulo de contato, (b) ilustração da molhabilidade. 

 
Fonte: elaboração própria. 

Sendo assim, de acordo com a Equação (1), se o tratamento for capaz de maximizar 

a área de contato superficial e alterar quimicamente sua superfície, poderá promover 

um filme com características hidrofílicas.  Alguns estudos mostram que a adsorção de 

proteínas tende a ser maior em superfícies hidrofílicas quando comparadas às 

superfícies hidrofóbicas (NOVAES et al., 2010; CHAKRAVORTY et al., 2012). Essa 

adsorção proteica é responsável pela adesão celular (osteoblastos) logo nos primeiros 

instantes do implante no meio biológico (WEBSTER et al., 2000). Contudo, superfícies 

super-hidrofílicas, com θ → 0°, podem apresentar baixa capacidade de adsorverem 

proteínas devido às condições energéticas desfavoráveis que podem suprimir o filme 

de proteína (JIMBO et al., 2010). 

Outros fatores afetados pela anodização que favorecem a bioatividade na superfície 

do titânio e suas ligas são a rugosidade e topografia superficial. A rugosidade possui 

influência significativa nas interações entre células e proteínas com a superfície do 

implante (JIMBO et al., 2010). Alguns estudos relatam que um aumento na rugosidade 

induz uma melhora na ancoragem mecânica do implante (DELIGIANNI et al., 2001; 

WANG et al., 2017; ROSA et al., 2012). Por outro lado, há pesquisas indicando que 

rugosidades abaixo de 1 µm são mais favoráveis à adesão e proliferação de células 

(NARAYANAN; KWON; KIM, 2009; OLIVEIRA et al., 2014). E existem ainda 

investigações sugerindo que a proliferação celular não é afetada somente pelo fator 

rugosidade isoladamente (KIM et al., 2013). 
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A literatura aponta três escalas distintas para definir a magnitude da rugosidade média 

(Ra): nanorugosidade (Ra < 1 µm), microrugosidade (1 µm < Ra < 10 µm) e a 

macrorugosidade (10 µm < Ra < 1 mm) (ALBREKTSSON; WENNERBERG, 2004; 

ROSA et al., 2012). Contudo, a rugosidade de uma superfície não deve ser 

considerada somente no âmbito de sua amplitude (distância entre picos e vales), mas 

também nos termos da organização superficial, ou seja, da topografia (ANSELME, 

2000). A literatura apresenta que superfícies com topografia organizada (morfologia 

uniforme ao longo de toda área) são definidas como anisotrópicas e superfícies com 

topografia desorganizada (morfologia aleatória) são conhecidas como isotrópicas 

(BIGERELLE et al., 2002). 

Anselme et al. (2010), constatou em seus estudos que osteoblastos humanos são 

mais sensíveis à organização e morfologia topográfica do que ao valor da rugosidade 

na sua amplitude em si. De acordo com esses mesmos estudos, uma topografia 

irregular ou desorganizada proporciona um ambiente menos favorável para a célula 

estabelecer área de contato com a superfície. Além da organização superficial, 

algumas pesquisas consideram a topografia superficial em duas escalas. Uma quando 

essa topografia está acima da escala celular, então as células irão apreciar uma 

superfície com a rugosidade isotrópica (aleatória). A outra quando a topografia está 

abaixo da escala celular, as células apreciarão uma superfície menos rugosa, ou mais 

lisa (BIGERELLE et al., 2002). 

Diante de vários conceitos e considerações a respeito da rugosidade e topografia, 

pode-se sintetizar que superfícies altamente rugosas, na faixa de micro e até 

macrorugosidade, favorecem a ancoragem mecânica e a fixação primária do osso. Já 

topografias a nível nanométrico se concentram no aprimoramento da resposta do 

hospedeiro promovendo a adsorção de proteínas e adesão celular osteoblástica 

durante os estágios iniciais da cicatrização na região peri-implante (NOVAES et al., 

2010). Para que haja uma osteointegração robusta deve ser associado à topografia 

superficial do material tanto elementos em escala nanométrica, como elementos em 

escala micrométrica (MENDONÇA et al., 2008). 
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4.4. Ensaio de riscamento (Scratch Test) 

O ensaio de riscamento, também conhecido como esclerometria retilínea ou prova de 

adesão, é uma técnica utilizada para se determinar a adesão de um recobrimento 

cerâmico fino e duro sobre um substrato metálico ou substrato cerâmico à temperatura 

ambiente (ASTM-C1624, 2015). O ponto crucial dessa técnica é a determinação da 

força de adesão prática do recobrimento ao substrato, ou seja, a determinação das 

cargas críticas as quais aparecem os diferentes tipos de falha no material (SÁENZ, 

2013). 

A importância da verificação da adesão do recobrimento ao substrato está relacionada 

ao fato de que durante o manuseio e instalação do implante no paciente, esse implante 

pode ficar sujeito a mecanismos de desgaste por forças de cisalhamento. O 

destacamento desse recobrimento seguido de geração de resíduos são indesejáveis, 

pois seus fragmentos podem causar reações adversas no organismo e levar à 

necessidade de substituição do implante (DOS SANTOS, 2013). 

Nesse ensaio um penetrador com forma hemisférica ou piramidal é arrastado com 

velocidade constante e ao longo de uma distância definida através do recobrimento 

de uma superfície plana. Esse movimento ocorre sob uma força normal definida, 

podendo essa ser constante ou aumentada progressivamente. O defeito provocado 

no recobrimento ao longo do risco é avaliado em função da força aplicada e os níveis 

específicos de danos estão associados ao aumento da carga normal do penetrador. 

O método também se utiliza da medição da força tangencial e da emissão acústica 

como informações secundárias para identificar diferentes níveis de danos no 

revestimento (ASTM-C1624, 2015) (Fig. 13). A utilização da emissão acústica se 

revela muito importante por permitir elucidar a dinâmica da falha. No caso de filmes 

finos não transparentes, como nanotubos de TiO2, o sinal da emissão acústica pode 

revelar trincas subsuperficiais e detectar cargas críticas antes da observação visual  

(TOMASTIK et al., 2018). 



47 
 

 

 

Figura 13: Esquema do teste de riscamento. 

 
Fonte: adaptado de ASTM-C1624 (2015). 

No ensaio de riscamento com força progressiva, caso do presente estudo, podem 

ocorrer dois tipos de falhas: as falhas adesivas e as falhas coesivas. A primeira 

ocorrerá na interface entre o revestimento e o substrato e está relacionada com as 

propriedades desse dueto. Já a falha coesiva ocorrerá no interior do revestimento e 

se deve unicamente à suas propriedades. As cargas as quais surgem os diferentes 

tipos de falha são denominadas cargas críticas (Lc). Lc1 é onde ocorre o início de 

desprendimento de material e possui característica coesiva. Em Lc2 surge a primeira 

ruptura e início de exposição do substrato. Por fim, em Lc3 ocorre o desprendimento 

total do recobrimento. Ambas, Lc2 e Lc3 possuem características adesivas 

(GONÇALVES, 2012; SÁENZ, 2013) (Fig. 14). 

Figura 14: Esquema do dano ao risco progressivo. 

 
Fonte: adaptado de ASTM-C1624 (2015). 
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Existem alguns fatores que influenciam o resultado do ensaio. Esses são fatores 

relacionados ao próprio dispositivo de teste e fatores ligados aos materiais a serem 

ensaiados. Com relação aos primeiros tem-se: a taxa de carregamento, a velocidade 

de riscamento, a geometria do penetrador, o desgaste do penetrador e design do 

aparelho em si. Com relação aos materiais observa-se a importância da dureza e 

módulo de elasticidade do substrato, bem como a espessura, dureza, módulo de 

elasticidade e tensão residual do recobrimento, além de sua rugosidade superficial e 

coeficiente de atrito do par substrato/recobrimento (ALVES, 2010). 

O ensaio apresenta em seu resultado alguns modos de falhas básicos. O primeiro 

pode ser classificado como trincas através da espessura do recobrimento (trincas de 

tensão, conformais e Hertzianas). O segundo compreende o destacamento do 

substrato que pode ocorrer à frente do penetrador através de um lascamento 

compressivo ou afivelamento, ou atrás do penetrador por recuperação induzida. Há 

ainda o lascamento dentro do recobrimento muito comum em recobrimentos 

espessos. E por fim, o lascamento dentro do substrato característica em sistemas com 

recobrimentos frágeis sobre substratos também frágeis (GONÇALVES, 2012). As 

falhas tipo afivelamento são mais comuns em recobrimentos finos (< 10 µm). Já os 

lascamentos são característicos de recobrimentos espessos (ALVES, 2010). 
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5. MATERIAIS E MÉTODOS 

5.1. Processo de trabalho 

O trabalho possui característica experimental e foi desenvolvido conforme fluxograma 

a seguir (Fig. 15). 

