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RESUMO

A principal liga utilizada para aplicações odontológicas e ortopédicas na fabricação de
implantes e próteses é a liga Ti-6Al-4V ELI (Níveis extra baixos de intersticiais). Isso se deve
a suas propriedades mecânicas, biocompatibilidade e alta resistência à corrosão. Contudo,
existem algumas limitações em relação a sua técnica de fabricação. Por isso, novas técnicas
utilizando lasers vêm sendo testadas para otimizar o processo de fabricação. Algumas
dessas técnicas são a fusão seletiva a laser, fusão por feixe de elétrons e sinterização direta
a laser. Essas técnicas permitem obter peças com geometricas complexas e personalizadas.
Entretanto, essas técnicas apresentam limitações em relação ao acabamento das superfícies.
Normalmente apresentam superfícies com alta rugosidade e presença de partículas não
fundidas. Isto é um fator muito importante, pois é na superfície que ocorrem as principais
reações entre o biomaterial e ambiente corpóreo. Com isso, este trabalho teve como objetivo
principal caracterizar a liga Ti-6Al-4V fabricada por fusão seletiva a laser, analisar sua
resistência à corrosão e avaliar a efetividade do ataque ácido na remoção das partículas
não aderidas. Para a caracterização foram utilizadas as técnicas de difração de raios
X, microscopia eletrônica de varredura, perfilometria óptica e molhabilidade. Para as
análises eletroquímicas foram utilizadas medida de potencial de circuito aberto, polarização
potenciodinâmica, cronoamperometria, espectroscopia de impedância eletroquímica e
amperometria de resistência zero que avaliaram o potencial e a corrente galvânica desta
liga em relação a liga CoCrMo. Os resultados obtidos foram comparados a liga Ti-6Al-4V
F136 que é a liga fabricada por forjamento. A liga produzida por fusão seletiva à laser
apresentou dureza similar à da liga F136. O tratamento com ácido fluorídrico foi mais
efetivo na remoção de partículas e aumento a resistência à corrosão da liga como recebida.
A resistência à corrosão das ligas estudadas diminuiu em soluções contendo íons de flúor.
Não foi observada corrosão galvânica entre os pares na solução de NaCl 0,9%. Porém, na
solução com flúor observou-se um comportamento galvânico entre os pares.

Palavras-chave: Corrosão. Ti-6Al-4V. Implantes. Manufatura aditiva.



ABSTRACT

The main alloy used for dental and orthopedic applications in the manufacture of implants
and prostheses is the Ti-6Al-4V ELI alloy (Extra Low Interstitial). This is due to its
mechanical properties, biocompatibility and high resistance to corrosion. However, there
are some limitations regarding its manufacturing technique. Therefore, new techniques
using lasers have been tested to optimize the manufacturing process. Some of these
techniques are selective laser fusion, electron beam fusion, and direct laser sintering. These
techniques allow to obtain parts with complex and customized geometrics. However, these
techniques have limitations regarding surface finishing. They usually have surfaces with
high roughness and presence of unfused particles. This is a very important factor as it is
on the surface that the main reactions between the biomaterial and the body environment
take place. Thus, this work had as main objective to characterize the Ti-6Al-4V alloy
manufactured by selective laser fusion, to analyze its resistance to corrosion and to evaluate
the effectiveness of acid attack in removing non-adhered particles. For the characterization,
X-ray diffraction, scanning electron microscopy, optical profilometry, wettability were used.
For the electrochemical analysis, measurements of open circuit potential, potentiodynamic
polarization, potentiostatic polarization, electrochemical impedance and zero resistance
amperometry were used, which evaluated the potential and galvanic current of this alloy
in relation to the CoCrMo alloy. The results obtained were compared to Ti-6Al-4V F136
alloy. The alloy had a hardness similar to F136. Treatment with hydrofluoric acid was
more effective in removing particles and increasing the corrosion resistance of the alloy as
received. Fluoride decreased the corrosion resistance of all conditions studied. Galvanic
corrosion was not observed between the pairs in the 0.9% NaCl solution. However, in the
fluorine solution, a galvanic behavior was observed.

Keywords: Corrosion. Ti-6Al-4V. Implants. Additive manufacturing.
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1 INTRODUÇÃO

A liga Ti-6Al-4V com níveis extra baixos de intersticiais (ELI- Extra Low Interstitial)
é especificada pelas seguintes Normas Técnicas ABNT NBR ISO 5832-3 (Implantes para
cirurgia - Materiais metálicos - Parte 3: Liga conformada de titânio 6-alumínio 4-vanádio),
ASTM F136 (Standard Specification for Wrought Titanium-6 Aluminum-4 Vanadium
ELI) Alloy for Surgical Implant Applications (UNS R56401), standard Specification for
Wrought Titanium-6Aluminum-4Vanadium ELI Alloy for Surgical Implant Applications
(UNS R56401), ASTM F3001 - 14 (Standard Specification for Additive Manufacturing
Titanium-6 Aluminum-4 Vanadium ELI (Extra Low Interstitial) with Powder Bed Fusion).
Esta liga tem sido utilizada em aplicações na área médico-odontológica devido as suas
propriedades mecânicas, boa biocompatibilidade e alta resistência à corrosão. Ela apresenta
microestrutura α + β na qual, o Al é elemento de liga, estabilizador da fase α e o vanádio
(V) da fase β (5, 6).

Os métodos de fabricação convencionais dos implantes e próteses por operações
de forjamento, usinagem e fresagem possuem algumas limitações na produção de peças
com formas complexas. Para atender estes requisitos foram desenvolvidos os métodos de
fabricação por manufatura aditiva. Um desses métodos com o uso de feixe de laser para
fundir é a fusão seletiva a laser (FSL), o qual consiste em uma técnica de fabricação com
o uso de um feixe laser sobre um leito de pó. Esta técnica permite a fabricação de peças
com geometrias complexas e em um curto período de tempo. Este método de fabricação
é um grande avanço na indústria biomédica, principalmente na fabricação de implantes
ortopédicos e crânio-faciais (7, 8).

Entretanto, a metodologia da fabricação por FSL apresenta algumas limitações,
tais como altas taxas de resfriamento que geram altas tensões residuais nos produtos. Estas
tensões são oriundas da formação de uma microestrutura martensítica α′ metaestável. Outro
fator, é o acabamento superficial deficiente que pode acarretar em maior liberação de íons e
até provocar a rejeição do material no corpo do paciente (9). Para se ter a osseointegração
e não ocorrer a rejeição do material é importante que as propriedades da superfície como
composição química, rugosidade e morfologia apresentem especificações adequadas para
facilitar as interações com as células e proteínas. Estes fatores são relacionados tanto
com a adesão celular, quanto com a resistência à corrosão. Superfícies com alta energia
superficial apresentam maior interação celular, porém a resistência à corrosão diminui (9).

Como os materiais biomédicos são utilizados em um meio agressivo, a resistência à
corrosão nestas ligas precisa ser bastante estudada. Deve-se considerar que a liberação
de íons tóxicos no organismo acarreta na rejeição e podem originar doenças. O titânio
e suas ligas são bem conhecidos por terem alta resistência à corrosão, pois estas ligas
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formam um filme de óxido passivo em sua superfície. Contudo, alguns fatores tendem a
diminuir a resistência à corrosão destas ligas, como a presença de íons cloro e flúor no
meio. Processos inflamatórios também aceleram os processos de dissolução destas ligas,
pois ocorre acidificação do meio fisiológico (10, 11).

A resistência à corrosão destas ligas produzidas pela técnica de fusão seletiva a
laser, é pouco conhecida e são necessários maiores estudos a seu respeito. Este método
de fabricação, apresenta um acabamento superficial inadequado, principalmente para
aplicações biomédicas, pois apresenta a presença de partículas não fundidas em sua
superfície, o que pode acarretar em processos de rejeição e um aumento na quantidade de
liberação de íons. Por isso, é importante o desenvolvimento de tratamentos de superfícies
que removam essas partículas e melhorem o acabamento (9, 12, 13).

Como a resistência à corrosão e a morfologia de superfície são fatores primordiais
para sucesso dos implantes. Este trabalho visa estudar implantes produzidos pela técnica de
fusão seletiva a laser, desenvolvendo novos tratamentos de superfícies que proporcionem um
melhor acabamento superficial e uma melhora na resistência à corrosão. As amostras foram
analisadas na forma como recebidas e após tratamento com ataque ácido na superfície. As
análises da resistência à corrosão foram realizadas em diferentes eletrólitos como NaCl
0,9% com e sem adição de flúor e variando o pH para simular o ambiente oral e corpóreo.
As principais técnicas utilizadas para analisar a resistência à corrosão foram a polarização
potenciodinâmica, polarização potenciostática, espectroscopia de impedância eletroquímica
e amperometria de resistência zero.



20

2 OBJETIVOS

2.1 Objetivo Geral
O objetivo deste trabalho é avaliar a resistência à corrosão da liga Ti-6Al-4V obtida

por fusão seletiva a laser, antes e após tratamentos de superfície que visam melhorar as
propriedades da superfície e verificar o potencial galvânico da liga em relação a outros
metais utilizados como biomateriais.

2.2 Objetivos Específicos
Os objetivos específicos deste trabalho foram:

(i) Caracterizar a microestrutura de amostras da liga Ti-6Al-4V produzida por fusão
seletiva a laser e forjada;

(ii) Realizar ataque ácido na superfície das amostras produzidas por fusão seletiva a
laser;

(iii) Analisar o efeito do eletrólito na resitência à corrosão;

(iv) Determinar o potencial galvânico da liga quando conectada a outras ligas utilizadas
como biomateriais.
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3 REVISÃO DE LITERATURA

3.1 Biomateriais
O uso dos materiais metálicos para a implantação no corpo humano é uma das

alternativas para restaurar partes danificadas do corpo, e melhorar a qualidade de vida
das pessoas que sofreram traumas ou possuem alguma doença degenerativa. Esta categoria
de materiais, denominados biomateriais, é utilizada para tratamento, substituição ou
ampliação de quaisquer tecidos, orgãos ou funções do corpo como parte integrante de
um sistema ou como um todo (14, 15). Estes materiais devem possuir um conjunto de
requisitos, como exibir propriedades adequadas com a função específica do implante, não
prejudicar os mecanismos de defesa do organismo e apresentar uma resistência à corrosão
compatível com a aplicação. Estas propriedades são importantes, considerando que os
materiais trabalham sob a ação mecânica em um meio salino altamente corrosivo (14, 15).

Dentre as principais aplicações dos biomateriais metálicos estão os implantes
ortopédicos e odontológicos. Os sistemas dos implantes odontológicos são compostos
por uma coroa, um pilar e um implante. Normalmente, a coroa é fabricada com um
material cerâmico, o pilar com a liga Co-Cr-Mo e os implantes são fabricados de titânio
comercialmente puro ou com liga de Ti. O esquema do sistema de implantes dentários é
apresentado na figura 1.

Figura 1 – Esquema de um sistema de implantes odontológicos (16).
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Os implantes ortopédicos figura 2, são utilizados para substituir partes do fêmur
quando ocorrem problemas causados por artrite, fraturas, dentre outros (17). Eles são
compostos por uma haste, cabeça do fêmur, e componente acetabular. Estes implantes
apresentam problemas relacionados ao desgaste e corrosão.Além de apresentarem altas
taxas de falhas e por isso é de grande importância um maior estudo, principalmente em
relação a novos métodos de fabricação (18).

A principal liga utilizada para a fabricação destes implantes é a Ti-6Al-4V ELI
(ASTM F136), pois ela apresenta uma alta resistência à corrosão e garante uma transmissão
de cargas para tecidos duro (osso), o que é muito importante quando os tecidos duros são
substituídos por próteses (19).

Figura 2 – Esquema de um sistema de implantes ortopédicos (17).

.

3.2 Ligas de Titânio
O titânio e suas ligas são os principais materiais metálicos utilizados para a

fabricação de próteses e implantes. Isto é devido a suas propriedades mecânicas, biocompa-
tibilidade e resistência à corrosão. O titânio comercialmente puro (Ti cp) utilizado na área
de biomateriais pode ser classificado de acordo com a sua composição química, seguindo
a norma ASTM F67 e ASTM F136 para a liga Ti-6Al-4V (3, 4). A composição química
pode ser observada na tabela 1.

Como pode ser observado na tabela 1, o titânio comercialmente puro pode ser
classificado do grau 1 ao grau 4, sendo o grau 5 a liga Ti-6Al-4V. O que difere entre
as classificações de grau 1 a grau 4 é o percentual de Fe e O, que confere ao material
propriedades mecânicas completamente diferentes. Quanto maior a concentração de oxigênio
e ferro maior é a resistência mecânica.

O titânio puro é um elemento alotrópico e exibe duas estruturas cristalinas. O Ti
apresenta a fase α à baixa temperatura e sofre transformação para β com o aquecimento.
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Tabela 1 – Classificação das ligas de titânio em relação a composição química de acordo
com as normas ASTM F136 e ASTM F67 (3, 4).

Composição química, % (massa/massa)
N H C Fe O Al V Ti

Grau 1 0,03 0,015 0,010 0,20 0,18 - - balanço
Grau 2 0,03 0,015 0,010 0,30 0,25 - - balanço
Grau 3 0,03 0,015 0,010 0,30 0,35 - - balanço
Grau 4 0,03 0,015 0,010 0,50 0,40 - - balanço
Grau 5 0,05 0,012 0,08 0,25 0,13 5,5-6,50 3,5-4,5 balanço

A fase α tem estrutura cristalina hexagonal compacta (HC) e a β cúbica de corpo centrado
(CCC). A temperatura de transformação β transus é em torno de 882 ◦C e a temperatura de
fusão 1668 ◦C. Alguns elementos de ligas quando adicionados ao titânio, podem promover
modificações nestas temperaturas e melhorar suas propriedades mecânicas. Estas melhorias
contribuem para a aplicação do titânio como substitutos de tecidos duros (9, 20, 21).

Com a adição de elementos de liga ao titânio, este pode apresentar outras fases
não encontradas no titânio comercialmente puro, como as fases metaestáveis martensita
α′ hexagonal e a martensita α′′ ortorrômbica que são obtidas quando se utiliza altas
taxas de resfriamento. A temperatura de transição entre as fases α e β é alterada combi-
nando elementos de liga com o titânio. Essa combinação, em consequência, altera a sua
microestrutura (21).

Os elementos de liga estabilizadores da fase β do titânio são o tântalo, molibdênio,
vanádio, níquel, nióbio, ferro, cromo e cobalto. O estanho tem efeito neutro. Os elementos
que estabilizam a fase α são o alumínio e algumas impurezas como o carbono e o oxigênio.
O zircônio é considerado estabilizador da fase β quando adicionado em conjunto com um
outro elemento, porém isolado como nas ligas binárias Ti-Zr ele é considerado um elemento
neutro. O oxigênio em alguns casos pode ser utilizado para controlar a resistência mecânica
da liga. Observa-se na figura 3 o efeito da adição dos elementos de liga nas temperaturas
de transição (20, 21).

Na liga Ti-6Al-4V o elemento de liga Al é estabilizador da fase α e o V é estabi-
lizador da fase β. Na temperatura ambiente esta liga apresenta as fases alfa e beta em
equilíbrio. Contudo, a transformação de fase desta liga depende diretamente do histórico
termomecânico utilizado para a fabricação da liga. A fase α + β, conforme diagrama
de equilíbrio, somente existe em processos de solidificação lenta ou recozimento para
homogenização (20).