Figura 15: Fluxograma de trabalho. 

 
Fonte: elaboração própria. 

Todo processo pode ser dividido em 4 etapas. Primeiramente se deu a aquisição do 

material, preparação dos corpos de prova e caracterização do substrato. Em uma 

segunda etapa ocorreu o processo de tratamento eletroquímico para produção dos 

filmes. Num terceiro momento executou-se as caracterizações e ensaios sobre os 

filmes produzidos. E por fim, numa quarta fase, realizou-se a análise dos resultados e 

elaboração das conclusões. 
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5.2. Materiais e sua preparação 

O material utilizado no desenvolvimento deste trabalho foi a liga Ti6Al4V ELI (Extra 

Low Interstitial) (ASTM-F136, 2015). Os ensaios foram conduzidos utilizando-se dois 

tipos de amostras no formato circular: uma com diâmetro de 10 mm e espessura de 5 

mm para caracterizações e ensaios biológicos (Fig. 16a); e a outra, com diâmetro de 

25 mm e espessura de 2 mm, para avaliação morfológica, estrutural e ensaio de 

riscamento (Fig. 16b). 

Figura 16: Amostras de Ti6Al4V utilizadas como substrato nos ensaios. 

 
Fonte: elaboração própria. 

Após a usinagem dos discos, o material foi limpo com água e detergente. As amostras 

foram lixadas em lixas de carbeto de silício nas granulometrias de 180, 220, 320, 400, 

600, 1200 e 3000 mesh, nessa sequência. Posteriormente foram limpas em banho de 

ultrassom com água destilada, seguido de limpeza em álcool etílico absoluto e secas 

com ar quente para evitar manchas de secagem. 

Na avaliação da espessura da camada anodizada, utilizou-se as amostras de 25 mm 

de diâmetro cortadas ao meio. Essas amostras foram embutidas a quente com resina 

de baquelite, juntamente com um anel de contenção ao seu redor a fim de evitar o 

arredondamento de suas bordas durante o processo de lixamento e polimento, 

garantindo a visualização em perfil da camada anodizada ao microscópio (Fig. 17).  
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Figura 17: Amostra embutida para avaliação da espessura do filme de TiO2. 

 
Fonte: elaboração própria. 

Na sequência da preparação as amostras foram lixadas nas mesmas granulometrias 

informadas anteriormente, seguidas de polimento em pasta de diamante nas 

granulometrias de 9, 3 e 1 µm, nessa sequência. Para o ataque metalográfico foi 

utilizada solução de Kroll (HNO3 6%; HF 3%; H2Odeionizada 91%). O tempo de ataque 

foi de 5 minutos. 

5.3. Confecção do sistema de anodização 

Para a cuba de anodização utilizou-se um recipiente de polietileno com capacidade 

total de 3 litros. Esse recipiente foi preparado de forma a possibilitar a fixação das 

placas de cátodo a uma distância de 50 mm entre si, bem como do suporte para o 

ânodo, equidistante na parte central entre as placas de cátodo. Foram utilizadas duas 

placas de aço inoxidável AISI 316 para a função de cátodo (Fig. 18). 
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Figura 18: Componentes da cuba eletrolítica. 

 
Fonte: elaboração própria. 

Uma fonte retificadora (FCC-3005D, 0 - 30 V) foi utilizada na produção do filme 

nanotubular de TiO2 (Fig. 19a). Na produção do filme microporoso foi confeccionada 

uma fonte também de corrente contínua com capacidade de fornecimento de 174 V 

(Fig. 19b). Essa fonte foi projetada de forma a retificar a tensão alternada de 127 V da 

rede elétrica. Para isso foram utilizados: uma ponte retificadora (KBPC5010, 50 A - 

1000 V), seis capacitores (470 µF - 400 V) para a correção do efeito da corrente 

contínua pulsante, uma resistência (27 kΩ - 10 W) para descarga dos capacitores ao 

término de utilização da fonte e um fusível (20 A) para proteção do circuito (Fig. 20). 

Figura 19: Montagem da bancada de ensaio com as fontes retificadoras. 

 
Fonte: elaboração própria. 
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Figura 20: Esquema elétrico básico da fonte retificadora de 174 V. 

 
Fonte: elaboração própria. 

5.4. Parâmetros do processamento eletroquímico para os filmes de TiO2 

O processo eletroquímico de anodização foi realizado no modo potenciostático (sob 

diferença de potencial constante) e em temperatura ambiente aproximada de 20 °C. 

A produção dos nanotubos (TNT) se deu conforme Munirathinam e Neelakantan 

(2015) adaptado, utilizando-se uma solução de fluoreto de sódio (NaF – 0,5 %p/p) 

com ácido cítrico (C6H8O7 – 0,1 mol/L).  O tempo de processamento foi de 90 minutos 

sob diferença de potencial de 20 V (Tabela 4). 

Já para a obtenção dos microporos (MP), seguiu-se a metodologia proposta por Silva 

(2017) adaptada. Foi utilizada uma solução de ácido fosfórico (H3PO4 – 1 mol/L), com 

tempo de processamento de 5 minutos, sob diferença de potencial de 174 V (Tabela 

4). 

Tabela 4: Parâmetros de anodização. 

Recobrimento Solução Eletrolítica Tempo [min] Diferença de Potencial [V] 

TNT NaF (0,5% p/p) + C6H8O7 (0,1 mol/L) 90 20 

MP H3PO4 (1,0 mol/L) 5 174 

Fonte: elaboração própria. 



54 
 

 

 

5.5. Caracterizações físico-química e estrutural 

5.5.1. Caracterização química elementar e identificação das fases 

Para a confirmação da composição química do substrato formado pela liga Ti6Al4V, 

antes do processo de anodização, foi utilizado o ensaio de Fluorescência de Raios X 

(FRX) (Shimadzu Corporation, EDX-720). Essa técnica permitiu quantificar o 

percentual em massa (% m/m) dos elementos que compõem a liga utilizada para o 

desenvolvimento do trabalho. Após o procedimento de anodização, a composição 

química (% m/m) dos filmes de TiO2 foi obtida por Espectroscopia de Energia 

Dispersiva de Raios X (EDS) (Bruker Nano GmbH, XFlash 410-M) acoplado ao 

Microscópio Eletrônico de Varredura (MEV) (Carl Zeiss Microscopy, SIGMA VP). 

Tanto a identificação das fases do substrato de Ti6Al4V, bem como do filme de TiO2 

foi realizada através do ensaio de Difração de Raios X (DRX) (Shimadzu Corporation, 

XDR-7000). As medições no substrato foram realizadas utilizando radiação Cu-Kα1 

em 40 kV e corrente de 30 mA. O ângulo de varredura de 2θ partindo de 10° a 80° 

com passo de medição de 0,02° e velocidade de varredura de 0,2°/min. Já as 

medições nos filmes de TiO2 foram feitas com radiação Cu-Kα1 em 30 kV e corrente 

de 20 mA. O ângulo de varredura também de 2θ partindo de 10° a 80°, porém com 

incidência rasante de 3° para que a difração pudesse ser mais sensível à superfície 

do material. O passo dessa medição foi de 0,05° com velocidade de varredura de 

0,5°/min. Os resultados das fases foram obtidos por comparação com as seguintes 

fichas cristalográficas: PDF n° 89-5009 (Ti6Al4V – fase α), PDF n° 89-4913 (Ti6Al4V 

– fase β), PDF n° 21-1272 (TiO2 – Anatásio) e PDF n° 21-1276 (TiO2 – Rutilo). 

5.5.2. Caracterização morfológica e estrutural 

A visualização metalográfica do substrato, bem como a avaliação da forma, 

distribuição, tamanho e espessura dos filmes de TiO2, foram realizados com o auxílio 

do Microscópio Eletrônico de Varredura (MEV) (Carl Zeiss Microscopy, SIGMA VP), 
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acoplado à Espectroscopia de Energia Dispersiva de Raios X (EDS) (Bruker Nano 

GmbH, XFlash 410-M). Para tratamento das imagens utilizou-se do software de 

análise de imagem Image J. 

5.5.3. Avaliação da rugosidade 

Na avaliação da rugosidade utilizou-se rugosímetro (Tesa Technology, Rugosurf / 

resolução: 0,001 μm) para comparativo entre as superfícies do substrato, dos filmes 

nanotubulares e dos filmes microporosos. Foram realizadas 6 medidas por amostra 

num total de 6 amostras de cada tipo. As medições foram feitas no sentido radial de 

cada amostra. O comprimento de amostragem (cut off) foi ajustado para 0,8 mm e o 

número de cut off foi de 5. O parâmetro utilizado na medição foi a rugosidade média 

(Ra). 