Na figura 4 é apresentado o diagrama da liga Ti-6Al-4V ELI, no qual pode-se
observar os diferentes pontos críticos da liga. Os pontos Mi (temperatura inicial de
transformação martensítica) e Mf (temperatura final de transformação martensítica)
representam os pontos onde ocorrem o início e fim de formação da martensita na liga,
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Figura 3 – Efeito dos elementos de liga nas fases do titânio (20).

respectivamente (7, 8). Quando a liga é submetida a uma alta taxa de resfriamento, não
ocorrem processos difusionais e ocorre a formação de duas fases martensíticas α′ e α′′

metaestáveis (8).

Quando o material é submetido a um novo tratamento térmico a tendência é que
ocorra a transformação de uma destas fases de natureza martensítica para uma nova fase
de menor energia. Com isso, por exemplo, a fase α′ tende a se transformar nas fases α e β.
A fase α′ possui supersaturação de vanádio e, com o reaquecimento, ocorre a difusão deste
elemento para a fase β que apresenta maior solubilidade do vanádio que a fase α. Por isso,
quanto maior a quantidade de energia inserida no sistema, maior será a quantidade de α′

transformada (22).

Figura 4 – Diagrama da liga Ti-6Al-4V (7).
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3.3 Fusão seletiva a laser (FSL)
A fusão seletiva a laser é um processo de fusão de um leito de pó utilizando um laser

com alta intensidade como fonte de energia para fundir seletivamente regiões do pó. A fusão
ocorre de camada em camada mediante o planejamento e controle por computador. Esta
técnica tem tido grande avanço devido à facilidade de se produzir peças com geometrias
complexas e com rapidez (7).

Os métodos convencionais de fabricação de peças da liga Ti-6Al-4V consistem
em processos de fundição, forjamento e laminação seguidos de usinagem até a obtenção
das formas e dimensões finais da peça. Estes métodos tradicionais resultam em grande
desperdício de material, alto custo de fabricação e longos prazos (6).

Figura 5 – Detalhamento do processo de fusão do pó metálico através do feixe de laser
(23).

Para a ortopedia, as técnicas de fabricação utilizando manufatura aditiva é um
grande avanço, pois permite a fabricação de próteses personalizadas. Esta tecnologia
permite a prototipagem rápida de implantes com tamanho controlável, tende a reduzir o
peso dos implantes e se adequar ao biotipo do paciente (24).

Alguns parâmetros são muito importantes na fabricação de materiais por técnicas
de manufatura aditiva e estes afetam diretamente a qualidade da peça produzida, tais
como:

• Pó: Composição, distribuição de tamanho das partículas, propriedades de transfe-
rência de calor, espessura da camada a ser depositada em cada ciclo, formato das
partículas e propriedades ópticas.

• Laser: velocidade de varredura, potência, uso de atmosfera de proteção, distribuição
espacial do feixe de laser e diâmetro do feixe.
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• Estratégia de fabricação: definição do planos de varredura, tamanho da amostra,
direção do laser em x, y em z e precisão do projeto utilizado.

Os parâmetros mostrados acima tem influência direta nas propriedades obtidas
nos materiais fabricados por essas técnicas. De acordo com Zhao et al.(25) a estratégia
de varredura e a entrada de energia influenciam diretamente no tamanho dos poros
obtidos durante a fabricação. Outro fator que influenciou nas propriedades mecânicas e na
microestrutura é o tamanho da peça. Isso mostra que a escolha dos parâmetros tem que
ser feita de forma a otimizar o processo.

Liu e Shin(7) constataram que as ligas produzidas por FSL apresentam resistência à
fadiga maior que as ligas Ti-6Al-4V forjadas e fabricadas por fusão por feixe de elétrons. Isto
é uma característica importante, principalmente para a produção de próteses ortopédicas.

Em relação a interação do feixe de laser com a peça, Sun et al.(26) investigaram
o efeito dos parâmetros utilizados no laser na microestrutura, morfologia da superfície
e precisão dimensional. Constataram que, com o aumento da velocidade, as faixas de
varredura observadas mudaram de claras e uniformes para desordenadas. O aumento
da velocidade de varredura também afetou a microestrutura. A largura dos grãos β
anteriores diminuiram gradualmente e a fase α′ formada mudou para uma forma acicular
relativamente refinada.

3.4 Superfície do Titânio
A superfície do titânio influencia na interação das células com o implante. Esta

interação depende diretamente de algumas características como topografia da superfície,
composição química, cargas elétricas, tensões residuais e energia da superfície. Estas
características modificam a repulsão, atração, absorção e adsorção das proteínas e células,
assim como a osseointegração (27, 28).

A interação primária entre a superfície do material e o hospedeiro começa na
interface implante-organismo, que inclui uma rápida adsorção das proteínas e interação
com o tecido conjuntivo. Após, esta interação inicial ocorre o processo de recrutamento
celular em que células indiferenciadas se diferenciam em osteoblasto e osteoclasto. As
atividades osteoclásticas iniciais induzem o processo de reabsorção óssea e em seguida
ocorre a formação óssea (28, 29).

O desempenho dos implantes de Ti e de suas ligas está diretamente relacionado
às características do óxido formado na sua superfície. O óxido de Ti é responsável pela
biocompatibilidade destas ligas. O titânio forma diferentes tipos de óxidos, sendo eles: TiO,
Ti2O, Ti2O3, Ti2O5, Ti3O5 e TiO2. O principal óxido que influencia a biocompatibilidade
é o TiO2, que possui estado de oxidação +IV e apresenta três estruturas cristalinas
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diferentes (broquita, anatase e rutilo). A broquita apresenta estrutura ortorrômbica, a
anatase estrutura tetragonal e o rutilo tetragonal (30).

Os óxidos de titânio, em particular o TiO2, são termodinamicamente estáveis e a
energia livre de Gibbs para sua formação é extremamente negativa em diversos meios de
oxidação, como a água e moléculas orgânicas. O titânio é tão reativo que forma óxido ou
nitretos quando em contato com espécies contendo nitrogênio e oxigênio (31).

Uma outra característica importante na superfície do titânio é a presença de grupos
hidroxilas. Estes grupos são formados na superfície através da reação do filme de óxido com
a umidade do ar. Quando inseridos em soluções aquosas, essas hidroxilas aumentam sua
quantidade e tendem a se dissociar, formando cargas elétricas. Estas cargas elétricas são
importantes para a adsorção de proteínas. As proteínas são macromoléculas que apresentam
cargas positivas e negativas. A força de interação entre a proteína e a superfície do metal é
governada pela permissividade relativa do óxido, quanto maior for a permissividade maior
é a interação. A permissividade relativa do TiO2 é maior que a dos outros óxidos e por
isso este é o óxido preferencial para a osseintegração (10).

A concentração do óxido está diretamente relacionada com os elementos de liga e
pelas impurezas incorporadas durante o processo de fabricação dos implantes ou como
resultado da interação com o ambiente (31).

As características da superfície, como rugosidade e molhabilidade, são de grande
importância para as interações celulares. Quanto maior for a energia superficial, maior será
a molhabilidade e maior será a adesão celular à superfície. Feng et al.(27) caracterizaram a
superfície do titânio e a adesão celular e observaram que o aumento da rugosidade aumenta
a energia superficial e o número de grupos hidroxilas aderidos. Estas reações aumentam o
número de osteoblastos e a atividade celular (30). Entretanto, tratamentos de superfície
podem tornar as superfícies hidrofóbicas mesmo com o aumento da rugosidade (32).

3.5 Tratamento da superfície
As modificações da superfície dos implantes são frequentemente realizadas para

melhorar a resistência à corrosão, desgaste, morfologia superficial e biocompatibilidade.
Os tratamentos são por meio da anodização, ataque ácido, deposição de hidroxiapatita,
dentre outros (21, 28).

Implantes sem tratamento de superfície no estado como usinados apresentam
ranhuras superficiais oriundas do processo de usinagem. Implantes sem tratamento da
superfície apresentam processo de cicatrização deficiente. As células tendem a crescer
na direção das ranhuras e necessitam de maior tempo de cicatrização. O titânio com a
superfície usinada não apresenta atividade indutora como as superfícies tratadas (29).
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Inúmeros tratamentos de superfícies têm sido desenvolvidos nos últimos anos,
por meio de alteração da composição química, modificação da topografia ou utilizando
ambos. De acordo com Elias et al.(19), uma obtenção de uma rugosidade apropriada sem
uma direção preferencial, como pode ser visto em superfícies usinadas, faz com que as
células osteogênicas se espalhem mais facilmente em todas as direções. Isto faz com que
se tenha melhores resultados em relação à ancoragem celular e à adesão mecânica no
início do processo de osseintegração. Os implantes com tratamento possuem superfícies
com características homogêneas e morfologia isotrópica. Uma superfície anisotrópica é
heterogênea e apresenta sulcos orientados e marcas de ferramenta, promovendo orientação
para o espalhamento celular.

Na tabela 2 são apresentadas as principais técnicas utilizadas para melhorar as
propriedades da superfície dos implantes.

Tabela 2 – Diferentes tratamentos utilizados na superfície dos implantes, Adaptado de
(33).

Métodos de modificação de superfície Objetivo

Métodos mecânicos Melhora a adesão através da produção
de uma topografia específica.

Jateamento
Polimento
Lixamento
Usinagem

Métodos Químicos e Eletroquímicos

Melhora a bioatividade, biocompatibilidade e
condutividade óssea.

Permite remover possíveis contaminantes
oriundos do processo de usinagem
Aumenta a resistência à corrosão.

Tratamento Sol-Gel
Tratamento com ácido
Tratamento com solução alcalina
Oxidação
Métodos bioquímicos

Métodos Físicos
Melhora a biocompatibilidade, aumenta a

resistência à corrosão e melhora
a resistência ao desgaste.

Plasma
Implantação iônica
Deposição física de vapor (PVD)
Plasma spray, aspersão térmica

O tratamento com ácido foi um dos primeiros tratamentos de superfície dos
implantes. Ele pode ser realizado utilizando por exemplo uma mistura de ácido clorídrico
e ácido sulfúrico (HCl+ H2SO4) ou também uma mistura de ácido clorídrico e nítrico
(HCl +HNO3). Esse tratamento permite modificar de maneira controlada a rugosidade
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superficial (34).

A morfologia obtida com o tratamento por ataque ácido é isotrópica e com cavidades
de bordas definidas. Esta morfologia facilita a adesão das células, induz a retenção de
fibrinas e melhora o processo de ossseointegração. Outro fator importante é em relação ao
tempo para a aplicação de cargas sobre o implante. Nas superfícies lisas o tempo é maior
que para a superfície com ataque ácido. Os implantes submetidos ao ataque ácido são
recomendados para uso em osso com menor densidade e diminuem o tempo necessário de
cicatrização (35) .

A superfície dos implantes submetida ao ataque ácido é a que apresenta maior
índice de sucesso clínico. Os implantes com ataque ácido induzem maior diferenciação
celular, com forte contato entre osso e implante nos estágios iniciais da osseointegração e
aumenta a resistência à corrosão em relação aos implantes sem tratamento das superfícies
(36).

Outros tratamentos de superfície como o jateamento também apresentam bons
resultados no processo de osseointegração. A energia da superfície dos implantes neste
tratamento é alterada com o jateamento com óxido de silício, óxido de alumínio e óxido de
titânio. A rugosidade obtida após este tratamento é maior que o ataque ácido e menor do
que após tratamento utilizando revestimentos (37).

Um outro tratamento é o processo de anodização que consiste na utilização de
uma célula eletroquímica e uma solução ácida. Este tratamento apresenta um filme mais
espesso de óxido em relação ao ataque ácido e ao jateamento(37).
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3.6 Corrosão
De acordo com GENTIL(38), a corrosão é um processo de deterioração de um

material metálico devido à ação química ou eletroquímica do meio corrosivo e pode estar
associada ou não a esforços mecânicos. A deterioração do material faz com que ocorram
alterações indesejáveis como desgaste, variações químicas, modificações estruturais que o
tornam impróprio para o uso (39).

Os metais sofrem corrosão em diversos meios, porém o meio com maior frequência
é o aquoso. O mecanismo da corrosão neste meio é essencialmente eletroquímico. Assim,
técnicas eletroquímicas são utilizadas para controle, avaliação e investigação da corrosão.
Por exemplo, a determinação da susceptibilidade do material a corrosão por pite, por meio
da determinação do potencial de pite através de curvas de polarização anódica (40).

A corrosão química é decorrente de um ataque por um agente químico sobre o
material, não ocorre transferência de elétrons de uma área para a outra. Já a corrosão
eletroquímica ocorre de forma espontânea, quando um material é exposto a um eletrólito
e reações catódicas e anódicas ocorrem simultaneamente (38).

O ambiente do corpo humano é quimicamente e fisicamente diferente das condições
ambientais. Consequentemente, ligas metálicas que podem ser inertes ou passivas quando
expostas ao ar, podem sofrer corrosão em contato com os fluidos corpóreos. O sucesso dos
implantes está diretamente relacionado à resistência à corrosão, pois é um fator muito
importante para a biocompatibilidade (41).

Os metais e suas ligas utilizados como biomateriais são suceptíveis a diferentes tipos
de corrosão, tais como pites, frestas, galvânica e biológica, conforme mostrado na figura 6.
A corrosão por pite é uma corrosão localizada que leva à formação de microcavidades na
superfície do material. Esse tipo de corrosão ocorre com o rompimento localizado do filme
de passivação. A corrosão galvânica sucede com o contato de materiais diferentes em um
mesmo eletrólito. A corrosão em frestas normalmente ocorre no contato entre o pilar e o
implante devido a diferença de aeração (42).

No processo de corrosão os metais são oxidados a um estado de valência superior,
o qual leva a formação de íons metálicos dos elementos de liga.Eq:

M− > M+n + ne− (3.1)

Como os metais apresentam diferentes estados de valência, estes passam por vários
estágios de oxidação durante os processos de corrosão. Os elétrons liberados no processo
de dissolução do material, reação anódica, são utilizados no processo catódico que envolve
a liberação de hidrogênio ou a redução de oxigênio. Quanto maior for a taxa de dissolução
do metal maior é a corrente gerada. As reações catódicas relacionadas à redução do
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Figura 6 – Principais tipos de corrosão. Adaptado de (1)

oxigênio e a liberação de hidrogênio ocorrem em meio ácido e em meio básico. Abaixo são
apresentadas as reações que envolvem o meio ácido e o meio básico (40, 38).

• Meio básico ou neutro

Aerado
O2 + 2H2O + 4e−− > 4OH− (3.2)

não aerado

2H2O + 2e−− > 2OH− +H2 (3.3)

• Meio ácido

não aerado
2H+ + 2e−− > H2 (3.4)

aerado
O2 + 4H+ + 4e−− > 2H2O (3.5)

3.7 Resistência à corrosão das ligas de titânio
As superfícies do titânio e suas ligas possuem alta reatividade e excelente resistência

à corrosão devido à formação de um filme passivo protetor na superfície do material.
Contudo, a exposição destes materiais ao ambiente corpóreo faz com que a resistência
destes materiais diminua consideravelmente (43).

Os fluidos corporais apresentam íons de cloreto, presença de íons de flúor e possuem
um valor de pH quase neutro (7,2 a 7,4). Entretanto, quando ocorre algum processo
inflamatório no organismo causado, por exemplo, por cirurgia ou lesão, o pH pode diminuir
para 3-4, (41, 44, 45). A pressão parcial interna de oxigênio dentro do organismo é cerca
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de um quarto da pressão do oxigênio atmosférico. Isto faz com que a quantidade de
íons liberados durante o rompimento do filme do implante seja maior, o que dificulta a
repassivação do material (44). Os íons de titânio podem apresentar efeito mutagênico nas
células, seja por danificar diretamente o DNA (ácido desoxirribonucleico) e também por
induzir algumas reações alérgicas.