5.5.4. Avaliação da molhabilidade  

Para a medição do ângulo de contato foi utilizado o goniômetro (Kruss, DAS-100) com 

o intuito de se verificar a molhabilidade tanto do substrato de Ti6Al4V, quanto dos 

filmes de TiO2 depositados por anodização. Esse ensaio foi realizado com água 

destilada e o volume colocado sobre as amostras foi de 2,5 µl. O ensaio foi realizado 

pelo Método da Gota Séssil com 6 medições por amostra em 6 amostras de cada tipo. 

O método consiste em que uma gota é depositada sobre a superfície plana do material 

por meio de uma seringa e o ângulo é medido entre as fases sólida, líquida e o ar após 

1 minuto da deposição da gota. O ângulo é obtido através do tratamento da imagem 

capturada pelo próprio equipamento de ensaio utilizando um software específico do 

fabricante (Kruss, ADVANCE). 
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5.6. Ensaios e caracterizações biológicas dos filmes de TiO2 

5.6.1. Ensaio de SBF (Simulated Body Fluid) 

A avaliação da formação de apatita sobre a superfície de um material submetido ao 

ensaio de SBF tem sua utilidade para prever a bioatividade óssea do material quando 

for aplicado in vivo. Com o ensaio biomimético em SBF é possível avaliar essa 

bioatividade tanto qualitativamente, como também quantitativamente (KOKUBO; 

TAKADAMA, 2006). 

Além das amostras com recobrimento, o ensaio foi realizado também em amostras 

contendo somente o substrato como forma de controle. Tanto o ensaio, quanto a 

solução foram reproduzidos conforme procedimento descrito em Kokubo e Takadama 

(2006). Os experimentos foram realizados em tubos-falcon de polipropileno de 15 ml, 

estéreis e com tampas. O volume de solução foi calculado conforme norma ISO-23317 

(2014). Os corpos de prova foram imersos em solução e mantidos por 28 dias em 

estufa à 37 °C. As soluções foram trocadas em intervalos de 7 dias. As amostras foram 

retiradas e lavadas suavemente com acetona para análise visual e química 

semiquantitativa com 7, 14 e 28 dias. 

As análises após o ensaio de SBF foram realizadas em Microscópio Eletrônico de 

Varredura (MEV) (Carl Zeiss Microscopy, SIGMA VP) com Espectroscopia de Energia 

Dispersiva de Raios X (EDS) (Bruker Nano GmbH, XFlash 410-M). A Tabela 5 

apresenta os reagentes com respectiva quantidade e na ordem em que são utilizados 

para elaboração de 1 litro da solução de SBF conforme Kokubo e Takadama (2006). 

  



57 
 

 

 

Tabela 5: Reagentes para 1 litro de solução de SBF. 

Ordem Reagentes Quantidade 
Massa 
Molar 

[g/mol] 

Pureza 
[%] 

1 Cloreto de Sódio NaCl 8,035 g 58,4430 99,5 

2 Bicarbonato de Sódio NaHCO3 0,355 g 84,0068 99,5 

3 Cloreto de Potássio KCl 0,225 g 74,5515 99,5 

4 Fosfato dipotássico tri-hidratado K2HPO4 3H2O 0,231 g 228,2220 99,0 

5 Cloreto de Magnésio hexa-hidratado MgCl2 6H2O 0,311 g 203,3034 98,0 

6 Ácido Clorídrico HCl - 1M 39 ml *** *** 

7 Cloreto de Cálcio CaCl2 0,292 g 110,9848 95,0 

8 Sulfato de Sódio Na2SO4 0,072 g 142,0428 99,0 

9 Tris(hidroximetil)aminometano (HOCH2)3CNH2 6,118 g 121,1356 99,0 

10 Ácido Clorídrico HCl - 1M 0 a 5 ml *** *** 

Fonte: adaptado de Kokubo e Takadama (2006). 

5.6.2. Avaliação da citotoxicidade 

A citotoxicidade dos filmes foi avaliada através do teste disco-difusão em ágar e teste 

de macrodiluição, ambos com as cepas microbiológicas Escherichia coli (E. coli, 

ATCC 11229) e Staphylococcus aureus (S. aureus, ATCC 6538). Previamente aos 

ensaios, as amostras foram esterilizadas em autoclave por calor úmido a 121 °C 

durante 30 minutos. 

Para o ensaio de disco-difusão em ágar foi preparada placa Petri com 20 ml de 

solução de Ágar Miller-Hilton (Kasvi®, Itália). Após a solidificação do meio e avaliação 

quanto à ausência de microrganismos, foi aplicado 10 µl de suspensão microbiana 

(2x107 UFC - Unidade Formadora de Colônia) por toda superfície da placa de Petri 

com o auxílio de um “Swab” (cotonete estéril). Em seguida as amostras e os controles 

foram acomodados sobre o meio sólido. Como controle positivo foram utilizados 

discos de filtros com antibiótico tetraciclina (CECON®, São Paulo) para cepa S. 

aureus e antibiótico ampicilina (CECON®, São Paulo) para E. coli. Já no controle 

negativo foi utilizado 10 µl de salina 0,9 % gotejada sobre o disco de filtro estéril. As 

placas foram acondicionadas em estufa microbiológica (Quimis®, Q316M) a 37 °C 

durante período de 24 horas e posteriormente avaliadas quanto ao halo de inibição 

conforme norma ANVISA M2-A8 (2003). Esse ensaio foi realizado em triplicata. 
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O ensaio de macrodiluição foi realizado conforme norma ANVISA M7-A6 (2003). As 

amostras foram submetidas ao ensaio de resazurina (Sigma-Aldrich®, USA) em 

cultura de bacteriana a fim de se avaliar a densidade celular. No controle positivo 

desse ensaio também se utilizou discos com tetraciclina (CECON®, São Paulo) para 

cepa S. aureus e discos com ampicilina (CECON®, São Paulo) para E. coli. No 

controle negativo foi utilizada solução salina 0,9 % gotejada sobre o disco estéril. Para 

o volume de caldo nutriente (solvente extrator) aplicou-se a relação de 1 ml do mesmo 

para cada 0,2 g de massa da amostra. Tanto as amostras quanto os controles foram 

mantidos submersos nos respectivos caldos (extratos) em estufa microbiológica 

(Quimis®, Q316M) a 37 °C por um período de 24 h. Em seguida, foi retirado 1 ml dos 

extratos de cada amostra e também dos controles para serem colocados em tubos 

com suspensão microbiana equivalente à 5 x 105 UFC/ml. Esses tubos foram 

incubados em estufa a 37 °C por 24 h. Posteriormente, 5 µl da solução de resazurina 

(280 µg/ml) foi adicionada em cada tubo e mantidos em estufa a 37 °C por 3h. 

A resazurina (Sigma-Aldrich®, USA) é um indicador colorimétrico com a propriedade 

redox em que a forma oxidada é azul (célula não viável) e a forma reduzida é rósea 

(célula viável). A absorbância foi determinada por Espectrofotômetro de Ultravioleta 

Visível (UV/VIS) (Varian Cary 50, Agilent) nos comprimentos de onda de 570 nm e 

600 nm. Os ensaios de macrodiluição foram realizados por quatro repetições 

independentes e calculados em comparação com o controle negativo (100%). 

5.6.3. Avaliação da adesão bacteriana 

Para o ensaio de adesão bacteriana a cepa Escherichia coli (ATCC 25922) foi 

cultivada em caldo nutriente a pH 7 e as células colhidas ao final da fase de 

crescimento exponencial. O volume de 10 µl de inóculo foi estriado em placa com ágar 

nutriente, a qual foi incubada a 37 °C por 24 h. Três colônias únicas foram 

selecionadas aleatoriamente e inoculadas em 10 ml de caldo nutritivo. Posteriormente, 

1 ml de suspensão bacteriana, equivalente à 5 x 105 UFC/ml, foi transferida para tubos 

falcon contendo, em cada um, amostras do substrato puro e amostras com filmes de 

TiO2, todos esterilizados. Após 20 minutos de incubação a 37 °C em estufa 
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microbiológica (Quimis®, Q316M), essas amostras foram cuidadosamente retiradas 

dos tubos e submetidas ao processo de fixação em tetróxido de ósmio a 1 % (Sigma-

Aldrich®, USA) por 12 h. Em seguida, foram desidratadas por imersões sequenciais 

em concentrações crescentes de acetona (50 %p/v, 70 %p/v, 80 %p/v e 90 %p/v), 

seguidas de duas vezes em acetona anidra e finalmente secas. Para avaliação da 

adesão bacteriana, as amostras foram revestidas com ouro e examinadas em 

Microscópio Eletrônico de Varredura (MEV) (Carl Zeiss Microscopy, SIGMA VP). 