A contaminação bacteriana é outro problema grave que pode resultar em falha no
implante. Materiais que são implantados no corpo são os locais preferidos para a adesão
bacteriana. Uma infecção em uma raiz de um dente próximo ao implante pode provocar
em casos extremos o afrouxamento séptico do implante, além do aumento da liberação da
quantidade de íons no organismo. Portanto, quando se utiliza novas técnicas de fabricação
de implantes é importante garantir que o processo não afeta a resistência à corrosão e a
interação celular (46, 47).

Na figura 7 é apresentado o esquema simplificado da hierarquia temporal e espacial
que ocorre durante o processo de adaptação de um implante de titânio em um ambiente
corpóreo. Nesta figura são exibidas as reações iniciais e contínuas entre a superfície do
material e o hospedeiro. Estas reações são: adsorção de moléculas, adsorção de proteínas,
adesão celular, adesão bacteriana, ativação de macrófagos, formação de tecidos, inflamação
etc. Como pode ser observado quando não se obtém uma reação de cura, ocorrem processos
que geram complicações como inflamação, periodontites, falha por afrouxamento e um
aumento de degradação por microorganismo. Todos estes fatores contribuem para um
aumento da corrosão do material (10).

Figura 7 – Esquema das reações que ocorrem na superfície do implante de titânio. Adap-
tado de (10)
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Os íons liberados pelos processos de corrosão interagem diretamente com os tecidos
por diferentes mecanismos. Estas reações biológicas ocorrem com a interação entre o íon
e o hospedeiro. A composição da liga é um fator muito importante no processo. Esta
interação pode causar efeito adverso ao organismo, entre eles as alergias, alterações no
DNA e câncer. As reações adversas podem induzir problemas complexos nas células e até
a morte celular (48).

Nos implantes ortopédicos, comparado aos odontológicos, tem-se uma maior área de
exposição do material ao fluido corpóreo. Isto contribui para o aumento na quantidade de
íons liberados para o organismo. A principal falha dos implantes ortopédicos é causada por
desgaste que, por sua vez, é acelerado pelos processos de corrosão. Por isso é importante o
estudo da resistência à corrosão destes materiais e uma busca pelo aprimoramento dos
métodos de fabricação e tratamento da superfície (36).

A resistência à corrosão das ligas de titânio, como outros metais, depende de
parâmetros importantes como a composição química da liga, microestrutura e do meio
corrosivo ao qual está sendo exposto. O óxido de titânio TiO2 apresenta grande estabilidade
em diferentes pH, como pode ser observado no diagrama de Pourbaix (figura 8), (49). O
óxido é estável em toda a faixa de pH que varia de potenciais redutores até potenciais
oxidantes. Com isso, espera-se que o titânio apresente uma alta resistência à corrosão na
água e soluções salinas de cloreto. Contudo, em soluções ácidas redutoras pode apresentar
o rompimento do filme (50).

Fojt et al.(11) estudaram a resistência à corrosão da liga Ti-6Al-4V obtida por
duas técnicas 3D (fusão seletiva à laser e fusão por feixes de elétrons). Ambas as ligas
foram avaliadas em solução fisiológica através de técnicas eletroquímicas. Suas análises
permitiram concluir que todas as amostras apresentaram comportamento passivo. Porém,
a técnica de fusão seletiva a laser apresenta maior resistência à corrosão e se mostrou
adequada para a fabricação dos implantes. Entretanto, os pesquisadores salientam a
necessidade de maior aprofundamento em relação ao estudo da resistência à corrosão e
analisar como a quantidade de íons liberados pode interferir nas interações celulares com
a superfície dos implantes.

Nos processos de fusão a laser, as diferentes direções de varredura do feixe geram
distintas microestruturas, propriedades mecânicas e resistência à corrosão. Este comporta-
mento está diretamente relacionado à diferença dos percentuais e distribuição das fases
presentes na microestrutura. Dai et al.(12) estudaram o comportamento eletroquímico
de uma liga produzida por fusão seletiva à laser em diferentes direções e planos. Sabe-se
que a liga produzida por FSL possui uma microestrutura composta de martensita α′ com
a presença de alguns grãos β. Portanto, a diferença de fração volumétrica entre as fases
martensítica α′ e a fase β confere uma diferença de atividade eletroquímica e resistência à
corrosão. Quanto maior a quantidade de α′ presente, menor será a resistência à corrosão



Capítulo 3. Revisão de Literatura 34

Figura 8 – Diagrama de Pourbaix do Titânio em H2O a 25 ◦C, Cook e Olive(49).

(22).

Na figura 9 são mostradas curvas de polarização obtidas por Dai et al.(9) para a
liga Ti-6Al-4V forjada e para a liga produzida por FSL. Observa-se que a amostra forjada
possui filme passivo mais estável em sua superfície que a liga Ti-6Al-4V produzida por
FSL. De acordo com as curvas de polarização potenciodinâmica, é possível concluir que
a amostra de liga Ti-6Al-4V produzida por FSL apresenta menor resistência à corrosão
do que a liga comercial em uma ampla gama de potencial. Concluiu-se que esta menor
resistência à corrosão está diretamente relacionada à microestrutura martensítica da liga
obtida por FSL.

Chen et al.(13) analisaram a resistência à corrosão de amostras da liga Ti-6Al-4V
fabricadas por FSL em diferentes planos X, Y e Z. As amostras foram fabricadas com a
estratégia de caminho a laser em zigue-zague. Foi obtido um diagrama de Nyquist (figura
10), o qual mostrou uma diferença entre a resistência à corrosão nos diferentes planos e
em relação à liga comercial que foi submetida a um tratamento mecânico. A condição que
apresentou melhor resistência à corrosão foi a FSL fabricada nos planos Y e Z.

Zhao et al.(51) estudaram a resistência à corrosão da liga Ti-6Al-4V produzida por
diferentes técnicas de manufatura aditiva. O resultado da polarização potenciodinâmica
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Figura 9 – Curvas de polarização potenciodinâmica das ligas Ti-6Al-4V produzidas por
forjamento (A) e FSL (B) em solução de NaCl 3,5% (9).

Figura 10 – Gráfico de Nyquist mostrando os espectros EIS das amostras processadas
no plano X, Y e Z do plano Z e do Ti-6Al-4V forjado em solução de SBF a
temperatura corporal, Chen et al.(13).

(figura 11) sugeriu que a resistência à corrosão da amostra produzida por fusão seletiva
a laser foi melhor que a amostra produzida por fusão por feixe de elétrons. As amostras
fabricadas por fusão seletiva a laser apresentaram excelente resistência à corrosão e
constatou-se que é adequada para a implantação in vivo. O teste de cultura de células
realizado mostrou que a quantidade de íons precipitados de Al e V para as ligas fabricadas
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por fusão seletiva e por feixe de elétrons foram baixos e semelhantes à liga forjada.

Figura 11 – Curva de polarização da liga Ti-6Al-4V fabricada por diferentes técnicas de
manufatura aditiva (51).

3.8 Corrosão Galvânica
Quando dois ou mais dispositivos fabricados com ligas diferentes são colocados no

organismo e entram em contato com os eletrólitos, as diferenças de potenciais geram um
fluxo de corrente elétrica entre eles. Neste caso, forma-se uma célula galvânica. A corrente
galvânica gerada acelera o processo de corrosão da liga menos nobre. Esta corrente no
ambiente bucal não passa somente pela junção metal/metal, mas também através dos
tecidos, o que pode acarretar em dor e inflamações (52, 53).

A interação galvânica pode ser contínua ou intermitente. A contínua ocorre por
exemplo entre restaurações adjacentes aos implantes, por exemplo em partes de aparelho
ortodôntico e entre implantes e pilares. Entretanto, o acúmulo de produtos de corrosão
na superfície de contato pode impedir o contato elétrico e aumentar a resistência ôhmica,
tornando a corrente galvânica insignificante. Contudo, quando o contato é intermitente,
como em restaurações, a abrasão das superfícies metálicas pode resultar em picos de
correntes. É importante ressaltar que na interação contínua o processo de abrasão devido
a mastigação também acarreta aumento da corrente (54).

Lee et al.(55) e seus colaboradores estudaram a corrosão galvânica entre o titânio
e uma liga de níquel-cromo e a toxicidade de seus íons. Eles estudaram através da cultura
de células o comportamento celular em relação ao contato entre as ligas. Concluiram que a
quantidade de íons liberados foi maior em relação à presença de apenas uma das ligas. O
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aumento da concentração de íons ocasionou efeitos adversos no tecido circundante como a
citotoxidade, diminuição do crescimento e proliferação celular.

Normalmente, na odontologia se utiliza o implante fabricado com titânio e com
a liga Ti-6Al-4V (ASTM F136), o qual é conectado a um pilar de Co-Cr-Mo. Com isto,
é importante analisar a corrosão galvânica entre eles. Principalmente com o emprego da
liga de Ti-6Al-4V usada na FSL, uma vez que existem poucos trabalhos que analisam o
comportamento eletroquímico desta liga após este tipo de processamento. Este tipo de
corrosão pode ocasionar uma eletrodeposição local na superfície do implante e problemas
na reabsorção óssea (52, 56, 57).

Outra condição em que pode ocorrer corrosão galvânica no ambiente oral é o
uso de fios ortodônticos e brackets com diferentes combinações de materiais metálicos.
Alguns exemplos de ligas utilizadas são os aços inoxidáveis, níquel-cromo, níquel-titânio,
dentre outras. Essas diferentes combinações em contato com a saliva acarreta em corrosão
galvânica e a quantidade de íons liberada no organismo aumenta de forma considerável e é
importante considerar estes fatores na escolha do procedimento a ser realizado (58).

A corrosão galvânica entre o pilar e o implante foi estudada por Mellado-Valero
et al.(56) pela técnica de amperometria de resistência zero (ZRA), que é utilizada para
medir a corrente e o potencial galvânico que flui entre dois materiais diferentes (figura
12). Os pesquisadores observaram que na solução de saliva artificial os valores de corrente
galvânica foram baixos e o potencial permaneceu constante. Contudo, na solução em
que foi feita a adição de íons de flúor e a acidificação do meio, os valores de potenciais
galvânicos diminuíram e ocorreu um aumento da corrente galvânica. A corrosão resultante
entre o acoplamento do titânio com diferentes metais ou ligas aumenta a liberação de íons,
e foi relatado que pode levar a possíveis falhas nos implantes após o sucesso inicial.



Capítulo 3. Revisão de Literatura 38

Figura 12 – Valores médios ao final de cada hora de imersão da (a) corrente galvânica e
(b) potencial galvânico do par TiG2 / CoCr em saliva artificial (AS) e saliva
artificial com adição de flúor com pH3 (56).

3.9 Influência dos íons de flúor no ambiente oral
O flúor é um elemento importante para a saúde bucal. Ele influência no processo

de restauração dos dentes e por isso é necessário que se mantenha uma certa quantidade
na saliva para evitar problemas orais. A quantidade de flúor presente no ambiente oral
varia de 200 a 2000 ppm. Este pode ser obtido através do uso de enxaguatórios bucais,
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dentrifícios e ingestão de água fluoretada (59).

O flúor pode ser encontrado no ambiente oral na forma ionizada na saliva, ionizado
na placa dentária, formando fluoreto de cálcio, aderido ao esmalte e aos tecidos moles. O
flúor é distribuido para a placa dentária e para os tecidos orais através de difusão. A placa
dentária atua como um reservatório liberando flúor quando necessário (60).

Contudo, como já relatado, o flúor afeta diretamente o comportamento da resistência
à corrosão das ligas de titânio. Este acelera o processo de corrosão destas ligas, fazendo
com que ocorra uma maior liberação de íons no organismo e por isso é um fator importante
a ser levado em consideração ao analisar a resistência à corrosão destes materiais no
ambiente oral (61).

A presença de íons de flúor na saliva aumenta a agressividade do meio à superfície
do titânio. Os íons de flúor interagem com os íons de H+ presente na saliva, produzindo
um ambiente levemente ácido, que pode deteriorar o filme de óxido de titânio formando
um complexo solúvel. O titânio tri e tetrahaletos tendem a formar complexos com átomos
oxidáveis. Os complexos formados são [TiF6]2−, [TiF6]3−, [TiCl5(H2O)]−, [TiCl6]2− e
[TiCl5(H2O)]2−. Estes são conhecidos por formarem sal com NH4 e metais alcalinos. A
formação destes tipo de sais explica a dissolução de titânio na presença de HF e NaF. Os
parâmetros de rede destes complexos geram no filme de óxidos muitos defeitos estruturais
e assim estes óxidos são considerados frágeis (2, 62).

Na figura 13 tem-se um diagrama que mostra as reações que ocorrem na superfície
do titânio na presença de íons de flúor. Na figura 13 (a), observa-se um filme passivo
compacto formado com a presença de hidroxilas resultante do processo de adsorção e
ionização da água (H2O). Este filme de óxido apresenta valência mista na superfície e
a formação do TiO2 ocorre pelo mecanismo de migração de vacância de oxigênio. Estes
sítios de oxigênio migram para a interface filme/solução e reagem com o oxigênio formando
O2. Como não há a presença de fluoretos, o filme se mantém estável, compacto e com
alta resistência à corrosão. Conforme se tem uma pequena concentração de fluoretos, mais
íons de hidrogênio são adsorvidos na superfície do filme (FB). O processo de dissolução
ocorre aleatóriamente. Este filme protetivo é transformado em um filme poroso com alta
penetrabilidade e baixa resistência à corrosão (63).

Com a diminuição do filme protetivo (FB), a formação do TiO2 ocorre mais
rapidamente devido a diminição da resistência das vacâncias de oxigênio que migram para
a superfície. Isso resulta em uma distância menor de migração e quando a concentração
de flúor ainda é baixa, menor que o valor crítico, o equilíbrio dinâmico entre dissolução e
formação de TiO2 se mantém estável (63).

Entretanto, ao se ter uma maior concentração de íons de flúor presente no meio,
ocorre uma dissolução completa do filme protetivo (FB) e forma um filme discontínuo e
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Figura 13 – Diagrama das reações na superfície do titânio em solução contendo diferentes
concentrações de flúor em que o Ti (titânio), FP( filme poroso), FB ( filme
barreira) e S (solução). Retirado de (63).

poroso (FP), pois a taxa de dissolução ultrapassa a taxa de formação. Sendo assim, o F−

atinge a superfície do metal e corrói o titânio diretamente. Nesse processo são formados os
intermediários TiF x

3−x ad adsorvido no titânio e TiF x
3−x aq dissolvido na solução. Após,

ocorre a dessorção da superfície do titânio e estes são oxidados a [TiF6]2− que possui maior
estabilidade termodinâmica (63).

Abaixo são apresentados um resumo das reações envolvidas nos processos:
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Tim− > TiO2(vo) + 4e (3.6)

TiO2(2V 0) +O2− > TiO2 (3.7)

TiO2(2V 0) +H2O− > TiO2 + 4H+ (3.8)

TiO2 + 4H+ + 4F−− > TiF4 + 2H2O (3.9)

TiF4 + 2F−aq− > TiF 2−
6 (3.10)

Ti+ xF−− > TiF 3−x
xad + 3e (3.11)

TiF 3−x
xad − > TiF 3−x

xaq (3.12)

De acordo com Licausi, Muñoz e Borrás(64) a adição de flúor na saliva acelera o
processo de dissolução das ligas de titânio, conforme a figura 14. Observa-se que ocorre
um aumento da densidade de corrente para ambas as ligas conforme foi aumentado a
concentração de flúor. Quanto maior é a concentração de flúor maior é a taxa de dissolução
e maior a concentração de [TiF6]2− na superfície do material e na solução.

Na figura 15 mostra-se a curva de polarização obtida por Schiff et al.(2) para a
liga Ti-6Al-4V em saliva artificial, saliva com flúor, saliva em pH ácido e saliva em pH
ácido com a adição de flúor. Estes observaram que a adição de flúor e a acidificação
aceleraram o processo de dissolução da liga. Isso ocorreu devido a maior presença de íons
H+ que juntamente com os íons de flúor formaram HF e assim intensificaram o processo
de dissolução do filme.
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Figura 14 – Curvas de polarização potenciodinâmica para as ligas Ti-6Al-4V:(a) fundida
e (b) PM nas nas soluções estudadas a 37 C. AS - saliva artificial, Mw, AS-
100F− - saliva mais 100 ppm de flúor e AS+1000F− saliva mais 1000 ppm
flúor (64).
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Figura 15 – Curvas de polarização para liga Ti-6Al-4V em diferentes meios (2).
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4 MATERIAIS E MÉTODOS

4.1 Materiais
No presente trabalho foram utilizadas amostras da Ti-6Al-4V e de CoCrMo. As

amostras de Ti-6Al-4V foram produzidas por fusão seletiva a laser (FSL) pela empresa
Plenum (Jundiai, SP) e a empresa Conexão Sistema de Próteses (Arujá, SP) forneceu
barras de Ti-6Al-4V e de CoCrMo. As amostras produzidas por FSL foram na forma de
discos e implantes dentários. Para a fabricação foram usados pós conforme as especificações
da Norma ASTM F2924-14 (Standard Specification for Additive Manufacturing Ti-6Al-4V
Powder Bed Fusion).

Na fabricação das peças por usinagem pela empresa Conexão foi utilizada a liga
Ti-6Al-4V especificada pela Norma ASTM F136 e da liga de CoCrMo pela Norma ASTM
F1537 e composição química nominal Co-28Cr-6Mo.

Mostra-se na figura 16 o diagrama dos procedimentos adotados no presente trabalho.

Figura 16 – Diagrama das análises realizadas
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4.2 Tratamento Superfície
Neste trabalho foram analisadas as influências de dois tratamentos químicos da

superfície da liga Ti-6Al-4V obtida por fusão seletiva a laser. O primeiro tratamento
químico foi realizado no com uma solução de ácido fluorídrico durante diferentes tempos
e o segundo tratamento analisado consistiu em uma mistura dos ácidos HNO3, HCl e
H2SO4.

• Tratamento químico 1- ácido fluorídrico para os tempos de 10, 20 e 30 minutos;

• Tratamento químico 2- Misturas de ácidos HNO3, HCl e H2SO4.

Após a realização dos ataques, as amostras foram lavadas em água destilada e em
banho ultrassônico durante 30 min para a remoção de resíduos.

As concentrações não podem ser divulgadas devido aos ataques serem de uso
comerciais.

4.3 Caracterização das ligas de Titânio

4.3.1 Metalografia das amostras
O preparo das amostras foi realizado seguindo a norma ASTM E407 – 07. Ini-

cialmente, foi realizado o preparo com lixas d’agua de carboneto de silício (SIC) com
granulometrias de 100 a 2500 mesh. Após o lixamento, as amostras foram submetidas ao
polimento mecânico utilizando uma solução contendo sílica coloidal (OP-S) (7 partes),
peróxido de hidrogênio 30% (3 partes), 2 gotas de HNO3 e uma gota de HF.

Os ataques ácidos para revelar as microestruturas da liga foram:

• Reagente Kroll: solução contendo 2 ml de HF + 10 ml HNO3 + 88 ml H2O;

• Segunda solução química: 4,7 ml de ácido acético, 1,25 H2SO4 e 2,08 ml HF.

4.3.2 Microscopia Eletrônica de Varredura (MEV)
Para a análise da morfologia superficial e da microestrutura foi utilizado o microscó-

pio eletrônico de varredura Field Emission Gun FEI QUANTA FEG 250® com diferentes
aumentos.

4.3.3 Difração de raios X
A identificação das fases presente foi realizada por difração de raios X. Os corpos

de prova receberam a mesma preparação para a análise metalográfica até o polimento final
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com sílica coloidal. O equipamento utilizado foi um difratômetro X’PERT PRO MRD da
empresa PANalytical.

Os ensaios foram realizados na configuração foco linha, utilizando-se o software
X’Pert Data Collector versão 2.2j de 2010. Mostra-se na Tabela 3 os parâmetros usados.

Tabela 3 – Parâmetros utilizados na análise por DRX.

Parâmetros
Fonte de radiação Co λ =1,789010
Voltagem do tubo 40kV
Filtro Fe
Corrente do tubo 40mA
soller slit 0,04rad
Step Size 0,0295◦
Anti-scatter slit 1◦
Divergence slit 1/2◦
Faixa de varredura (2 θ) 20,00 - 120,00
Contagem por segundo (cps) 299,370

4.3.4 Microdureza Vickers
As análises da microdureza Vickers foram realizadas nas amostras Ti-6Al-4V

forjadas, Ti-6Al-4V FSL no estado como recebida. Os ensaios foram realizados com
emprego do microdurômetro Shimadzu série HMV-G com auxílio do software AVPAK,
seguindo os procedimentos preconizados pela norma ASTM E384-16. Antes da realização
dos ensaios as amostras foram submetidas a processo de lixamento e polimento igual a
preparação descrita no tópico 4.3.1.

4.3.5 Rugosidade
A análise da rugosidade da superfície das amostras foi realizada com o perfilometro

3D New View 7100 Profi- lometer (Zygo Co, Middlefield, CT, USA). As análises foram
realizadas antes e após os tratamento das superfícies.

4.3.6 Molhabilidade
A energia da superfície foi quantificada por meio do ensaio de molhabilidade

mediante a medida do ângulo de contato de uma gota d’água destilada com as superfícies
das amostras. Os ensaios foram realizados com as amostras nos estados como recebidas,
após tratamento térmico e após tratamento de superfície. O equipamento utilizado foi o
goniômetro FTA 100 (First Ten Angstroms, Portsmouth, VG, EUA). Como eletrólito foi
utilizado a água destilada e realizadas 5 medidas em cada amostra.
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4.3.7 Análises Eletroquímicas
Para avaliar a susceptibilidade à corrosão dos materiais foram realizados ensaios

eletroquímicos de medida de potencial de circuito aberto, polarização potenciodinâmica,
polarização potenciostática, impedância eletroquímica e amperometria de resistência zero.
As medidas foram realizadas na temperatura ambiente e foi utilizado como eletrólito uma
solução de NaCl 0,9% que simula a saliva artificial e com NaCl 0,9% com adição de íons
de flúor. Para a solução contendo fluoreto foi pesada uma de 442 mg de fluoreto de sódio,
para um litro de solução. A solução preparada contém 200 ppm de íons de flúor.

O equipamento utilizado foi o potenciostato/galvanostato da marca AUTOLAB,
modelo PGSTAT 302N. A célula eletroquímica utilizada foi a convencional contendo três
eletrodos: calomelano (referência), platina (contraeletrodo) e o eletrodo de trabalho foi
a amostra estudada. Para as medidas galvânicas a montagem da célula foi realizada de
forma diferente. A montagem da celula galvânica foi feita com base na norma ABNT NBR
15613-5. Mostra-se na tabela 4 e 5 as condições das amostras e os parâmetros dos ensaios
eletroquímicos, respectivamente.

Tabela 4 – Condições das amostras analisadas.

Condições das amostras Nomenclatura
Ti-6Al-4V produzido por fusão seletiva
a laser com partículas na superfície
nos estado como recebidas.

Ti-6Al-4V FSL CR

Ti-6Al-4V produzido por fusão seletiva
a laser com a superfície lixada Ti-6Al-4V FSL lixada

Ti-6Al-4V produzido por fusão seletiva
a laser e ataque ácido H2SO4 +HCl +H2O. Ti-6Al-4V FSL H2SO4 +HCl

Ti-6Al-4V produzido por fusão seletiva
a laser e ataque ácido HF 2O min. Ti-6Al-4V FSL HF

Ti-6Al-4V F136 Ti-6Al-4V F136

Tabela 5 – Parâmetros utilizados para as análises eletroquímicas.

Análise Parâmetros
OCP Tempo: 3600 s

Polarização potenciodinâmica Taxa de varredura: 0,001 V/s;
Potenciais: -1,2 V a 2 V

Polarização potenciostática Potenciais: 0,5 V e 2 V
Tempo: 3600 s

Espectroscopia de impedância eletroquímica
Amplitude: 7 mV
f=3 mHz a 100 kHz
Resolução: 7 pontos por década
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Figura 17 – Esquema da célula eletroquímica convencional de três eletrodos.

4.3.7.1 Polarização Potenciodinâmica

A polarização potenciodinâmica é uma das principais técnicas eletroquímicas
utilizada para analisar a resistência à corrosão. No presente trabalho as curvas foram
obtidas após a estabilização do potencial de circuito aberto (OCP) durante 3600 s. Em
seguida, foi realizada uma varredura anódica iniciando em -1,2 V até 2 V com velocidade
de varredura de 0,001 V/s. Esse valor de sobretensão utilizado foi definido a partir de
ensaios realizados no laboratório e ensaios similares encontrados na literatura (9, 51, 65).
Mostra-se na figura 17 o esquema da montagem da célula.

4.3.7.2 Cronoamperometria

As medidas de cronoamperometria foram realizadas após as análises dos resultados
da polarização potenciodinâmica. Os potenciais utilizados foram 0,5 V e 2 V por um
período de 3600 s.

4.3.7.3 Espectroscopia de Impedância Eletroquímica

A impedância eletroquímica foi realizada inicialmente em relação ao potencial de
circuito aberto medido durante 1800 s e os parâmetros utilizados foram: amplitude 7 mV ,
resolução de 7 pontos por década e faixa de frequência de 100 kHZ a 3 mHz.
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4.3.7.4 Amperometria de resistência zero - ZRA

A técnica eletroquímica de amperometria de resistência zero permite estudar
o potencial galvânico entre duas ligas. Por esta técnica é possível obter os valores de
potencial e corrente galvânica. Os ensaios foram realizados seguindo a norma ABNT NBR
15613-5. Esta técnica utiliza uma célula convencional de três eletrodos. Porém, o material
considerado como catodo foi utilizado como contra-eletrodo, o anodo foi o eletrodo de
trabalho e o calomelano como referência. Para determinar o anodo e o catodo, foram
realizados ensaios de OCP durante 24 h e neste intervalo foi observado a evolução do
potencial. A liga CoCrMo foi considerado como catodo e o Ti-6Al-4V como anodo. As
análises foram realizadas em triplicatas e por um período de tempo de 24 h nas soluções
estudadas. Mostra-se na figura 18 o esquema da célula utilizada para as análises de
amperometria de resistência zero para medir potencial e corrente galvânica.

Figura 18 – Esquema da célula utilizada para as analises de amperometria de resistência
zero para medir potencial e corrente galvânica.
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5 RESULTADOS E DISCUSSÃO

5.1 Caracterização Microestrutural
As microestruturas das amostras estudadas foram caracterizadas por microscopia

eletronica de varredura. Na figura 19 são mostradas a microestruturas da liga Ti-6Al-4V
produzida de acordo com a norma ASTM F136 e a liga Ti-6Al-4V produzida por fusão
seletiva a laser. Nas imagens da liga Ti-6Al-4V F136, figura 19, observa-se uma microes-
trutura composta por fase α (hexagonal compacta) e fase β (cúbica de corpo centrado).
A liga apresenta uma composição de fase α e precipitados de fase β homogeneamente
distribuídos na matriz. Essa microestrutura é caracterítica de amostras obtidas mediante a
resfriamento lento. O elemento de liga responsável por estabilizar a fase β na temperatura
ambiente é o vanádio e a fase α o alumínio (66).

Pode-se observar na figura 19 a presença da fase β retida proveniente de altas tem-
peraturas e que não foi transformada totalmente durante o resfriamento, como analisaram
AGUIAR et al.(67) e Lütjering(68).

A microestrutura observada para a liga produzida por fusão seletiva a laser, figura
19 é caracterizada por uma microestrutura em formato de agulha. A morfologia no formato
de agulha corresponde a fase martensítica α′. Esse tipo de microestrutura é comumente
encontrada em ligas produzidas por manufatura aditiva e elas são obtidas devido ao
refriamento com uma taxa acelerada (7, 20). Conforme Ettefagh] et al.(22), a fase α′ é
considerada uma fase com alta energia e é uma fase metaestável. Esta fase metaestável
possue uma concetração alta de vanádio comparado a fase α encontrada na liga que
apresenta um resfriamento lento. Isso ocorre pois a alta taxa de resfriamento não permite
a difusão do vanádio. A retenção de vanádio se dá em função da alta taxa de resfriamento
que se observa no processo de fusão seletiva a laser, impedindo a partição deste elemento
para a fase beta remanescente.

Conforme Soares et al.(69), as tensões residuais resultantes do processo de manufa-
tura aditiva podem ocorrer devido à diferença no tempo de contração entre as camadas
mais superficiais e as camadas mais internas da peça, à mudança de volume produzida por
transformação de fase e ao travamento e aumento da densidade de discordâncias. Sendo as
duas últimas oriundas da formação de uma microestrutura martensítica α′ metaestável.

Além disso, segundo Sun et al.(70) a fase α′ pode ser diferenciada em α′ primária,
α′ secundária, α′ terciária, α′ quaternária, lamelar, hastes ou pontos de α′ de acordo com a
morfologia da fase e o local de crescimento. A fase α′ primária exibe o tamanho maior, α′

secundário possui precipitado com menor comprimento, o α′ terciário é formado a partir
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Figura 19 – Microscopia eletrônica de varredura das ligas Ti-6Al-4V F136 e Ti-6Al-4V
FSL em 1000 x, 5000 x e 10.000 x.

do α′ secundário e o α′ quartenário a partir do α′ terciário. A sequência de formação das
fases ocorre devido ao modo de fabricação ser camada por camada, levando o material ao
resfriamento rápido e reaquecimento contínuo.

Mostra-se na figura 20 uma micrografia da microestrutura da liga Ti-6Al-4V FSL.
É possível observar que as agulhas possuem diferentes tamanhos e direções. Observa-se
a presença de agulhas de martensita com diferentes tamanhos e algumas apresentam
nucleação a partir de uma outra martensita. Esta formação dos cristais da matensitas está
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diretamente ligada ao ciclo térmico ao qual o material é exposto no processo de fabricação,
e este influencia a quantidade e a ordem de formação da martensita α′ (71).

Figura 20 – Microscopia eletrônica de varredura da liga Ti-6Al-4V FSL indicando as fases
presente.
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5.2 Difração de raios X (DRX)
A análise por difração de raios X foi utilizada para determinar as fases presentes

nas amostras. Entretanto, as ligas de titânio apresentam uma dificuldade na identificação
das fases devido a sobreposição dos picos difratados.

Na figura 21 são apresentados os difatogramas obtidos para as ligas Ti-6Al-4V
F136 e para a liga Ti-6Al-4V produzida por fusão seletiva a laser. Pode- se observar a
presença de picos das fases α, α′ e β característica das ligas de titânio.

A análise sugere que a liga Ti-6Al-4V F136 apresenta as fases α e β. A fase α
apresenta estrutura critalina hexagonal compacta (HC) e a fase β cúbica de corpo centrado
(CCC). As fase α é formada durante o resfriamento lento através de processos difusionais
e o β não transformado fica retido. Estes resultados foram confirmados pelas análises no
MEV.