5.7. Ensaio de riscamento (Scratch Test) 

Para a avaliação da adesão dos filmes produzidos, executou-se o ensaio de 

riscamento utilizando o micro-tribômetro (CETR / BRUKER, APEX) situado no 

laboratório de caracterização de superfícies de materiais (LCSM) da Universidade 

Federal do Espírito Santo (UFES). Seguindo diretrizes da norma ASTM-C1624 (2015), 

as medições foram realizados em 6 amostras, sendo 3 medições em cada uma, para 

ambos os filmes estudados (microporos e nanotubos). 

Os riscos foram executados com endentador de diamante dureza Rockwell C. A 

velocidade de deslocamento horizontal adotada foi de 0,1 mm/s. O ensaio foi realizado 

no modo de carga progressiva com carga normal inicial de 0,2 N e carga final de 10 N 

a uma taxa de carregamento de 0,1 N/s. O comprimento total do risco foi de 10 mm. 

O sinal de emissão acústica (AE) não pôde ser medido devido a limitações do 

equipamento. Os dados referentes à carga normal (FN), força de atrito (força 

tangencial – Ft), velocidade (V) e distância percorrida (D) foram aquisitados a uma 

taxa de 50 Hz. A Figura 21 apresenta o desenho esquemático do equipamento e do 

procedimento do ensaio de riscamento (scratch test). 



60 
 

 

 

Figura 21: Ilustração esquemática do equipamento de ensaio de riscamento. 

 
Fonte: http://tricorrmat.ufes.br/microtribômetro-cetrbruker. 

As análises foram realizadas em Microscópio Eletrônico de Varredura (MEV) (Carl 

Zeiss Microscopy, SIGMA VP) com Espectroscopia de Energia Dispersiva de Raios X 

(EDS) (Bruker Nano GmbH, XFlash 410-M). 

  

http://tricorrmat.ufes.br/microtribômetro-cetrbruker
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6. RESULTADOS E DISCUSSÃO 

6.1. Caracterização físico-química do substrato (Ti6Al4V) e dos filmes de TiO2 

Através do ensaio de Fluorescência de Raios X (FRX) constatou-se que os 

percentuais em massa (% m/m) de alumínio (Al) e vanádio (V) presentes na liga 

Ti6Al4V a ser processada em tratamento eletroquímico de anodização se 

encontravam dentro dos parâmetros especificados pela norma ASTM F136 (2015) 

(Tabela 6). 

Tabela 6: Composição química da liga Ti6Al4V. 

Elementos Al [% m/m] V [% m/m] Ti 

Especificado (ASTM F136) 5,5 a 6,5 3,5 a 4,5 
Balanço 

Obtido por FRX (CEFET-MG) 6,0 ± 0,3 4,1 ± 0,2 

Fonte: elaboração própria. 

A caracterização por Difração de Raios X (DRX) identificou os picos inerentes à 

presença das fases α e β no substrato, confirmando se tratar da liga Ti6Al4V (Ti grau 

5 / α + β) (Fig. 22a). Na avaliação metalográfica é possível visualizar a fase β globular 

(região clara) dispersa na fase α (região escura) (Fig. 22b). 

Figura 22: (a) difratograma da liga Ti6Al4V, (b) microestrutura da liga Ti6Al4V. 

 
Fonte: elaboração própria. 
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Após o tratamento eletroquímico, foi identificado na avaliação por Espectroscopia de 

Energia Dispersiva (EDS) a presença de elevado percentual em massa (% m/m) de 

titânio (Ti) e oxigênio (O) na superfície dos materiais, indicando a possível formação 

de TiO2. A análise também detectou, em menor quantidade, outros elementos 

químicos como flúor (F) e o sódio (Na) provenientes do eletrólito para obtenção de 

nanotubos (TNT); e o fósforo (P) originário do eletrólito para produção de microporos 

(MP). Notou-se também a presença de cálcio (Ca) e carbono (C) que podem estar 

relacionados ao aparato experimental, impurezas nos reagentes utilizados, ou à água 

utilizada na solução. Já o alumínio (Al) está presente na composição do substrato 

formado pela liga de titânio (Tabela 7). 

Tabela 7: Elementos identificados por EDS nos filmes formados por anodização. 

Elementos [% m/m] Ti O F Na Ca Al 

TNT 52,3 ± 1,7 31,5 ± 1,9 9,4  ± 0,8 0,3 ± 0,1 1,9 ± 0,2 4,7 ± 0,5 

Elementos [% m/m] Ti O P C Al 

MP 46,8 ± 1,8 43,2 ± 1,8 1,6 ± 0,3 4,9 ± 0,5 3,6 ± 0,3 

Fonte: elaboração própria. 

A formação dos filmes de TiO2 pôde ser confirmada através da técnica de Difração de 

Raios X (DRX) que identificou picos inerentes à presença de anatásio (An) e um 

indício de rutilo (R), tanto para a formação dos nanotubos (TNT) (Fig. 23a), quanto na 

formação dos microporos (MP) (Fig. 23b). 

Figura 23: (a) difratograma com recobrimento por filme nanotubular de TiO2, (b) 
difratograma com recobrimento por filme microporoso TiO2. 

 
Fonte: elaboração própria. 
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Outro fator que auxilia na percepção da formação dos filmes de TiO2 é a densidade 

de corrente elétrica (mA/cm2). Na formação dos nanotubos (TNT) pôde-se constatar 

as três fases de formação do óxido sobre o substrato, conforme apresentado na 

literatura. O primeiro estágio foi caracterizado por uma queda brusca da densidade de 

corrente, de aproximadamente 140 mA/cm2 para 10 A/cm2, devido à formação da 

primeira camada de óxido, também conhecida como camada de barreira. Em um 

segundo estágio percebeu-se ligeiro aumento da densidade de corrente, de 10 

mA/cm2 para 25 mA/cm2, devido à corrosão localizada dessa camada de barreira 

ocasionada pelos íons de flúor e início da nucleação dos nanotubos. E por fim, o 

crescimento dos nanotubos sob densidade de corrente constante, em torno de 20 

mA/cm2 (Fig. 24a), conforme também observado por outros autores (WEBSTER; YAO, 

2016; ARRUDA, 2018) (Fig. 25a). 

Figura 24: Curvas de anodização: (a) nanotubos - TNT, (b) microporos - MP. 

 
Fonte: elaboração própria. 

Figura 25: Curvas de anodização: (a) TNT (ARRUDA, 2018), (b) MP (BONATTO, 2009). 

 
Fonte: adaptado de Arruda (2018) e Bonatto (2009). 
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Na formação dos microporos (MP), o comportamento da densidade de corrente se 

diferenciou apenas pela ausência da fase 2 ocorrida no processo de formação dos 

nanotubos (TNT), conforme esperado. Para os microporos ocorreu também uma 

queda acentuada no valor da densidade de corrente que se iniciou no ensaio em 

aproximadamente 160 mA/cm2 e se estabilizou em aproximadamente 12 mA/cm2 (Fig. 

24b). Esse comportamento está similar ao encontrado na literatura (DOS SANTOS, 

2013; BONATTO, 2009) (Fig. 25b). Ainda, conforme Dos Santos (2013), a densidade 

de corrente é um dos fatores responsáveis para formação do rutilo, enquanto que a 

concentração do eletrólito influencia na formação do anatásio. 

6.2. Morfologia dos filmes nanotubulares e microporosos de TiO2 

Ao término do tratamento as amostras recobertas por nanotubos (TNT) de TiO2 

ganharam um aspecto visual com uma tonalidade de cor entre rosa e verde (Fig. 26b). 

As amostras recobertas com microporos (MP), ficaram com um aspecto visual cinza 

escuro (Fig. 26c). Ambos os aspectos são um indicativo da espessura do filme de 

óxido formado e depende do processo utilizado para anodização. De acordo com a 

literatura, tonalidades mais escuras tendem a apresentar filmes mais espessos 

(KUROMOTO; SIMÃO; SOARES, 2007; KARAMBAKHSH et al., 2011). 

Figura 26: (a) substrato de Ti6Al4V, (b) disco com filme TNT, (c) disco com filme MP. 

 
Fonte: elaboração própria. 

A espessura média das camadas nanotubulares (TNT) e microporosas (MP) de TiO2 

foi medida com a utilização de MEV e se mostrou homogênea sobre toda superfície 

da amostra, sendo realizadas 6 medidas por amostra. A camada de TiO2 formada por 
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ambos tratamentos eletroquímicos pode ser identificada através da faixa de tonalidade 

mais clara indicada pelas setas nas Figuras 27a e 27b. O valor médio da espessura 

dos filmes de TNT foi de (0,74 ± 0,10) µm (Fig. 27a) e dos filmes de MP foi mais 

espessa, chegando a uma média de (3,01 ± 0,58) µm (Fig. 27b). Utilizando parâmetros 

de processamento similares, valores semelhantes de espessura foram encontrados 

nos trabalhos de Bauer et al. (2006) e Silva (2017), respectivamente. 

Figura 27: Filme de óxido formado sobre o substrato de Ti6Al4V. 

 
Fonte: elaboração própria. 

Com o auxílio do software Image J foram calculadas as densidades superficiais por 

área dos TNTs e MPs, bem como o diâmetro médio dos mesmos. Os TNTs 

apresentaram diâmetro médio de (73 ± 11) nm e sua quantidade por área foi de 

aproximadamente 115 x 106 tubos/mm2 (Fig. 28b). Esses valores estão similares aos 

encontrados nos trabalhos de Radtke et al. (2017) e Bauer et al. (2006). Alguns 

estudos mostram que diâmetros nessa ordem de grandeza de filmes 

nanoestruturados apresentam boa formação óssea graças ao estimulo de adesão 

celular e a indução de expressões osteogênicas (İZMIR; ERCAN, 2019). Por sua vez, 

os MPs apresentaram um diâmetro maior que os TNTs, sendo que em média 

obtiveram-se valores da ordem de (0,49 ± 0,13) µm com uma densidade por área 

aproximada de 327 x 103 poros/mm2 (Fig. 28d). Uma ordem de grandeza semelhante 

foi encontrada nos trabalhos de Kuromoto et al. (2007) e Silva (2017). Ambas as 

medições foram repetidas 6 vezes em regiões distintas de cada amostra. A Tabela 8 

apresenta um resumo comparativo dos resultados obtidos com a literatura citada. 
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Tabela 8: Resumo dos resultados de espessura do filme e diâmetro dos poros. 

Amostras Presente Estudo Bauer et al. (2006) Silva (2017) 
Espessura TNT [µm] 0,74 ± 0,10 Ordem de 0,83 *** 

Espessura MP [µm] 3,01 ± 0,58 *** 4,5 ± 0,8 

Diâmetro TNT [nm] 73 ± 11 Ordem de 80 *** 

Diâmetro MP [µm] 0,49 ± 0,13 *** Ordem de 0,60 

Parâmetros TNT 
Tensão [V]: 
Tempo [min]: 
Eletrólito: 

20 
90 

NaF (0,5% p/p) + C6H8O7 (0,1 M) 

20 
60 

H3PO4 (1M) + HF (0,3% p/p) 
*** 

Parâmetros MP 
Tensão [V]: 
Tempo [s]: 
Eletrólito: 

174 
300 

H3PO4 (1,0 M) 
*** 

180 
60 

H3PO4 (1,0 M) 

Fonte: elaboração própria. 

A distribuição dos nanotubos se mostrou bastante auto-organizada e uniforme. Além 

disso, notou-se algumas impurezas superficiais semelhantes aos resultados obtidos 

por Munirathinam e Neelakantan (2015) (Fig. 28a). Essas impurezas podem ocorrer 

devido à camada de barreira inicial de TiO2 que não sofreu dissolução química pelos 

íons de flúor durante a anodização (ARRUDA, 2018). Os microporos apresentaram 

uma distribuição mais aleatória e espaçada entre si, também semelhante ao 

encontrado na literatura (SILVA, 2017; DOS SANTOS, 2008; DOS SANTOS, 2013). 

Não foi possível observar impurezas sobre o filme microporoso produzido (Fig. 28c). 

Figura 28: (a; b) filme nanotubular (TNT) em MEV e seu respectivo tratamento em Image J, 
(c; d) filme microporoso (MP) e seu respectivo tratamento em Image J. 

 
Fonte: elaboração própria. 
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A Figuras 29 e 30 apresenta em escala maior a morfologia superficial dos filmes 

produzidos por ambos processos. É possível observar a uniformidade na espessura 

das paredes dos nanotubos, bem como encontram-se justapostos uns aos outros. É 

possível perceber também que não apresentam uma forma circunferencial perfeita 

(Fig. 29).  

Figura 29: Morfologia dos nanotubos. 

 
Fonte: elaboração própria. 

Figura 30: Morfologia dos microporos. 

 
Fonte: elaboração própria. 

 

De acordo com Zhou et al., (2014), o formato circular perfeito dos nanotubos será 

alcançado sob densidades de corrente mais elevadas, próximas ao regime de ruptura 
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dielétrica da camada de óxido. Com relação aos microporos observa-se a 

aleatoriedade na distribuição e tamanho dos poros. É possível notar também que a 

topografia superficial é ligeiramente mais irregular que a dos nanotubos (Fig. 30). 

6.3. Rugosidade dos filmes de TiO2 

A rugosidade média (Ra) apresentada pelo material antes e após os tratamentos 

eletroquímicos é apresentada na Tabela 9 a seguir. 

Tabela 9: Rugosidade do substrato e das amostras anodizadas. 

Substrato Ti6Al4V [µm] TNT [µm] MP [µm] 

0,070 ± 0,012 0,188 ± 0,030 0,159 ± 0,047 

valor-p = 0,029 (p < 0,05) 

Fonte: elaboração própria. 

Através da análise de variância (ANOVA / Tukey) a diferença entre as médias das 

rugosidades dos nanotubos e dos microporos pode ser considerada estatisticamente 

significativa, uma vez que o valor-p obtido entre elas foi de 0,029 (p < 0,05). De acordo 

com estudos de Escada et al. (2017), há uma tendência da rugosidade superficial 

diminuir com o aumento do diâmetro dos poros. No entanto, no presente trabalho, a 

menor rugosidade foi encontrada na superfície microporosa (MP), com diâmetros de 

poros maiores e mais espaçados entre si, ou seja, o que possivelmente contribuiu 

para uma porosidade superficial menor. 

6.4. Molhabilidade do substrato e dos filmes de TiO2 

A Figura 31 apresenta qualitativamente a diferença expressiva entre o ângulo de 

contato formado sobre o substrato da liga e os ângulos formados sobre os filmes 

nanotubular (TNT) e microporoso (MP). Pode-se perceber aparente semelhança na 

molhabilidade entre os dois filmes de TNT e MP. Os valores do ângulo de contato 

medidos sobre o substrato da liga Ti6Al4V, antes do tratamento eletroquímico, não 

chegam a caracterizar essa superfície como hidrofóbica. Contudo, o substrato 



69 
 

 

 

apresentou o comportamento menos hidrofílico quando comparado às amostras 

tratadas (elevação expressiva da molhabilidade após a formação de ambos os filmes). 

Figura 31: Ângulo de contato: (a) substrato Ti6Al4V, (b) filme de TNT, (c) filme de MP. 

 
Fonte: elaboração própria. 

Ao se comparar quantitativamente as duas amostras recobertas (filmes de TiO2), a 

camada formada por microporos (MP) se mostrou mais hidrofílica do que a camada 

formada por nanotubos (TNT). Porém, após se realizar uma análise estatística 

comparativa pelas médias (e desvios) através do teste de variância (ANOVA / Tukey), 

com nível de significância de 0,05, o valor-p obtido foi de 0,774 (p > 0,05), observou-

se que a diferença entre as médias das amostras TNT e MP não se mostrou 

estatisticamente significativa (Tabela 10). 

Tabela 10: Valores do ângulo de contato. 

Amostras Presente Estudo Wang et al. (2017) Shin et al. (2011) 

Substrato Ti6Al4V 85,1 ± 1,1° 100,8° 85,5 ± 2,8° 

TNT 38,9 ± 6,8° *** 29,6 ± 2,3° 

MP 36,5 ± 8,1° 32,0° *** 

Valor-p no presente estudo igual a 0,774 (p > 0,05).  
Fonte: elaboração própria. 

Um fator importante que contribui para o espalhamento do líquido e 

consequentemente o baixo ângulo de contato sobre os filmes de TiO2 formados, é a 

porosidade adquirida pela superfície após o tratamento eletroquímico (LUZ et al. 