O difratograma de difração da liga Ti-6Al-4V FSL (fusão seletiva a laser) é mostrada
na figura 21. Como as fases α e α′ apresentam a mesma estrutura cristalina (HC) e
parâmetros de rede semelhante é difícil diferenciar estas fases. Entretanto, de acordo
com os resultados obtido pela análise de microscopia eletrônica de varredura podemos
afirmar que os picos são da fase α′ que possui morfologia na forma de agulha. A fase
martensítica metaestável encontrada nesta liga ocorre devido a um rápido processo de
solificação durante o processamento. O resfriamento imposto nos ciclos térmicos localmente
após a fusão local durante o processo de manufatura aditiva impede a difusão de vanádio
e como resultado α′ tem maior concentração de vanádio que a fase α. Zhao et al.(25)
encontraram resultados similares em suas análises.

Sallica-Leva, Jardini e Fogagnolo(72) citam que picos mais amplos podem ser
associados a esta fase fora do equilíbrio, associada a maior concentração de vanádio na fase
α′. O vanádio retido nessa fase causa uma supersaturação resultando em uma deformação
do cristal e aumento da intensidade dos picos. Contudo, isso não pode ser observado no
DRX obtido.
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Figura 21 – Difratogramas das amostras das ligas Ti-6Al-4V F136 e Ti-6Al-4V FSL.

5.3 Microdureza
Mostra-se na figura 22 os valores da microdureza Vickers da liga Ti-6Al-4V obtida

por FSL e da liga Ti-6Al-4V F136. É possível observar que ambas as ligas apresentam
alto valor de dureza comparadas a liga de titânio comercialmente puro (Ti cp) que
apresenta valor de microdureza entorno de 237 Hv (19). As durezas das ligas apresentam
uma diferença entre elas e isso se deve a presença de fase martensítica na liga fabricada
por fusão seletiva a laser . É observado um desvio padrão maior para a liga FSL, que
está associado à presença de poros e de fases metaestáveis. Os valores de microdureza
encontrados para a liga produzida por fusão seletiva a laser coincidem com a literatura,
conforme Niinomi(73) e Song et al.(74).

A microdureza entorno de 300 a 400 HV é característica da liga Ti-6Al-4V. Poondla
et al.(75) encontraram valor de microdureza similar para a liga Ti- 6Al-4V (F136) produzida
pelo método convencional. O alto valor de dureza dessa liga e sua alta resistência mecânica
confere a esse material uma ampla aplicabilidade na área biomédica. Esta alta resistência
mecânica é relacionada a presença de precipitados de fase beta que ficam retidos conforme
ocorre o processo de nucleação da fase α. Os precipitados causam distorções na rede gerando
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Figura 22 – Microdureza das amostras da liga Ti-6Al-4V F136 e Ti-6Al-4V FSL

assim aumento da resistência mecânica. A presença dos precipitados foi identificado tanto
pelas análises de MEV quanto pela análise de DRX.

A liga Ti-6Al-4V FSL não apresenta precipitados de fase β em sua microestrutura
e sim uma microestutura composta por agulhas de martensitas α′. A formação desta
matensita gera uma grande concentração de discordâncias e deformação que faz com
que essa resistência mecânica seja alta. Wu et al.(76) encontraram resultado similar. A
evolução microestrutural e microdureza da liga Ti-6Al-4V produzida por fusão seletiva
a laser e a microdureza da liga a temperatura ambiente foi da ordem de 360 HV, valor
similar ao encontrado no presente trabalho. A microestrutura encontrada pelos autores foi
a fase martensítica α′.

Apesar da microesrutura das duas ligas serem completamente diferentes, ambas
apresentam distintos mecanismos de endurecimento que faz com que a sua dureza seja
similar. Na liga Ti-6Al-4V F136, o mecanismo de endurecimento é a formação de precipi-
tados β que faz com esse valor de dureza seja alto. Já a liga Ti-6Al-4V FSL apresenta a
fase martensítica α′ que quando formada gera uma grande quantidade de discordâncias e
maclas, conferindo uma alta dureza a liga (71).
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5.4 Caracterização da Morfologia de superfície

5.4.1 Tratamento de Superfície
Mostra-se na Figura 23 que as amostras produzidas por fusão seletiva a laser

apresentam partículas fracamente aderidas na superfície. A presença destas partículas
parcialmente fundidas na superficie é inevitável para amostras produzidas por esta técnica
pois depende dos parâmetros de processamento e do material utilizado para a produção
da liga. O tamanho e morfologia das partículas são semelhantes às partículas do pó
utilizado para o processamento. A presença de partículas parcialmente fundidas é devido
à difusão térmica que ocorreu entre o pó e o material solidificado, levando à adesão
de partículas do pó na superfície. Além disso, algumas partículas no limite do feixe do
laser são fundidas, podendo ficar aderidas à superfície da amostra (77). As partículas
parcialmente aderidas podem ser deletérias às propriedades mecânicas, principalmente à
fadiga e a resistência à corrosão da liga. Além disso, em materiais para uso biológico as
partículas parcialmente aderidas podem se desprender durante a inserção do implante e
serem liberadas no organismo, resultando em inflamações (78, 72).

Figura 23 – Superfície das amostras como recebidas da liga Ti-6Al-4V produzidas por
fusão seletiva a laser em diferentes aumentos.

Diferentes técnicas para a remoção de partículas tem sido testadas, entre elas a
utilização de tratamento térmico seguido por jateamento (77), somente jateamento (79) e
o tratamento com ataque ácido e polimento eletroquímico (80).

Pyka et al.(80) testaram dois tratamentos de superfície utilizando ácido para a
remoção das partículas em uma peça produzida de Ti-6Al-4V produzida por fusão seletiva
a laser. Os tratamentos foram com solução contendo HF e outro utilizando a solução de
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HF seguido por polimento eletroquímico. Os tratamentos foram efetivos para remoção das
partículas fracamente aderidas e a morfologia foi adequada para a adesão celular.

Com base nos dados da literartura, no presente trabalho foram propostos tratamen-
tos químicos da superfície para remover as partículas parcialmente aderidas, obter uma
superfície mais homogênea, melhorar a resistência à corrosão e aumentar a osseointegração.

Mostra-se na figura 24 a morfologia da liga Ti-6Al-4V produzida por fusão seletiva
a laser após tratamento com ácido fluorídrico (HF) em três tempos: 10, 20 e 30 minutos.
É possível observar que com o tratamento de 10 minutos não ocorreu a remoção efetiva
das partículas da superfície da amostras. Para o tempo de 20 minutos ocorreu uma maior
remoção sem o ataque ao substrato da amostra. A melhor remoção das partículas ocorreu
com o ataque durante 30 minutos. Entretanto, o maior tempo de ataque pode ocasionar
uma dissolução significativa de material resultando na redução da espessura da amostra,
diminuindo resistência mecânica e criando concentradores de tensão. Com isso, o tempo
de 20 minutos foi mais efetivo para a remoção das partículas.

Figura 24 – Superfície das amostras na forma como recebidas submetidas a tratamento
com ácido fluorídrico para os tempos de 10 min, 20 min e 30 min.

A morfologia da superfície das ligas de titânio utilizadas para fabricação de im-
plantes é muito importante para o processo de osseointegração. Mostra-se na figura 25 as
morfologias da liga submetida ao tratamento com ácido fluorídrico durante 20 minutos e
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para a liga submetida a uma mistura de ácidos (ácido clorídrico, ácido sulfúrico e água).
É possível observar que as duas condições apresentam características completamente
diferentes. A superfície tratada com flúor apresenta menor quantidade de partículas não
aderidas na superfície. Esse tratamento é mais efetivo na remoção que o tratamento que
utiliza a mistura de ácido H2SO4 + HCl.

Uma outra característica observada pelas imagens é que o tratamento utilizando a
mistura de ácidos apresenta uma morfologia com a presença de microcavidades e a tratada
com HF apresenta uma superfície mais lisa. As microcavidades influenciam na adesão e
no ancoramento celular e induzem a retenção de fibrinas. O tamanho, a quantidade e a
distribuição das microcavidades podem facilitar o espalhamento e diferenciação celular
(19, 81). Ambas as morfologias de superfícies são anisotrópicas, pois estas são heterogêneas
e não apresentam microcavidades em uma mesma direção.

Figura 25 – Morfologia de superfície para a liga FSL com dois diferentes tratamentos(a),(b),
(c) e (d) HF 20 minutos e (e), (f), (g) e (h) H2SO4 + HCl.
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5.5 Rugosidade
A rugosidade como a molhabilidade são fatores muito importantes para as interações

celulares com a superfície de implantes. A rugosidade é responsável pelo sucesso da
osseointegração de implantes de titânio. Estas influenciam diretamente o processo de
adesão e proliferação celular, especialmente em relação a adesão de osteoblasto (82, 83, 84).

Na tabela são representados diferentes parâmetros de rugosidade que são Ra, Pv,
rms e R3z. O parâmetro Ra é a rugosidade média e este é medido a partir da média das
alturas dos picos. O parâmetro Pv (pico vale) é a distância entre picos e vales (85).

O R3z é definido como a média dos valores de rugosidade que corresponde a cada
um dos 5 módulos. São medidos em cada módulo a distância entre o terceiro pico mais
alto e o terceiro vale mais profundo em relação a uma linha média paralela (85).

Os mecanismos que envolvem a osseointegração dependem da rugosidade da su-
perfície, uma vez que as células apresentam comportamento diferentes entre superfícies
lisas e rugosas (29). Os osteoblastos e as proteínas de colágeno tendem a aderir melhor
em superfícies com rugosidade moderada e o fibroblasto e as células epiteliais tendem a
interagir melhor em superfícies lisas. Contudo, apesar da rugosidade ser tão importante
nas interações celulares, estudos não mostram os valores de rugosidade ideal. Alguns,
relacionam que a rugosidade ideal estaria em torno de 0,54 µm a 1,97 µm (19).

Analisando a tabela 6 observa-se os valores dos parâmetros de rugosidade obtidos
para as condição estudadas neste trabalho. Observa-se que o maior valor de Ra obtido
para as amostras estudadas foi para a condição Ti-6Al-4V FSL CR entorno de 14,47 µm.
Outros autores encontraram rugosidade entorno de 17,6 µm (78). Isto ocorre devido a uma
característica do processamento dessa liga que faz com que o material apresente partículas
não aderidas na superfície que levam a essa alta rugosidade. Essas partículas podem ser
observadas nas imagens de MEV figura 23.

Avaliando o tratamento com ácido para a remoção dessas partículas não aderidas,
é possível observar que para todos os tratamentos com ácido o valor de Ra foi menor
em relação a condição CR (como recebida). Isso mostra que os tratamentos com ácidos
diminuiram a rugosidade da liga. O menor valor de Ra encontrado foi para o tratamento
com HF para o tempo de 30 minutos. Porém, não há uma diferença significativa entre
o Ra para o tratamento com HF para 20 e 30 minutos. Os valores de Ra e Rms estão
correlacionados, pois estão ligados a rugosidade média. Com isso, é possível observar o
mesmo comportamento para os valores de Rms.

Desse modo, os valores de Pv e R3z também são correlacionados, pois estão ligados
a altura do pico e a profundidade dos vales. Verifica-se que ocorre uma diminuição dos
valores de PV e R3z para as condições Ti-6Al-4V HF 10 min, Ti-6Al-4V HF 20 min,
Ti-6Al-4V H2SO4 + HCl em relação a Ti-6Al-4V CR. Isso mostra que ocorreu uma
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homogeneização da superfície através da remoção de partículas. Contudo, para a condição
Ti-6Al-4V HF 30 min, tanto para o valor de PV como para o de R3z, ocorreu um aumento.
Esse aumento é correlacionado com um maior ataque à superfície pelo ácido. A remoção
das partículas foi mais efetiva, porém ocorreu um ataque ao substrato que fez com que
se atingisse profundidades de vales maiores que os outros tratamentos. Esse resultado
corrobora com que foi observado com as análises de MEV na figura 24.

Tabela 6 – Medidas de rugosidade das superfícies nas diferentes condições estudadas.

Amostras Ra µm Pv µm Rms µm R3z µm
Ti-6Al-4V
F136 0,145 ± 0,008 6,08 ± 2,72 0,258 ± 0,023 3,6 ± 0,58

Ti-6Al-4V
FLS CR 14,47 ± 1,14 110,65 ± 12,44 18,38 ± 0,511 97,69 ± 12,74

Ti-6Al-4V
FSL HF 10 min 11,18 ± 1,39 80,93 ± 12,26 13,72 ± 1,52 61,38 ± 10,13

Ti-6Al-4V
FSL HF 20 min 9,83 ± 1,35 95,83 ± 18,73 11,32 ± 0,68 77,75 ± 18,48

Ti-6Al-4V
FSL HF 30 min 9,47 ± 0,92 145,11 ± 66,32 12,21 ± 2,49 110,17 ± 76,39

Ti-6Al-4V
FSL H2SO4 +HCl

12,77 ± 1,25 99,61 ± 7,05 15,64 ± 1,53 73,01 ± 5,78

Na figura 26 tem-se a morfologia das superfícies obtida por perfilometria óptica.
É possível observar a diferença entre a superfície com e sem ataque ácido. A superfície
CR das amostras de fusão seletiva à laser, figura 26 (b), sem ataque ácido, apresenta uma
morfologia com uma alta rugosidade e uma grande quantidade de picos. Isso é referente a
presença das partículas.

Na fig 26 (c) e (d), tem-se a morfologia da superfície do Ti-6Al-4V FSL H2SO4

+ HCl e Ti-6Al-4V FSL HF 10 min, respectivamente. Essas condições foram as que
apresentaram pior efetividade na remoção de partículas e isso é comprovado tanto pelos
valores dos parâmetros obtidos quanto pelas análises de MEV. Nas imagens é possível
verificar que ambas apresentam uma menor quantidade de picos que a como recebida,
porém ainda assim a quantidade de picos é grande.

Nas imagens fig. 26 (e) e (f), observa-se uma morfologia mais lisa. Não é possível
observar a presença de partículas. Essa superfície mais lisa é devido a efetividade do ataque
do ácido na superfície. Na fig 26 (f), nota-se um aumento da profundidade dos vales e
picos um pouco mais altos que na 26 (e), corroborando com os resultados encontrados nos
valores de PV, R3z e nas imagens de MEV.
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Figura 26 – Interferometria óptica da morfologia das superfícies: (a) Ti-6Al-4V F136, (b)
Ti-6Al-4V FSL CR, (C) Ti-6Al-4V FSL H2SO4 + HCl, (d) Ti-6Al-4V FSL
HF 10 min, (e) Ti-6Al-4V FSL HF 20 min e (f) Ti-6Al-4V FSL HF 30 min.

5.6 Molhabilidade
Na superfície dos materiais metálicos existem ligações livres insaturadas que surgem

devido a energia livre da superfície, da qual a grandeza determina a natureza e a habilidade
de reagir com a água e com outras substâncias dissolvidas na água. Essa energia pode ser
quantificada através de ensaios de molhabilidade em que se mede o angulo de contato entre
o líquido e a superfície. Quando se tem ângulos de contato maior que 90◦, a superfície é
hidrofóbica e quando é menor tem-se uma superfície hidrofílica (32, 86). A determinação
do valor da energia livre se dá pela equação de young:

λsa = λsl + λlacosθ (5.1)

Onde:
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θ é o ângulo de contato;

λla é a energia dos átomos da superfície do líquido com o ar;

λsa é a energia superficial sólido ar e

λsl é a energia entre a interface do sólido com o líquido.

A análise de molhabilidade das superfícies foi utilizada para obter o valor da energia
de superfície e o ângulo de contato das amostras estudadas. Na tabela 7 é possivel observar
os valores dos ângulos de contato e de energia de superfície encontrados paras as diferentes
amostras.

Tabela 7 – Medidas dos angulos de contato e energia da superfícies das diferentes condições
estudadas em três tempos 0 s, 30 s e 60 s.