2008). No caso dos TNTs esse fenômeno ocorre devido ao efeito da capilaridade 

provocado pelos mesmos, o que similarmente pode ser aplicado também aos MPs. A 

água depositada na superfície do material é rapidamente absorvida para dentro dos 

poros provocando a redução no ângulo de contato (INDIRA et al., 2015). Ao se 

comparar o grupo TNT do presente estudo com a o trabalho de Shin et al. (2011), 



70 
 

 

 

observou-se que o segundo ((29,6 ± 2,3) graus) apresentou maior molhabilidade que 

o primeiro ((38,9 ± 6,8) graus) (Tabela 10). Essa diferença pode estar relacionada à 

espessura maior da camada de nanotubos obtida por Shin et al. (2011) (7 µm a 10 µm 

contra 0,74 µm do presente estudo), uma vez que seu diâmetro se encontra na mesma 

ordem de grandeza que o obtido no presente trabalho (70 nm). Os comprimentos 

maiores dos nanotubos de Shin et al. (2011) podem aumentar o efeito da capilaridade, 

absorvendo mais a água para dentro dos poros. 

Analisando a estrutura microporosa (MP), a maior área superficial obtida por Wang et 

al., (2017) pode ter influenciado na maior molhabilidade de seu filme (32,0°) quando 

comparado ao presente trabalho (36,5°) (Tabela 10). A Figura 32 apresenta de forma 

qualitativa a rugosidade entre os filmes microporosos (MPs) produzidos no presente 

trabalho (Fig. 32a) e no trabalho de Wang et al. (2017) (Fig. 32b). É possível visualizar 

a maior rugosidade aparente do filme de TiO2 conseguido por Wang. O estudo de Xu 

et al., (2018), mostrou que o aumento da rugosidade e ou área superficial diminuiu 

consideravelmente o ângulo de contato, aumentando a molhabilidade superficial de 

seu filme microporoso. 

Figura 32: (a) filme MP do presente trabalho, (b) filme MP produzido por Wang. 

 
Fonte: (a) elaboração própria, (b) adaptado de Wang et al. (2017). 

Narayanan et al. (2009), também identificou uma tendência da molhabilidade 

aumentar com o aumento da rugosidade superficial, contudo isso não foi observado 

no presente estudo comparativo, uma vez que foi percebida diferença estatística entre 

os valores de rugosidade encontrados para o grupo de MP e TNT deste trabalho. 
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O diâmetro é outro fator que influencia de forma direta as características hidrofílicas 

da superfície do material (INDIRA et al., 2015), afetando também a adesão celular 

sobre o mesmo (NARAYANAN et al. 2009). Porém, no presente estudo, não foi 

observada diferença na molhabilidade entre os TNTs e os MPs em função dos 

diâmetros obtidos, mesmo com o diâmetro desses se mostrando maiores que os 

diâmetros dos TNTs. 

Outro item que afeta no aumento da molhabilidade do material, e a consequente 

diminuição do ângulo de contato, é o aumento da energia de superfície oriundo do 

tratamento eletroquímico (SHI et al., 2009; XU et al., 2018). A energia de superfície é 

diretamente proporcional à área superficial do filme (RABÓCZKAY, 2016), que por sua 

vez, é influenciada de forma direta pela rugosidade e porosidade. 

A explicação para o resultado estatisticamente similar na molhabilidade dos filmes 

produzidos pode estar talvez relacionada com a compensação entre a densidade por 

área da porosidade superficial e os diâmetros obtidos. Nos microporos (MPs), foi 

encontrada uma densidade na ordem de 103, bem menor quando comparada aos 

nanotubos (TNTs), que alcançou uma ordem de 106. Por sua vez, os diâmetros dos 

nanotubos se mostraram numa ordem de grandeza 7 vezes menor que os formados 

pelos microporos (MP). 

6.5. Ensaio de SBF 

O presente estudo buscou identificar indícios da formação de fosfato de cálcio 

(Ca3(PO4)2), precursor da hidroxiapatita, através da identificação de fósforo (P) e 

cálcio (Ca) depositados na superfície do material durante o ensaio de SBF. Após o 

tratamento eletroquímico, os recobrimentos sobre as amostras com 10 mm de 

diâmetro, utilizadas para o SBF, também obtiveram aspecto visual semelhante ao das 

amostras com 25 mm de diâmetro utilizadas nos ensaios anteriores, verificando a 

reprodutibilidade do processo eletroquímico (Fig. 33). 
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Figura 33: Amostras: (a) substrato de Ti6Al4V, (b) amostra com TNT, (c) amostra com MP. 

 
Fonte: elaboração própria. 

O primeiro ponto a se considerar é que a deposição de fósforo (P) e cálcio (Ca) se 

mostrou maior sobre as amostras recobertas com TiO2 do que sobre o substrato sem 

tratamento (Tabela 11). O percentual em massa desses elementos sobre o substrato 

não foi significativo na análise de SBF com 7 dias, chegando a no máximo cerca de 

1,5 % com 28 dias de solução. Nas amostras com filme nanotubular (TNT), em 7 dias 

de ensaio, obteve-se um percentual inicial de P e Ca próximo de 1,5 % e com 28 dias 

o percentual de Ca chegou a 49 % e o P alcançou quase 23 %. Para as amostras com 

filme microporoso (MP), o percentual em massa, após 7 dias de SBF, foi cerca de 2 

% para ambos elementos, alcançando valores entre 36 % e 30 % para o P e Ca 

respectivamente, após 28 dias de ensaio (Tabela 11). 

Tabela 11: Percentual em massa da deposição de P e Ca durante ensaio de SBF. 

SBF 
SUBSTRATO TNT MP 

% P % Ca % P % Ca % P % Ca 

7 Dias 0,015 ± 0,009 0,019 ± 0,009 1,31 ± 0,28 1,71 ± 0,25 2,07 ± 0,28 2,37 ± 0,39 

14 Dias 0,90 ± 0,21 0,89 ± 0,22 7,30 ± 0,35 7,85 ± 0,54 13,70 ± 0,46 11,44 ± 0,50 

28 Dias 1,58 ± 0,33 1,66 ± 0,32 22,85 ± 0,48 49,1 ± 1,1 35,87 ± 0,83 31,33 ± 0,74 

Fonte: elaboração própria. 

Outro ponto observado é que em 7 dias de SBF o percentual médio de fósforo (1,31 

± 0,28) % depositado sobre a superfície nanotubular (TNT) se apresentou 

significativamente menor que o percentual médio encontrado para superfície 

microporosa (MP) (2,07 ± 0,29) % (valor-p obtido < 0,001 no nível de significância de 

0,05). Isso pode ser atribuído ao tipo de eletrólito utilizado no tratamento, que para a 

obtenção de MP foi o ácido fosfórico (H3PO4). De acordo com a literatura, eletrólitos 

contendo fósforo (P) e cálcio (Ca) apresentam melhores condições para nucleação de 
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hidroxiapatita que pode se iniciar durante o tratamento eletroquímico sobre o filme de 

TiO2 formado (SOUZA, 2010; WEBSTER et al., 2016) (Fig. 34). 

Figura 34: Deposição de P e Ca após ensaio de SBF. 

 
Fonte: elaboração própria. 

De forma geral, a deposição de fósforo e cálcio sobre as superfícies são favorecidas 

pelas fases cristalinas de anatásio e rutilo formadas após o tratamento superficial. O 

anatásio irá promover a nucleação e o crescimento da apatita, enquanto que o rutilo 

melhorará sua resistência à dissolução devido à sua estrutura compacta 

(MUNIRATHINAM; NEELAKANTAN, 2015). O substrato sem o tratamento de 

anodização não se mostrou tão eficaz a essa deposição como apresentado no 

presente trabalho, bem como nos estudos de Hsu et al., (2015) (Fig. 35). 
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Figura 35: Evolução da deposição de Ca e P sobre o substrato e os filmes de TNT e MP. 

 
Fonte: elaboração própria. 

Os resultados mostram que ambos os filmes, TNT ou MP, são favoráveis à deposição 

de fósforo (P) e cálcio (Ca) após a imersão em SBF e as imagens de ambos se 

mostraram bastante similares ao encontrado na literatura. Na Figura 35, com 14 dias 

e 28 dias respectivamente, é possível se perceber uma semelhança com a forma 

esférica, similar à formação de apatita (HSU et al., 2015; ZHANG et al., 2013b; 

HILARIO et al., 2017; NASIRPOURI et al., 2017). 

6.6. Avaliação da citotoxicidade sobre o substrato e os filmes de TiO2 

No ensaio de disco-difusão em ágar constatou-se que não houve a formação do halo 

inibitório referente ao crescimento bacteriano ao redor das amostras (substrato, 

nanotubos - TNT e microporos - MP) para ambas as bactérias, Escherichia coli e 

Staphylococcus aureus. Esse resultado pode indicar que os filmes de TiO2 das 
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amostras não se difundiram para o ágar e, dessa forma, não foi possível observar sua 

ação sobre as culturas bacterianas como ocorreu nos controles positivos (Fig. 36). 

Figura 36: Ensaio disco-difusão em ágar: (a) Escherichia coli com antibiótico ampicilina, (b) 
Staphylococcus aureus com antibiótico tetraciclina. 

 
Fonte: elaboração própria. 

Em vista disso, avaliou-se a citotoxicidade dos filmes através do ensaio de 

macrodiluição e utilização da sonda resazurina como indicadora de viabilidade. As 

superfícies anodizadas não alteraram a densidade celular das bactérias E. coli e S. 

aureus quando comparadas com a superfície de amostras não tratadas (p > 0,05, 

ANOVA seguida de pós-teste Student Newman Keuls) (Fig. 37). Dessa forma, tanto 

as superfícies microporosas, quanto as nanoporosas não alteraram a viabilidade 

celular das bactérias após 24 horas de exposição. Similarmente, trabalhos publicados 

com superfície de titânio anodizada também mostraram compatibilidade celular desse 

material na presença de outras células, como fibroblastos (linhagem L929) e células 

pré-osteoblastos (linhagem MC3T3-E1) de camundongos (DOS SANTOS, 2013; 

WANG et al., 2017; RANGEL, 2017). Os testes de citotoxicidade são os primeiros 

ensaios in vitro utilizados para prever a toxicidade de várias substâncias e materiais 

(ISTIFLI; HÜSUNET; ILA, 2019). Assim, no presente estudo, os dados indicam que a 

anodização não apresentou efeito citotóxico sobre as células testadas. 
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Figura 37: Viabilidade celular: (a) Escherichia coli, (b) Staphylococcus aureus. 

 
Fonte: elaboração própria. 

6.7. Avaliação da adesão celular sobre o substrato e os filmes de TiO2 

A superfície das ligas de titânio anodizadas se caracterizam pelo aumento da 

rugosidade, energia livre de superfície e hidrofilicidade que contribuem para melhor 

molhabilidade e aderência do material implantado (TRAINI et al., 2018). Essa 

superfície é capaz de interagir diretamente com o microrganismo ou com 

macromoléculas provenientes do hospedeiro (ESCADA; NAKAZATO; CLARO, 2017). 

Sob esse aspecto, o estudo também avaliou a propriedade de adesão dos filmes 

tratados frente à bactéria Escherichia coli. Conforme a Figura 38, os substratos não 

tratados em contato com a suspensão bacteriana (Fig. 38a e 38b) não apresentaram 

células aderidas em sua superfície, enquanto que o processo de anodização 

favoreceu a adesão celular sobre os filmes de TiO2. No entanto, a microporosa (MP) 

(Fig. 38c) apresentou células esparsas, quando comparadas às células aderidas 

sobre a superfície nanotubular (TNT) (Fig. 38d). Segundo os estudos conduzidos por 

Puckett et al. (2010) e Anselme et al. (2010), a morfologia nanotubular, devido à sua 

auto-organização, favorece a adesão e colonização de células. Além da auto-

organização estrutural da superfície, alguns estudos precedentes também 

relacionavam a adesão à superfície nanotubular ao aumento da área de contato e a 

melhor adaptação da bactéria às porosidades semelhantes ao seu tamanho 

(EDWARDS; RUTENBERG, 2001). 
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Figura 38: Adesão celular: (a) substrato sem micro, (b) substrato com micro, (c) MP com 
micro, (d) TNT com micro. 

 
Fonte: elaboração própria. 

6.8. Ensaio de riscamento (scratch test) sobre os filmes de TiO2 

O ensaio de riscamento realizado para verificação da aderência dos recobrimentos se 

faz importante para avaliar falhas como deformação plástica, delaminação e trincas 

no recobrimento. Durante seu transporte ou no procedimento cirúrgico, o implante 

pode estar sujeito a mecanismos de desgaste ou forças externas que podem levar ao 

destacamento do recobrimento, gerando resíduos indesejáveis e descaracterizando 

sua superfície biofuncional  (DOS SANTOS, 2013). 

Após o ensaio de riscamento, notou-se os primeiros defeitos com características de 

falhas coesivas em ambos filmes de TiO2 produzidos (nanotubos – TNT e microporos 

– MP). Essas falhas são uma consequência da ação das cargas Lc1 e apresentam 
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aspecto de trincas conformais. Usualmente, esses tipos de trincas se formam 

enquanto o revestimento tenta se adaptar ao sulco do risco durante o riscamento e 

ocorrem, normalmente, mais distantes do ponto inicial do ensaio. São originadas pela 

ação direta da deformação do revestimento pelo endentador de diamante e se 

apresentam na forma de trajetórias semicirculares paralelas à sua ponta e no mesmo 

sentido de seu movimento (ASTM-C1624, 2015). As trincas estão indicadas através 

das setas nas Figuras 39a e 39b e a direção do risco ocorreu da esquerda para direita 

das imagens. 

Figura 39: Trincas conformais nos revestimentos de TiO2: (a) nanotubular, (b) microporoso. 

 
Fonte: elaboração própria. 
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Como referência ao presente estudo, a norma ASTM-C1624 (2015) apresenta um 

exemplo de trinca conformal resultante do teste de riscamento (Fig. 40). 

Figura 40: Exemplo de trinca conformal: (a) desenho esquemático, (b) imagem de MEV. 

 
Fonte: adaptado de ASTM-C1624 (2015). 

Os resultados de EDS, realizados na região do sulco do risco, apresentaram elevados 

teores de titânio (Ti) e oxigênio (O), o que pode indicar que os filmes de TiO2 

nanotubulares (TNT) e microporosos (MP) não sofreram destacamento completo do 

substrato (Tabela 12). 

Tabela 12: EDS no sulco do risco. 

Elementos [% m/m] Ti O 

TNT 50,6 ± 1,9 37,9 ± 1,8 

Elementos [% m/m] Ti O 

MP 45,4 ± 1,7 43,6 ± 1,8 

Fonte: elaboração própria. 

Através do cruzamento dos dados entre a carga normal aplicada, a força tangencial, 

distância e a imagem do risco através de MEV é possível determinar o momento em 

que se inicia a delaminação dos filmes sobre o substrato e a carga crítica em que isso 

ocorre. À medida em que se aumenta a força normal aplicada e a distância percorrida 

no teste, os eventos relacionados aos danos no revestimento ocorrem com maior 

frequência e severidade, podendo ser detectados pela alteração do comportamento 

da curva de carga normal por força tangencial obtida (ASTM-C1624, 2015). 
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A Figura 41 apresenta as curvas do ensaio de riscamento para as superfícies com 

filme nanotubular (TNT) e microporoso (MP) juntamente com seus respectivos 

deslocamentos praticados durante os testes. O filme de TNT inicia sua delaminação 

quando a carga normal atinge o valor médio de (6,24 ± 0,20) N (Fig. 41a) a uma 

distância aproximada de 6,2 mm do início do risco (Fig. 41c). Para o filme de MP, sua 

delaminação se inicia no instante em que a carga normal alcança o valor médio de 

(8,34 ± 0,20) N (Fig. 41b) a uma distância aproximada de 8,3 mm do início do risco 

(Fig. 41d). Esses pontos estão indicados por setas nas respectivas figuras. 

Figura 41: Ensaio de riscamento: (a) carga crítica TNT, (b) carga crítica MP, (c) distância da 
carga crítica TNT, (d) distância da carga crítica MP. 

 
Fonte: elaboração própria. 

Utilizando o Teste t para duas amostras, pôde-se concluir que a média das cargas Lc1 

do grupo TNT é significativamente menor que a média das cargas Lc1 do grupo MP 

(valor-p obtido < 0,001 no nível de significância de 0,05). A explicação para que o filme 

TNT apresente uma carga Lc1 mais baixa que o filme MP pode estar na espessura 

menor do primeiro filme em relação ao segundo e na presença de flúor no eletrólito 

para formação de TNT. Alencar (2002), apresenta em seus estudos que a força de 

adesão entre o revestimento de  TiO2 e o substrato de Ti6Al4V é diretamente 
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proporcional ao quadrado da espessura do revestimento (𝐹 = −𝐾𝛿2 onde, 𝐾 é um 

fator de proporcionalidade e 𝛿 é a espessura do revestimento). Além disso, eletrólitos 

fluorados promovem uma interface entre os TNTs e o substrato rica em flúor, o que 

deixa a adesão entre ambos mais enfraquecida (YU et al., 2014; CAO et al., 2018). 