Ângulo de contato (◦) Energia de superfície
Amostras 0 s 30 s 60 s 0 s 30 s 60 s
Ti-6Al-4V F136 65,75 62,68 61,73 29,73 33,18 34,26
Ti-6Al-4V FLS CR 77,63 60,28 49,88 15,53 35,92 46,69
Ti-6Al-4V HF 90,97 88,52 84,05 -1,20 1,88 7,49
Ti-6Al-4V H2SO4 +HCl 107,61 103,85 101,81 -21,96 -17,45 -14,90
Ti-6Al-4V lixada 89,85 85,10 81,90 0,183 6,16 10,21

É possível observar que em relação ao ângulo de contato a condição que apresenta
um ângulo mais próximo de 90 é a condição submetida à tratamento com H2SO4 + HCl e
a superfície da liga Ti-6Al-4V FSL lixada. A hidrofobicidade dessas amostras pode está
relacionada ao tipo de filme presente na superfície e a espessura dele.

Nas figuras 27, 28 e 29 observa-se as imagens dos ângulos de contato, constata-se a
diminuição dos ângulos ao longo do tempo e que a condição que apresentou um menor
ângulo após 60 s foi a condição CR e a que apresentou maior ângulo foi a Ti-6Al-4V FSL
H2SO4 + HCl .

De acordo com Motta, Mattos e Elias(28) a molhabilidade está diretamente relaci-
onada com a energia de superfície e influência na interação entre o implante e o ambiente
fisiológico. A energia de superfície da camada de óxido do titânio depende do estado de
hidroxilação/hidratação do filme de óxido. Os tratamentos de superfície e a morfologia
influênciam diretamente a molhabilidade.

O valor da energia de superfície encontrado para a amostra Ti-6Al-4V FSL CR
foi maior que para as condições que foram tratadas quimicamente. Isso mostra que os
tratamento químicos tornaram a superfície hidrofóbica, pois promoveram uma diminuição
significante da energia de superfície.

Na figura 30 mostra-se a evolução do ângulo de contato e da energia de superfície das
condições estudadas ao longo do tempo. A condição que apresentou maior decrescimento
do ângulo de contato e aumento do valor da superfície foi a liga Ti-6Al-4V FSL CR. Ao
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Figura 27 – Ângulos de contato para as amostras no tempo de 0 segundos para as condições
Ti-6Al-4V F136, Ti-6Al-4V FSL CR, Ti-6Al-4V FSL lixada, Ti-6Al-4V FSL
H2SO4 + HCl e Ti-6Al-4V HF.

Figura 28 – Angulos de contato para as amostras no tempo de 30 segundos para as
condições Ti-6Al-4V F136, Ti-6Al-4V FSL CR, Ti-6Al-4V FSL lixada, Ti-
6Al-4V FSL H2SO4 + HCl e Ti-6Al-4V HF.

longo do tempo se tornou mais hidrofílica. Para as outras condições analisadas percebe-se
uma diminuição do ângulo, porém não foi de forma acentuada.
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Figura 29 – Ângulos de contato para as amostras no tempo de 60 segundos para as
condições Ti-6Al-4V F136, Ti-6Al-4V FSL CR, Ti-6Al-4V FSL lixada, Ti-
6Al-4V FSL H2SO4 + HCl e Ti-6Al-4V HF.

Figura 30 – Gráficos da evolução do ângulo de contato e energia de superfície para os
tempos de 0 s, 30 s, e 60 s.

5.7 Análises Eletroquímicas
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5.7.1 Medida de Potencial de Circuito Aberto (OCP)
Um material metálico quando inserido em uma solução tende a imediatamente

iniciar uma reação com a formação de íons dentro da solução e a permanência dos elétrons
do metal. A superfície do metal fica carregada eletricamente, gerando um campo elétrico
dentro da solução, e os íons carregados positivamente ficam próximos ao entorno da
interface metal-solução. Após um tempo tem-se estabelecido um estado estacionário que é
caracterizado pela formação da dupla camada e é medido pelo potencial de equilíbrio (40).

A medida de potencial de circuito aberto mede o potencial de equilíbrio entre a
superfície metálica e a solução. Este potencial foi monitorado durante 3600 s para verificar
o potencial de equilíbrio das superfícies estudadas nas soluções de NaCl 0,9 % e NaCl 0,9
% com 200 ppm fluoreto em pH3.

A evolução do potencial de circuito aberto das amostras metálicas imersas em
solução de NaCl 0,9% pode ser observado na figura 31. É possível observar que após a
imersão, ocorre uma evolução para valores mais nobres, principalmente para a liga F136
e a FSL lixada. Sugerindo a formação de um filme passivo com propriedades dielétricas
aprimoradas. Neste processo ocorre então a redução do oxigênio dissolvido nas soluções
(87).

Para os materiais metálicos, valores de potenciais mais positivos implicam em
resistência à corrosão superior. Essa evolução para valores mais positivos está ligada à
inibição de reações anódicas na superfície através da formação do filme protetivo (88).
Apesar das condições Ti-6Al-4V FSL CR, Ti-6Al-4V FSL H2SO4 + HCL e Ti-6Al-4V
FSL HF apresentarem os valores mais positivos, a evolução desses potenciais não ocorre
de forma contínua, mas ao longo do tempo percebe-se uma dificuldade de estabilização.

Na figura 32 é possível observar a evolução do potencial de circuito aberto para as
superfícies estudadas na solução de NaCl 0,9% com adição de 200 ppm de fluoreto em pH3.
A adição dos íons de flúor e a acidificação do meio, fizeram com que o valor do OCP fosse
deslocado para valores mais negativos, em torno de -1,2V , para todas as condições. A
estabilização do OCP em uma faixa de potencial menor é atribuída à reações de dissolução
ativa que acontecem na superfície do metal. Esta condição é relacionada a uma rápida
cinética de dissolução do material metálico sem a formação de um filme passivo (87, 89).

É possível observar que as condições Ti-6Al-4V F136 e Ti-6Al-4V FSL lixada, que
foram submetidas a uma preparação inicial com polimento mecânico, apresentam valores de
potenciais iniciais menores que as condições Ti-6Al-4V FSL CR, Ti-6Al-4V H2S04 +HCl
e Ti-6Al-4V FSL HF. Essas condições partiram de um potencial maior e decresceram ao
longo do tempo para valores menores, principalmente para as superfícies com tratamento
ácido que demoraram mais tempo para decrescer o potencial. Isso pode estar relacionado
à presença de partículas e agregados provenientes do processo de fabricação na superfície,
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Figura 31 – Medida de Potencial de Circuito Aberto (OCP) em meio de NaCl 0,9 % .

que a partir de um determinado tempo começa a sofrer dissolução, evoluindo assim para
valores mais negativos.

A diminuição dos valores de OCP indica um aumento na reatividade química da
liga, e consequentemente um aumento na intensidade da corrosão da liga. Na solução com
íons de flúor e pH3, a reação eletroquímica global é controlada catodicamente pela redução
do hidrogênio dissolvido na solução levando o material a sofrer corrosão (90).

Na tabela 8 tem-se os valores de OCP iniciais (Ei) e finais (Ef) para as soluções
estudadas.Na solução de NaCl 0,9% não foi observado uma variação significativa. Entre-
tanto, para a solução NaCl 0,9% + 200 ppm fluoreto em pH3 essa variação é observada.
Principalmente para as condições Ti-6Al-4V FSL CR, Ti-6Al-4V H2S04 +HCl e Ti-6Al-4V
FSL HF que apresentaram Ei bem maiores que o Ef. Esse comportamento confirma que
há algo sobre a superfície da liga que vai se modificando durante a exposição ao meio
corrosivo. Algo que está relacionado às partículas da superfície.

A medida de potencial de circuito aberto é uma importante fonte de informações
sobre a reatividade química dos metais quando imersos em diferentes soluções. Porém, essa
medida isolada apenas indica uma predisposição ou não à dissolução do material. Para
entendimento mais aprofundado sobre o comportamento do filme de óxido na superfície,
são necessárias análises de polarização potenciodinâmica, cronoamperometria e impedância
eletroquímica (87, 90).
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Figura 32 – Gráfico Potencial de Circuito Aberto (OCP) em meio de NaCl o,9 % com
adição de 200 ppm de fluoreto em pH3.

Tabela 8 – Valores de OCP para os tempos de Os e 3600s em meio de NaCl 0,9% e NaCl
0,9% + 200 ppm fluoreto pH3.

Condições NaCl 0,9% NaCl 0,9% + 200 ppm F−

Ei(V) Ef (V) Ei(V) Ef(V)
Ti-6Al-4V F136 -0,4875 ± 0,05 -0,2352±0,008 -0,9982 ±0,2151 -1,016 ±0,007
Ti-6Al-4V FSL

CR -0,2046 ±0,16 -0,0575±0,17 -0,2086 ±0,009 -1,1677±0,004

Ti-6Al-4V FSL
lixada -0,4127 ± 0,04 -0,1542±0,01 -1,0399 ± 0,11 -1,0908±0,003

Ti-6Al-4V FSL
H2SO4 +HCl -0,1882 ±0,064 -0,0759±0,01 0,0160 ± 0,05 -0,97213±0,04

Ti-6Al-4V FSL
HF -0,1166 ± 0,09 -0,1413±0,03 -0,0307± 0,12 -0,7198±0,4151

5.7.2 Polarização Potenciodinâmica
A polarização potenciodinâmica é a principal análise eletroquímica utilizada para

avaliar a resistência à corrosão de um material metálico. Nela são aplicados potenciais, com
uma velocidade de varredura fixa, e observado o valor de corrente gerada pelo material
no meio ao qual está imerso (38, 40). As análises foram realizadas para as condições:
Ti-6Al-4V F136, Ti-6Al-4V FSL CR (como recebida), Ti-6Al-4V FSL lixada, Ti-6Al-4V
FSL H2SO4 + HCl e Ti-6Al-4V FSL HF. Os eletrólitos utilizados foram NaCl 0,9% e
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NaCl 0,9% com adição de 200 ppm fluoreto em pH3.

São observados dois domínios na curva de polarização. O domínio catódico, em
que a corrente catódica é determinada pela redução da água e dissolução do oxigênio. E o
domínio anódico, onde ocorre a oxidação do material metálico (91).

Na figura 33 mostra-se a medida de polarização potenciodinâmica em NaCl 0,9%.
As ligas Ti-6Al-4V F136 e Ti-6Al-4V FSL apresentaram resistência à corrosão semelhante.
Ambas as ligas apresentaram uma alta resistência à corrosão com uma grande região
passiva que é característica das ligas de titânio. Apesar de ambas as ligas apresentarem
microestruturas diferentes, a F136 possui microestrutura α + β e a FSL lixada α′, os
comportamentos eletroquímicos de ambas foram análogos.

Toptan et al.(92) observaram comportamento similar em seus estudos.Analisaram a
resistência à corrosão entre a liga Ti-6Al-4V comercial (F136) e a Ti-6Al-4V fabricada por
fusão seletiva a laser por meio de polarização potenciodinâmica. Os valores de potencial
de corrosão e corrente encontrados não apresentaram diferença significativa.

No entanto, para a liga Ti-6Al-4V FSL CR observa-se uma menor resistência à
corrosão. Isso se deve à presença de partículas não aderidas encontradas na superfície
desse material. Essas partículas tendem a se desprender ocasionando um aumento na
corrente, e assim, diminuem a sua resistência à corrosão. Essa liga não apresenta uma
região ativa-passiva bem definida, como é característico das ligas de titânio. Devido a
esse comportamento eletroquímico desta liga, foram propostos tratamentos químicos que
removessem essas partículas, a fim de melhorar sua resistência à corrosão sem precisar
submeter o material a um processo de usinagem.

Observa-se as medidas obtidas para o Ti-6Al-4V FSL tratado com H2SO4 + HCl
e Ti-6Al-4V FSL tratado com HF. Nota-se que a condição tratada com ácido sulfúrico
e clorídrico, apresentou comportamento similar ao observado na curva da liga FSL sem
o tratamento. A corrente gerada pelo material foi alta, e esta condição também não
apresentou uma região passiva definida. Contudo, na faixa de potencial entre 1 e 1,6 V é
observada uma pequena região passiva, logo após isso ocorre um aumento da densidade
de corrente, definindo um potencial de pite. Em contrapartida, para a liga tratada com
ácido fluorídrico, observa-se pelo comportamento da curva, uma melhora na resistência à
corrosão comparada à condição CR. A curva apresenta uma região passiva bem definida
que não é observado na condição CR. Isso pode ser explicado pela efetividade do ataque
ácido na remoção das partículas. Nas imagens de MEV mostradas na figura 25, é possível
observar que o tratamento com ácido fluorídrico foi mais efetivo na remoção das partículas
do que o ataque com ácido sulfúrico e clorídrico. O tratamento com ácido fluorídrico
proporcionou uma superfície mais uniforme e melhorou a resistência à corrosão da liga
FSL.
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Figura 33 – Curva de polarização potenciodinâmica em NaCl 0,9% para as superfícies
estudadas.

Na figura 34 tem-se a curva de polarização na solução contendo 200 ppm de íons
de flúor, e acidificada até o pH 3. Ocorre um aumento significativo da corrente em relação
as mesmas condições na solução de NaCl 0,9%. Entretanto, em todas as condições são
observadas a presença de corrente crítica e região passiva bem definida. As condições que
apresentaram maior resistência à corrosão foram o Ti-6Al-4V F136 e o Ti-6Al-4V lixado.
As correntes na região anódica foram menores e muito próximas.

A condição que apresentou menor resistência à corrosão foi a Ti-6Al-4V CR. A
menor resistência dessa condição está relacionada à partículas não aderidas. O alto valor
de corrente se deve à reação anódica de dissolução dessas partículas, por meio da reação
entre os íons de F− e H+ formando ácido fluorídrico na superfície.

Os processos de corrosão das ligas de titânio em soluções com a presença de íons
de flúor são afetados pela concentração dos íons e pelo pH do meio. Em soluções com
baixo teor de íons de flúor e pH básico, a superfície metálica não é diretamente exposta à
solução, pois ocorre a formação de um filme poroso na superfície, de acordo com Ren et
al.(63).

Analisando os dados da tabela 9, observa-se que na solução de NaCl a corrente de
passivação para a liga lixada e F136, não apresentou diferença significativa. Entretanto,
a condição tratada com HF apresentou valor de corrente passiva maior. Os valores de
Ecorr, foram muito próximos com exceção para FSL H2SO4 + HCl que exibiu valor mais
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Figura 34 – Curva de polarização potenciodinâmica em NaCl 0,9% + 200 ppm flúor pH3
para as superfícies estudadas.

positivo.

Na solução contendo 200 ppm fluoreto em pH3, os valores de corrente de passivação
e de corrente crítica foram maiores para todas as condições estudadas. Contudo, o maior
valor de corrente crítica e de passivação encontrados foi para a condição CR que ficou em
torno de 2560 µA/cm2 e 228 µA/cm2 respectivamente, mostrando que essa foi a condição
com menor resistência à corrosão.
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Tabela 9 – Valores de corrente passiva (Ipass), potencial passivo (Epass), potencial de
corrosão (Ecorr) e corrente crítica (Icrit) para as condições estudadas em meio
de NaCl 0,9% e de NaCl 0,9% + 200 ppm fluoreto pH3.