Os íons de flúor nessa região causam uma corrosão lenta formando defeitos 

estruturais na base dos nanotubos (ARRUDA, 2018). 

A carga normal utilizada no presente estudo (0 a 10 N) não foi suficiente para alcançar 

as cargas críticas Lc2 e Lc3 responsáveis, respectivamente, pelo primeiro ponto de 

exposição do substrato; e pelo total destacamento do revestimento com exposição 

total do substrato (GONÇALVES, 2012). 

Alguns trabalhos utilizados como referência apresentaram valores de cargas críticas 

bastante inferiores aos encontrados na presente pesquisa, tanto para o filme 

microporoso (MP), quanto para o filme nanotubular (TNT) (Tabela 13). No filme 

microporoso produzido por dos Santos (2013), o ensaio de riscamento foi também 

realizado até a carga crítica Lc1, cujo valor encontrado foi de (279 ± 46) mN.  Uma 

possível explicação para grande diferença em relação à presente pesquisa Lc1 = (8,34 

± 0,20) N pode estar no tempo de anodização, que foi de 60 minutos,12 vezes maior 

que o utilizado no atual trabalho (5 minutos). Algumas pesquisas indicam que à 

medida que o tempo se prolonga, o filme produzido pode se tornar frágil delaminando-

se mais facilmente do substrato (SANTOS et al., 2017). 

A Tabela 13 compila os resultados encontrados neste estudo para as cargas críticas 

versus a espessura dos filmes, bem como os parâmetros de obtenção dos filmes, 

comparando com achados de outros autores. A comparação destes dados com a 

literatura, reforçam a premissa de uma sensível melhora da adesão prática para os 

filmes obtidos neste estudo. 
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Tabela 13: Resumo comparativo com a literatura. 

Filme de TiO2 

sobre substrato 
Ti6Al4V 

Tensão 
[V] 

Tempo 
[min] 

Eletrólito 
Espessura 

[µm] 
Cargas Críticas 

Alcançadas 

Presente Estudo MP 174 5 H3PO4 (1,0 mol/L) 3,01 ± 0,58 Lc1: 8,34 ± 0,20 N 

Santos (2013) MP 280 60 H2SO4 (0,25 mol/L) + H3PO4 (0,25 mol/L) 3,80 ± 0,90 Lc1: 278,6 ± 45,6 mN 

Presente Estudo TNT 20 90 NaF (0,5% p/p) + C6H8O7 (0,1 mol/L) 0,74 ± 0,10 Lc1: 6,24 ± 0,20 N 

Santos (2014) TNT 15 60 HF (0,3% p/p) + H3PO4 (1,0 mol/L) 0,37 ± 0,04 Lc3: 9,6 mN 

Fonte: elaboração própria. 

No caso da camada nanotubular elaborada por Santos (2014), o resultado do ensaio 

de riscamento alcançou a carga crítica Lc3, na ordem de 9,6 mN. Comparando-se com 

o presente estudo (6,24 ± 0,20) N, o fator que mais chama a atenção para uma 

possível justificativa na diferença entre as cargas críticas alcançadas é a espessura 

dos revestimentos. A espessura obtida por Santos (2014) (0,37 ± 0,04) µm é duas 

vezes menor que o conseguido na atual pesquisa (0,74 ± 0,10) µm. Além de Alencar 

(2002), outros trabalhos mais recentes também mostram que o aumento na espessura 

do filme reflete na elevação da carga crítica (ALVES; NICODEMOS; ZAVAGLIA, 2012; 

HU et al., 2019).  
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7. CONCLUSÕES 

Como resultado do processamento dos filmes de TiO2, conclui-se que os parâmetros 

investigados permitiram obter tanto filmes nanotubulares - TNT (C6H8O7 0,1 mol/L + 

NaF 0,5 % p/p; 20 V CC; 90 minutos), como filmes microporosos - MP (H3PO4 1,0 

mol/L; 174 V CC; 5 minutos) com razoável reprodutibilidade a partir de um mesmo 

reator construído para essa pesquisa, mostrando a versatilidade desse 

processamento. 

A caracterização físico-química revelou a presença das fases α e β no substrato, 

confirmando se tratar da liga Ti6Al4V (ASTM F136, Ti grau 5 / α + β). Já a formação 

dos filmes pôde ser confirmada pela presença de anatásio e rutilo na superfície do 

material. 

A caracterização morfológica permitiu constatar a distribuição auto-organizada dos 

TNTs. Por sua vez, os MPs apresentaram uma formação porosa mais aleatória e 

espaçada. Identificou-se também que a espessura e diâmetro dos filmes produzidos 

se apresentaram similares à literatura. 

Quanto à rugosidade média (Ra), foi possível constatar que os tratamentos 

superficiais são capazes de aumenta-la consideravelmente em relação ao valor inicial 

encontrado para o substrato. 

Foi possível identificar que os tratamentos melhoraram significativamente a 

molhabilidade das superfícies (Ti6Al4V sem tratamento: 85°; TNT: 38,9°; MP: 36,5°), 

o que pode contribuir para a indução e melhoramento da bioatividade da liga Ti6Al4V. 

O ensaio de SBF permitiu observar que ambos os filmes de TiO2 são propícios à 

deposição de cálcio (Ca) e fósforo (P) em sua superfície após 28 dias de teste. A liga 

Ti6Al4V sem tratamento superficial obteve cerca de 1,6 % m/m de Ca e P. O grupo 

TNT alcançou aproximadamente 49 % m/m de Ca e 23 % m/m de P. E a superfície 
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MP atingiu cerca de 31 % m/m de Ca e 36 % m/m de P. Verificou-se também que o 

eletrólito contendo fósforo pode favorecer previamente sua deposição durante o 

tratamento eletroquímico para a formação dos filmes de TiO2. 

A avaliação de citotoxicidade realizada com bactérias através de disco-difusão em 

ágar e macrodiluição demonstrou que, tanto os filmes obtidos, quanto o substrato sem 

tratamento, apresentaram indicativos de não citotoxicidade. Ambos os filmes são 

propícios à adesão celular. Porém a organização topográfica dos TNTs é mais 

favorável nesse quesito. 

O ensaio de riscamento permitiu verificar que os parâmetros de processamento como: 

tipo e concentração do eletrólito; e o tempo, podem afetar diretamente a adesão dos 

filmes, sejam eles MPs ou TNTs. Constatou-se ainda que a morfologia desses filmes 

também pode influenciar em sua adesão ao substrato. Foi possível constatar através 

das cargas alcançadas (TNT: Lc1 ≈ 6 N e MP ≈ 8 N) que os filmes sofreram apenas 

falhas coesivas, apresentando trincas superficiais e demonstrando estarem 

fortemente aderidos ao substrato. Através da identificação de elevado percentual de 

titânio e oxigênio no sulco do risco, verificou-se que não houve destacamento dos 

filmes em relação à liga Ti6Al4V. 

Dessa forma, os resultados experimentais apresentados nesse trabalho indicam haver 

potencial para a aplicação de ambos os filmes como futuras opções de seleção no 

tratamento superficial da liga Ti6Al4V para utilização como biomaterial, sobretudo em 

dispositivos implantáveis destinados ao reparo ósseo. A utilização de linhagens de 

células osteogênicas sobre essas superfícies (continuação dos estudos de adesão 

celular), podem possivelmente contribuir para otimizar o processo terapêutico de 

osteocondução, ou seja, de elevação da bioatividade dos implantes, ligados ao Estado 

da Arte na Engenharia de Reabilitação. 
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8. SUGESTÕES PARA TRABALHOS FUTUROS 

 Estudar o perfil dos filmes produzidos através de caracterização realizada em 

Microscópio Eletrônica de Varredura (MEV) equipado com Feixe de Íon 

Focalizado (Focused Ion Beam – FIB); 

 Avaliar quantitativamente a microtopografia e nanotopografia dos filmes 

através de caracterização realizada em Microscópio de Força Atômica (Atomic 

Force Microscope – AFM); 

 Avaliar a dureza dos filmes através de ensaios para medir a microdureza e a 

nanodureza; 

 Avaliar a resistência ao desgaste dos filmes através de ensaios para medir a 

microabrasão e a nanoabrasão; 

 Avaliar a citotoxicidade e viabilidade celular in vitro com o uso de células pré-

osteoblásticas; 

 Avaliar a biocompatibilidade através do ensaio com a Membrana Cório-

Alantoide (Hens Egg Test-Chorion Allantoic Membrane – HET-CAM); 

 Avaliar a biocompatibilidade com ensaios in vivo; 

 Realizar um estudo dos filmes após tratamento térmico de recozimento para 

verificar sua resistência ao desgaste, adesão ao substrato e 

biocompatibilidade. 
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