Condições Ipass µA/cm2 Epass (mV) Ecorr (mV) Icrit µA/cm2

NaCl 0,9% Ti-6Al-4V F136 4,76 ± 0,009 175 ± 0,015 -185 ± 0,008 -
Ti-6Al-4V FSL
CR - - -268 ± 0,004 -

Ti-6Al-4V FSL
lixada 4,36±0,012 235 ± 0,02 -239 ± 0,009 -

Ti-6Al-4V FSL
H2SO4 +HCl - - -45 ± 0,006 -

Ti-6Al-4V FSL
HF 7,85±0,135 348±0,069 -222± 0,0002 -

NaCl 0,9%
+

200 ppm flúor
pH3

Ti-6Al-4V F136 112 ±0,08 502 ± 0,03 -1046 ± 0,09 344 ± 0,09

Ti-6Al-4V FSL
CR 228±0,02 -482 ± 0,069 -1163± 0,00 2560±0,004

Ti-6Al-4V FSL
lixada 99,51 ±0,016 -459 ± 0,029 -1110 ± 0,00 328,09±0,05

Ti-6Al-4V FSL
H2SO4 +HCl 81,28±0,069 -541 ± 0,02 -986 ± 0,064 233,66±0,01

Ti-6Al-4V FSL
HF 78,55 ±0,135 -525±0,05 -1076± 0,0005 254,68±0,008

5.7.3 Cronoamperometria
As medidas de cronoamperometria foram realizadas em dois potenciais diferentes,

0,5 V e 2 V, com o intuito de avaliar a resistência à corrosão dos filmes protetivos da
superfícies estudadas nos meios analisados de NaCl 0,9% pH6 e NaCl 0,9% com a adição de
200 ppm flúor em pH3. Esses potenciais foram escolhidos a partir da curva de polarização
potenciodinâmica, foi escolhido o potencial máximo e um potencial na região passiva. O
ensaio foi realizado durante 3600 s e foi medida a corrente em relação ao tempo.

Na figura 35 tem-se a cronoamperometria para a solução de NaCl 0,9%. Observa-se
na figura 35 (a), que a medida no potencial de 0,5 V não há uma variação significativa de
corrente. Isso porque nesse potencial o valor de corrente gerada é muito baixo, próximo a
zero em todas as condições estudadas.

Entretanto, na figura 35 (b), observa-se que ocorre um aumento de corrente para as
condições Ti-6Al4V CR e Ti-6Al-4V H2SO4 + HCl. Esses resultados corroboram com o que
foi observado nas medidas de polarização potenciodinâmica. Ambas as ligas apresentaram
uma menor resistência à corrosão, comparadas às outras condições. Isso mostra que o filme
passivo é instável, e assim, o processo de dissolução é mais acentuado.
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Figura 35 – Cronoamperometria das superfícies analisadas em meio de NaCl 0,9% em dois
diferentes potenciais (a) 0,5 V e (b) 2 V.

Na figura 36 tem -se as medidas para a solução com adição de 200 ppm de íons de
flúor e diminuição do pH de 6 para 3. Os valores de corrente observados foram maiores que
em solução de NaCl 0,9%. Na figura 36 (a), em 0,5 V, nota-se que não há uma diferença
significativa entre o valor de corrente gerada para as condições estudadas. Ocorre um
aumento da corrente em comparação com o eletrólito de NaCl 0,9%, porém, a variação
entre as condições é muito baixa. No entanto, na figura 36 (b), mostra-se uma mudança
significativa de valor de densidade de corrente principalmente para Ti-6Al-4V CR. O valor
da corrente anódica gerada aumenta ao longo do tempo, mostrando que nessa condição o
filme não é tão estável.
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Figura 36 – Cronoamperometria das superfícies analisadas em meio de NaCl 0,9% + 200
ppm flúor pH3 em dois diferentes potenciais (a) 0,5 V e (b) 2 V.

5.7.4 Efeito do meio eletrolítico sobre as ligas
Na figura 37 é apresentado a evolução do potencial de circuito aberto durante 3600

s das ligas Ti-6Al-4V F136 e Ti-6Al-4V FSL lixada, em três meios diferentes, sendo eles
NaCl 0,9 %, NaCl 0,9 % com adição de 200 ppm de íons de flúor em pH3 e NaCl 0,9 %
com adição de 1000 ppm de íons de flúor em pH3. É possível observar que o OCP em NaCl
ficou entorno de -0,2 V a -0,15 V. Porém, quando o eletrólito é acidificado e adicionado
íons de flúor, esse potencial apresenta um deslocamento para valores mais negativos. Isto
é um indicativo que o eletrólito acidificado e com o flúor é um meio mais agressivo para o
titânio, devido a esse grande deslocamento de potencial. Isso foi confirmado por Souza
et al.(87) que estudaram o comportamento de uma liga de titânio imersa em diferentes
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concentrações de flúor.

Figura 37 – Potencial de circuito aberto das ligas Ti-6Al-4V F136 e Ti-6Al-4V FSL lixada
em três meios diferentes: NaCl 0,9 % , NaCl 0,9 % + 200 ppm flúor pH3 e
NaCl 0,9% + 1000 ppm flúor pH3.

O TiO2 apresenta um limite de estabilidade que é dependente do pH. De acordo com
Barros et al.(89) a resistência à corrosão pode ser afetada com o aumento da concentração
de íons de flúor e a acidificação do meio. Isso porque a acidificação do meio com a dissociação
dos íons de flúor no NaF forma HF. Essa formação de HF reage com a superfície do titânio
acelerando o processo de dissolução.

Na tabela 10 são observados os valores de OCP nas três condições estudadas e é
possível observar que o menor valor de potencial é para as ligas na solução com maior
concentração de flúor.

Tabela 10 – Valores de OCP para as ligas Ti-6Al-4V F136 e Ti-6Al-4V FSL lixada em:
NaCl 0,9%, NaCl 0,9% + 200 ppm F− pH3 e NaCl 0,9% + 1000 ppm F−

pH3, no tempo de 3600 s.

Soluções Ti-6Al-4V F136 Ti-6Al-4V FSL
lixada

NaCl 0,9% -0,2352 ± 0,008 -0,1542 ± 0,01
NaCl 0,9% +200 ppm F− pH3 -1,016 ± 0,007 -1,0908 ± 0,003
NaCl 0,9% + 1000 ppm F− pH3 -1,176 ± 0,005 -1,132 ± 0,007

O gráfico da polarização potenciodinâmica, figura 38 compara o efeito o eletrólito
na resistência à corrosão das ligas Ti-6Al-4V F136 e Ti-6Al-4V FSL lixada. Observa-se
que a adição dos íons de flúor e a acidificação do meio aceleram o processo de dissolução
das ligas. Essa aceleração no processo de corrosão do titânio se dá pela interação entre os
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íons de flúor e a superfície, formando assim um filme poroso. Esse filme poroso se forma
com a interação entre os íons de flúor(F−) e o titânio.

Para as duas ligas estudadas é possível observar que conforme são aumentados a
quantidade de íons de flúor e a acidificação, maior é a densidade de corrente gerada pelo
material, e sendo assim, maior é o processo de dissolução. Nas curvas com adição dos íons
de flúor é possível observar regiões bem definidas onde se tem uma corrente crítica e uma
região passiva bem estabelecida.

O aumento da densidade de corrente nas soluções contendo íons de flúor, sugere
que o uso contínuo de dentifrícios eleva a probabilidade de ocorrer corrosão nos implantes.
Especialmente se estiver associado a um ambiente ácido (93, 94).

A corrosão das ligas de titânio em ambiente fluoretado está associada à formação
de complexos de titânio TiF62−, como relatado na figura 13. Quando o filme passivo é
removido da superfície do titânio e este é exposto ao eletrólito, o titânio é dissolvido a íons,
e estes são ligados aos íons de flúor. Porém, em baixas concentrações dos íons, ocorre a
formação de um filme poroso composto por titânio, fluoreto e oxigênio, com o filme de TiO2

permanecendo intacto. Com o aumento da concentração de íons e a acidificação, ocorre
a dissolução do TiO2 e aumenta a quantidade de hexafluoreto de titânio no organismo
(87, 91, 95).

Figura 38 – Curva de polarização das ligas Ti-6Al-4V F136 e Ti-6Al-4V FSL lixada em
três meios diferentes: NaCl 0,9 % , NaCl 0,9 % +200 ppm F− pH3 e NaCl
0,9% + 1000 ppm F− pH3.

A análise de cronoamperometria, figura 39, analisa o comportamento das ligas
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Tabela 11 – Valores de corrente passiva (Ipass), potencial passivo (Epass), Potencial de
corrosão (Ecorr) e corrente crítica (Icrit) para as ligas Ti-6Al-4V F136 e
Ti-6Al-4V FSL lixada em diferentes meios.
Condições Ipass (µA) Epass (mV) Ecorr (mV) Icrit (µA)

NaCl 0,9% Ti-6Al-4V F136 4,76 ± 0,009 175 ± 0,015 -185 ± 0,008 -
Ti-6Al-4V FSL
lixada 4,36±0,012 235 ± 0,02 -239 ± 0,009 -

NaCl 0,9%
+ Ti-6Al-4V F136 110,50 ±0,08 -502 ± 0,03 -1046 ± 0,09 344 ± 0,09

200 pppm
F− pH3

Ti-6Al-4V FSL
lixada 99,51 ±0,016 -459 ± 0,029 -1110 ± 0,00 328,09±0,05

NaCl 0,9%
+ Ti-6Al-4V F136 599,79±0,12 -514 ±0,02 -1,172 ±0,0002 3589±0,03

1000ppm
flúor pH3

Ti-6Al-4V FSL
lixada 511,91 ±0,005 -393± 0,01 -1141 ± 0,0005 2973±0,002

em dois potenciais diferentes. A polarização das amostras nos potenciais 0,5 V e 2 V
corresponde a uma polarização anódica. Em geral, é possível observar que o aumento
da concentração de íons de flúor e a acidificação, provocam um aumento no valor da
densidade de corrente gerada. Os resultados observados corroboram com as análises de
polarização potenciodinãmica. No potencial de 0,5 V , as densidades de corrente para
NaCl 0,9% e para NaCl 0,9% +200 ppm íons de flúor pH3 foram muito baixas em torno
de 0,13 mA/cm2 . Contudo, para a liga FSL lixada observa-se um aumento do valor de
corrente para 1000 ppm de íons de flúor. Apesar desse aumento, a densidade de corrente
ainda permanece baixa. Isso é devido, à alta resistência à corrosão do titânio.

Para o potencial fixo de 2 V, observa-se maiores valores de densidade de corrente
gerada. Esse comportamento ocorreu principalmente para a liga FSL lixada, em que foi
ensaiada na solução com 1000 ppm de íons de flúor. Nesse potencial de 2 V, na polarização
potenciodinâmica apresentou, uma quebra do filme passivo, e assim, um aumento da
densidade de corrente tal como pode ser visto na figura 39. Esse aumento da densidade de
corrente em ambas as soluções são devido à agressividade do flúor em relação ao titânio e
isso foi claramente observado nas outras análises realizadas.

Licausi, Muñoz e Borrás(64) realizaram análise de polarização potenciostática
utilizando o potencial de 0,2 V, em diferentes soluções com e sem a adição de flúor. Os
autores observaram que o aumento da quantidade de íons de flúor aumenta a densidade
de corrente gerada, corroborando com os resultados encontrados em nossos estudos.

Entretanto, como pode ser observado, os valores de corrente permanecem relativa-
mente baixos, o que sugere um excelente comportamento passivo da liga. Isso demonstra
que a presença de fluoretos não somente acelera a dissolução ativa, mas promove a deposição
de um filme que é produto do processo de corrosão (91).
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Figura 39 – Cronoamperometria das ligas Ti-6Al-4V F136 e Ti-6Al-4V FSL lixada em
três meios diferentes: NaCl 0,9 % , NaCl 0,9 % + 200 ppm fluoreto pH3 e
NaCl 0,9% + 1000 ppm fluoreto pH3. (a) 0,5 V e (b) 2 V.

A espectroscopia de impedância eletroquímica é normalmente aplicada para estudar
o sistema eletroquímico nas interfaces do metal com a solução. Na figura 40 são mostrados
os diagramas de Nyquist para as ligas Ti-6Al-4V F136, figura 40 (a), e Ti-6Al-4V FSL
lixada, figura 40 (b). Na solução de NaCl 0,9% é observado um único arco capacitivo.
Isso sugere que as ligas exibem comportamento passivo nessa condição. Para a solução
contendo 200 ppm e 1000 ppm de íons de flúor em pH3 é observado dois arcos capacitivos
e um arco indutivo . Além disso, também é observado a diminuição do diâmetro dos arcos
capacitivos na faixa de baixas frequências conforme o aumento da concentração de íons
de flúor. O arco capacitivo ou indutivo, formado em regiões de baixas frequências está
relacionado diretamente da quantidade de complexos de titânio e fluoretos formados na
superfície (91, 96).

No diagrama de bode, nas faixas de frequência intermediárias obtem-se as proprie-
dades do filme passivo, as frequências mais altas representam a resistência da solução e
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Figura 40 – Diagrama de Nyquist em meio de NaCl 0,9%,NaCl 0,9% + 200 ppm fluoreto
pH3 e NaCl 0,9% + 1000 ppm fluoreto pH3. (a) Ti-6Al-4V F136 e (b)Ti-6Al-4V
FSL lixada.

nas frequências mínimas se obtém dados sobre as propriedades da interface entre o filme
passivo e a superfície do material (97). Os ângulos de fase encontrados para a solução de
NaCl 0,9% estão próximos de 90 ◦ indicando um comportamento capacitivo e a presença
de um filme passivo estável e compacto. Contudo, conforme se tem a adição e o aumento
da concentração dos íons de flúor, e a acidificação do pH, observa-se uma diminuição do
ângulo e o estreitamento do pico. Em relação ao log |Z| observa-se uma inclinação linear
nas soluções contendo flúor com menores valores do módulo. Esse comportamento é uma
indicação do enfraquecimento da resistência à corrosão do filme passivo. Conforme foi
relatado por Ren et al.(63), valores de ângulo de fase menor que 60 ◦ implica na destruição
quase total do filme passivo.

Com base nos princípios eletroquímicos, os valores de Rp são determinados pela
extensão dos arcos no diagrama de Nyquist. Quanto maior é a extensão do arco maior
é o valor de Rp e maior é a resistência à corrosão do material. Um alto valor de Rp
nas ligas de titânio indica o crescimento de um filme de óxido na superfície (97, 98). Na
tabela 12 tem-se os valores de Rp (resistência à polarização), ωmax (ponto máximo do eixo
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Figura 41 – Representação de Bode do ângulo de fase (a) Ti-6Al-4V FSL lixada e (b)
Ti-6Al-4V F136, log |Z| (c) Ti-6Al-4V FSL lixada e (d) Ti-6Al-4V F136 em
meio de NaCl 0,%, NaCl 0,9% + 200 ppm fluoreto e NaCl 0,9% + 1000 ppm
fluoreto.

imaginário) e o ângulo de fase. Observa-se que o aumento da concentração de íons de flúor
diminui o valor de Rp e o valor do ângulo. Isso mostra que ocorre a destruição do filme
passivo. Zhang et al.(91) observou comportamento similar em seus estudos que avaliaram
o efeito da quantidade de íons de flúor na resistência à corrosão do titânio.

Comparando as duas ligas estudadas, nota-se que maior valor de Rp foi para a liga
Ti-6Al-4V FSL na solução NaCl 0,9% . Contudo, não foi observado diferença significativa
em relação aos valores dos ângulos entre as ligas nas soluções estudadas. Em NaCl 0,9% o
valor ficou em torno de 80 ◦ e nas soluções com 200 e 1000 ppm de fluoreto ficou em torno
de 50 ◦ e 35 ◦, respectivamente. Todos os resultados de impedância encontrados corroboram
com os resultados de OCP, polarização potenciodinâmica e cronoamperometria.
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Tabela 12 – Dados retirados das curvas de impedância. Rp = resistência à polarização,
ωmáx = Ponto máximo do eixo imaginário.

Rp (kΩ. cm2) ωmax (Hz) Ângulo (◦)
Ti-6Al-4V F136 - NaCl 0,9% 93,73 0,043 80,18
Ti-6Al-4V F136 - NaCl 0,9%
+ 200 ppm fluoreto pH3 0,265 4,56 55,40

Ti-6Al-4V F136 - NaCl 0,9%
+ 100 ppm fluoreto pH3 0,0938 17,32 35,19

Ti-6Al-4V FSL lixada - NaCl 0,9% 118,85 0,008 80,87
Ti-6Al-4V FSL lixada - NaCl 0,9%

+ 200 ppm fluoreto pH3 0,3062 4,56 51,52

Ti-6Al-4V FSL lixada - NaCl 0,9%
+ 1000 ppm fluoreto pH3 0,117 17,32 35,29

5.7.5 Medidas Galvânicas
As medidas galvânicas foram realizadas com intuito de avaliar se as ligas avaliadas,

quando conectadas à liga Co-Cr-Mo podem gerar uma corrente galvânica. Essa liga foi
escolhida devido ao seu grande uso na produção de abtuments (componentes protéticos).
Inicialmente foi realizada a medida do potencial de circuito aberto por um período
de 24 h para avaliar o potencial das ligas nos eletrólitos estudados. Para essa medida
foram utilizadas somente as ligas Ti-6Al-4V F136 e CoCrMo. Essa escolha foi devido
aos resultados de OCP, para o período de 3600 s, apresentarem valores semelhantes nas
condições estudadas para as ligas de titânio.

Na figura 42 mostra-se a medida de potencial de circuito aberto monitorada por
um período de 24 h. Essa análise foi realizada para avaliar qual liga seria colocada como
anodo e qual seria como catodo. Observa-se que a liga CoCrMo apresentou potenciais
mais nobres nas duas soluções. Contudo, a liga Ti-6Al-4V F136 apresenta um potencial
em valores mais negativos na solução NaCl 0,9% + 200 ppm íons em pH3. Isso indica que
é uma liga mais reativa nesta solução.

Para a realização das análises foi utilizado como catodo a liga Co-Cr-Mo e como
anodo as ligas de titânio nas condições: Ti-6Al-4V F136, Ti-6Al-4V FSL lixada, Ti-6Al-4V
FSL H2SO4 + HCl e Ti-6Al-4V HF. Essas condições foram escolhidas para analisar o
potencial galvânico, pois nestas condições as ligas apresentam potencial para a aplicação
biomédica. A condição Ti-6Al-4V CR não foi avaliada, pois como pode ser observado nas
outras análises de corrosão, esta condição apresentou a maior taxa de dissolução.

Para avaliar inicialmente as possíveis interações galvânicas entre as ligas, foi utilizada
a eq. 5.2, baseada GENTIL(38). Essa equação calcula a diferença dos potenciais das ligas
imersas em um mesmo eletrólito.
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Figura 42 – Medida de potencial de circuito aberto para o Ti-6Al-4V F136 e CoCrMo em
meio de NaCl 0,9% e NaCl 0,9% + 200 ppm F− pH3.

Ed = EpHx
Catodo − EpHx

Anodo (5.2)

É possível observar na tabela 13 os valores de Ed para as ligas nos diferentes
eletrólitos. Essa diferença de potencial aumenta conforme ocorre a adição de íons de flúor e
acidificação do meio. Essa informação é importante, pois indica uma possível ocorrência de
corrosão galvânica entre as ligas. A diferença de potencial em NaCl 0,9% foi muito baixa,
porém na solução de NaCl 0,9% + 200 ppm fluoreto, a diferença é grande e indica que a
corrente galvânica gerada será maior. Como no ambiente oral, esse material é utilizado
conectado, a ocorrência de corrosão galvânica pode acarretar em uma perda do implante,
aumento na quantidade de liberação de íons e rejeição (57).

Tabela 13 – Diferença de potencial Ed obtido pela eq.5.2 a partir do OCP das ligas.

Solução Ti-6Al-4V F136
EOCP

CoCrMo
EOCP

Ed
EOCP

NaCl 0,9% -0,0433 0,0456 0,0889
NaCl 0,9% +200 ppm fuoreto pH3 -0,9524 0,0945 1,046

O potencial galvânico observado na figura 43 é o potencial misto gerado pelo
contato do par imerso na solução de NaCl 0,9%. Observa-se que para Ti-6Al-4V F136 e
Ti-6Al-4V FSL lixada, o potencial ao longo do tempo evolui para valores mais positivos
que as condições Ti-6Al-4V FSL H2SO4 + HCl e Ti-6Al-4V FSL HF. Ambas as ligas
apresentam uma alta resistência à corrosão, e esse potencial positivo é relacionado à
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formação do filme passivo na superfície, que após um período de tempo tende a isolar as
reações entre os materiais (53). O potencial para essas outras condições tem uma pequena
redução. Entretanto, não é observado uma diferença siginificativa entre os valores finais
para os potenciais.

Figura 43 – Potencial Galvânico entre as condições estudadas Ti-6Al-4V F136, Ti-6Al-4V
FSL lixada, Ti-6Al-4V FSL H2SO4 + HCl e Ti-6Al-4V FSL HF e a liga
CoCrMo em meio de NaCl 0,9%.

Na figura 44 mostra-se o gráfico de corrente galvânica obtido na solução de NaCl
0,9%. O gráfico mostra os valores de corrente dos pares de 0 a 86400s. É possível observar
que a corrente gerada inicialmente pelos pares foi negativa, indicando que inicialmente
o titânio se comportou como catodo, embora o mesmo tenha sido escolhido inicialmente
como anodo. Entretanto, após um período de tempo, é possível observar que a corrente se
torna positiva, tornando o titânio o anodo da reação. Esse comportamento também foi
observado por Mellado-Valero et al.(56), quando compararam o comportamento galvânico
entre o Ti Cp e uma liga CoCrMo.

Para as condições Ti-6Al-4V FSL H2SO4 + HCl e Ti-6Al-4V FSL HF, a corrente
nos tempos iniciais foi maior comparada à Ti-6Al-4V F136 e Ti-6Al-4V FSL. Isso mostra
um potencial de redução maior dessas condições nas primeiras horas. Contudo, os valores
de corrente encontrados foram muito baixos, e após um intervalo de tempo chega próximo
a zero. Esse comportamento indica que o uso desses materiais em conjunto nesse eletrólito
não provoca prejuízo no ambiente oral.
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Cortada et al.(99) avaliaram o comportamento galvânico entre diferentes ligas
utilizadas para aplicação odontológica, em saliva artificial. Para o par Ti-NiCr, a corrente
medida apresentou inicialmente valores negativos e evoluindo ao longo do tempo para
valores positivos. Isso mostrou que ambas as ligas apresentaram um comportamento nobre,
e assim, a transferência de elétrons entre elas foi próxima a zero.

Figura 44 – Corrente Galvânica entre as condições estudadas Ti-6Al-4V F136, Ti-6Al-4V
FSL lixada, Ti-6Al-4V FSL H2SO4 + HCl e Ti-6Al-4V FSL HF e a liga
CoCrMo em meio de NaCl 0,9%.

Entretanto, na figura 45 tem-se o potencial dos pares imersos em uma solução
de NaCl 0,9% com adição de 200 ppm fluoreto e acidificado. Observa-se que o valor de
potencial diminuiu em relação ao apresentado na solução de NaCl. Isso indica que nesta
condição, o valor da corrente gerada tende a ser maior. O potencial obtido é menor e a
corrosão possivelmente será mais acentuada.

Barros et al.(89) observaram comportamento similar em suas análises para estudar
o comportamento galvânico entre Ti-6Al-4V Eli e a liga NiCr em diferentes soluções
contendo íons de flúor. Os autores concluiram que a diminuição do potencial indica uma
maior tendência à corrosão galvânica entre os pares, e que isso não afeta a corrosão da
liga NiCr.

Levando em consideração os tratamentos realizados com ataque ácido na superfície
da liga fabricada por fusão seletiva a laser, pode-se observar que em ambas as condições,
os valores de potenciais foram maiores que para as ligas lixadas. Possivelmente esse
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comportamento relaciona-se ao filme que é formado a partir desses ataques. O filme
formado a partir de tratamentos com ácido tendem a ser mais espessos que os filmes
obtidos de forma natural. Porém, estes podem ser mais espessos e menos estáveis.

Figura 45 – Potencial Galvânico entre as condições estudadas Ti-6Al-4V F136, Ti-6Al-4V
FSL lixada, Ti-6Al-4V FSL H2SO4 + HCl e Ti-6Al-4V FSL HF e a liga
CoCrMo em meio de NaCl 0,9% + 200 ppm fluoreto pH3.

Na figura 46 mostra-se a corrente galvânica obtida para os pares na solução com
adição de íons de flúor e acidificada. Os valores de corrente foram maiores que os observados
na solução de NaCl, isso mostra que a adição do flúor e a acidificação do meio faz com
que o processo de corrosão seja acentuado, e o fluxo de corrente seja maior. Os valores de
corrente galvânica gerados se mostraram positivos em boa parte do tempo, indicando um
processo de dissolução do titânio, gerando uma corrente para a liga CoCrMo. Ambas as
ligas estavam no domínio passivo quando imersas, porém, os íons de flúor tende a atacar
mais facilmente a superfície do titânio.

Os maiores valores de corrente observados foram para as ligas produzidas por
manufatura aditiva, submetidas a tratamentos com ácido. Isso pode estar relacionado à
presença de partículas que não foram totalmente removidas pelos tratamentos, ao serem
imersas em uma solução contendo íons de flúor, podem ter sido atacadas, resultando em
uma maior corrente galvânica. Visto que a corrente foi positiva e o processo de dissolução
estava ocorrendo no titânio (56, 89).

A tabela 14 mostra os valores do potencial inicial (Ei), potencial final (Ef), corrente
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Figura 46 – Corrente Galvânica entre as condições estudadas Ti-6Al-4V F136, Ti-6Al-4V
FSL lixada, Ti-6Al-4V FSL H2SO4 + HCl e Ti-6Al-4V FSL HF e a liga
CoCrMo em meio de NaCl 0,9% + 200 ppm fluoreto pH3.

inicial (Ii), corrente final (Ef), maior valor de corrente e menor potencial. As medidas
galvânicas apresentaram variação significativa para a solução com adição de fluoreto e
acidificada. Os valores de corrente finais para todas as condições foram positivos, indicando
que o titânio apresenta um comportamento anódico nesse meio. O maiores valores de
corrente encontrados foram para a solução contendo íons de flúor, sendo um indicativo
que nesse meio ocorre processo de corrosão galvânica.

Os íons liberados em processos de corrosão são armazenados na mucosa por meio de
mudança de coloração, ou conduzidos até o aparelho digestivo. Alguns íons são liberados,
porém uma parte é absorvida pelo organismo e acumulados em órgãos como pulmões,
fígados, rins ou cérebro. Geralmente, esses íons podem contribuir para doenças periodontais,
diminuição da resistência dos implantes e infecções orais (57, 100).A composição química
da liga, porosidade, rugosidade e o polimento afetam a resistência à corrosão, e assim, o
comportamento galvânico da liga (53).

No ambiente oral, segundo Zohdi, Emami e Shahverdi(101), correntes acima de
20 mA podem ocasionar dores agudas ao paciente. O maior valor de corrente encontrada
neste trabalho foi de 0,295 mA, muito abaixo do valor relatado, indicando que apesar de
ser observado um comportamento galvânico entre as condições, este não causaria efeito
deletério ao paciente.
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Tabela 14 – Parâmetros galvânicos estudados: Ei (potencial inicial), Ef (potencial final),
Ii( corrente inicial) e If (potencial final).

Condições Ei (V) Ef (V) Ii µA/cm2 If µA/cm2
Menor
potencial
(V)

Maior
Corrente
µA/cm2

NaCl 0,9% Ti-6Al-4V
F136 -0,3762 -0,0312 -0,61 0,036 -0,376 -0,638

Ti-6Al-4V FSL
lixada -0,3348 0,0097 -0,54 0,002 -0,334 -0,524

Ti-6Al-4V FSL
H2SO4 + HCl -0,0761 -0,1315 -1,94 0,036 -0,132 -1,91

Ti-6Al-4V FSL
HF -0,1201 -0,0959 -1,79 0,036 -0,120 -1,82

NaCl 0,9%
+200 ppm

F−

Ti-6Al-4V
F136 -1,0095 -0,9802 4,63 2,98 -0,986 27,24

Ti-6Al-4V FSL
lixada -1,0546 -1,033 16,30 22,68 -1,070 28,94

Ti-6Al-4V FSL
H2SO4 + HCl -0,1005 -0,7757 -1,86 102,84 -0,812 136,73

Ti-6Al-4V FSL
HF -0,1802 -0,8132 -1,89 136,05 -0,880 295,07
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6 CONCLUSÃO

Com base nas análises realizadas neste trabalho é possível concluir que:

As analises de DRX e MEV mostraram que a liga Ti-6Al-4V F136 é composta
pelas fases α e a fase β. A liga Ti-6Al-4V é composta por uma fase martensítica α′.

Os resultados de microdureza Vickers mostraram que a dureza das amostras é alta,
especialmente quando se compara com a dureza do Ticp, além disso, não há uma diferença
significativa entre elas.

Quanto ao tratamento ácido, o trata mento com ácido fluorídrico foi mais efetivo na
remoção das partículas e diminuição da rugosidade, assim como no aumento da resistência
à corrosão.

Apesar do tratamento com ácido fluorídrico ser mais eficiente na remoção das
partículas, a morfologia da superfície obtida com a mistura do ácido sulfúrico com ácido
clorídrico apresentou maiores quantidades de cavidades que podem auxiliar na adesão
celular.

Em relação às análises de corrosão, as ligas Ti-6Al-4V F136 e Ti-6Al-4V FSL
apresentaram alta resistência à corrosão em ambos os eletrólitos. Não foi observado
diferença significativa entre a resistência à corrosão destas ligas.

A adição dos íons de flúor e a diminuição do pH aceleraram o processo de dissolução
para todas as condições. À medida que a concentração de íons de flúor aumentou, obteve-se
uma menor resistência à corrosão para todas as amostras estudadas.

Em relação à técnica de ZRA, que avaliou a corrente e o potencial galvânico em
NaCl 0,9% e NaCl 0,9% com adição de flúor , obteve-se: Para as análises em NaCl 0,9%
o potencial dos pares foi muito próximo a zero e os valores de corrente muito baixos.
Indicando que ambas as ligas possuem alta resistência à corrosão com a presença de filme
passivo. Entretanto, para a solução contendo NaCl 0,9% +200 ppm fluoreto em pH3, foram
observados valores de potenciais mais negativos e correntes maiores. Indicando assim, a
ocorrência de corrosão galvânica entre as ligas.

A remoção das partículas é essencial para a resistência à corrosão da liga produzida
por manufatura aditiva, comprovado via análises de corrosão.

Com isso, o implante fabricado por fusão seletiva a laser se mostrou uma excelente
opção e com resultados promissores comparado ao F136 que utiliza um método de fabricação
mais complexo. Contudo, é importante salientar que para a utilização do Ti-6Al-4V FSL
como biomaterial é necessário uma posterior preparação de superfície para a remoção das
partículas não aderidas.
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7 SUGESTÕES PARA TRABALHOS FUTUROS

Realizar análise por XPS para identificar as espécies de óxidos formados na superfície
das diferentes condições.

Analisar potencial e corrente galvânica dos materiais estudados em comparação
com outras ligas utilizadas como biomateriais como NiTi, aço inoxidável, titânio cp dentre
outros.

Realizar análise de cultura de células para verificar qual tratamento auxilia de
forma mais efetiva no processo de osseointegração.

Realizar análises eletroquímicas em soluções contendo somente íons de flúor.
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