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RESUMO 

O NiTi é uma liga equiatômica de níquel-titânio amplamente utilizada como biomaterial 

devido às suas propriedades de memória de forma e superelasticidade. Vários estudos de 

tratamento superficial da liga NiTi têm sido desenvolvidos, visando melhorar a resistência à 

corrosão, e bloquear a saída do Ni para os tecidos adjacentes. O óxido de titânio (TiO2) pode 

ser formado na superfície do NiTi, durante o processo de tratamento térmico de memória de 

forma. A espessura da camada do óxido formado depende do tempo e da temperatura aplicada 

no tratamento térmico, e esta camada pode ser eficiente protegendo e melhorando a 

biocompatibilidade do material de base sem a utilização de outros tratamentos superficiais. 

Neste trabalho avaliou-se o efeito do tempo e da temperatura do tratamento térmico, no 

crescimento da camada de óxido, nas temperaturas utilizadas no processo de tratamento térmico 

para dar forma (530 e 570 °C) à liga de NiTi com memória de forma. Os resultados obtidos 

mostraram que é possível obter morfologias e características distintas para as camadas de TiO2, 

controlando os parâmetros tempo e temperatura, do processo de memória de forma. Outra 

questão importante na avaliação de superfícies para aplicação biomédica é a utilização de 

métodos e parâmetros adequados permitam a caracterização em condições que representem as 

situações mais próximas daquelas apresentadas pelo fluido corpóreo. No entanto, diferentes 

autores utilizam eletrólitos distintos para simular o fluído corpóreo em ensaios de caracterização 

eletroquímica, o que dificulta a correlação dos resultados encontrados nos artigos. No presente 

trabalho avaliou-se o comportamento eletroquímico de NiTi polido em diferentes soluções, 

utilizadas na literatura para simular o fluído corpóreo: solução de Hanks, solução de Hanks com 

sal balanceado (HBSS), solução salina de fluído corpóreo (SBF), solução de Ringer e solução 

de NaCl 0,9%. O comportamento eletroquímico do NiTi foi avaliado por ensaios de 

monitoramento do potencial de circuito aberto (OCP) e voltametria cíclica. Os resultados 

obtidos demonstraram que a liga de NiTi apresenta o mesmo mecanismo de corrosão (corrosão 

por pitting) em todas as soluções estudadas. No entanto, o potencial de corrosão desenvolvido 

em cada eletrólito foi diferente, sendo que a liga de NiTi apresentou comportamento mais ativo 

na solução HBSS.  

Palavras-chave: NiTi. Biomateriais. Tratamento térmico. Comportamento 

Eletroquímico.  



 

 

 

ABSTRACT 

NiTi is an equiatomic nickel-titanium alloy widely used as biomaterials because of their 

shape memory and superelasticity properties. Several studies regarding superficial treatments 

of NiTi alloy have been developed, aiming to improve corrosion resistance, and to block Ni 

release to adjacent tissues. Titanium oxide (TiO2) can be formed on NiTi surface, during heat 

treatment of shape memory process. TiO2 is largely studied because its increase corrosion 

resistance of the alloy. Thickness of oxide layer depends on the temperature that is applied and 

on the duration of the heat treatment, and this TiO2 layer can be efficient in protecting and 

improving biocompatibility of the bulk metal without another superficial treatment. In this work 

it was evaluated the heat treatments duration effects in the oxide growth on the NiTi surface, at 

the main used temperatures used in the shape process (530 and 570 °C) of shape memory NiTi 

alloy. Obtained results showed it is possible to obtain distinct morphologies and characteristics 

of the TiO2 layer by controlling shape memory parameters, as time and temperature. Another 

important issue in evaluation of surfaces for biomedical application is the use of appropriated 

parameters and methods that allows the characterization under conditions that represent the 

environment more similar to body fluid. However, different authors employ distinct electrolytes 

in electrochemical characterization tests, which makes difficult the correlation between article 

results. In present work it was evaluated the electrochemical behavior of mechanically polished 

NiTi in different solutions, used to simulated the body fluid: Hank’s solution, Hank’s balanced 

salt solution (HBSS), saline body fluid solution (SBF), Ringer’s solution and 0.9% NaCl 

solution. Electrochemical behavior of NiTi was evaluated by open circuit potential (OCP) 

monitoring and cyclic voltammetry tests. Obtained results demonstrated that NiTi alloy 

presents the same corrosion mechanism (pitting corrosion) in all studied solutions. Although, 

corrosion potential obtained was different in each electrolyte, being the NiTi alloy presented 

most ative behavior in HBSS solution.  

 

Keywords: NiTi. Biomaterial. Heat treatment. Electrochemical Behavior. 
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1 INTRODUÇÃO 

O NiTi é uma liga equiatômica níquel-titânio, que passou a ser amplamente utilizada 

quando sua propriedade de memória de forma foi descoberta, em 1962 [1]. A liga NiTi também 

é conhecida como Nitinol, cujo nome deriva da composição do material e do local do 

descobrimento: NiTi e Naval Ordnance Laboratory [2]. 

O NiTi é amplamente utilizado como biomaterial devido às suas características de 

memória de forma, superelasticidade e relativa biocompatibilidade [3]. Além disto, este 

material é adequado para utilização em implantes pois causa apenas artefatos insignificantes 

durante imagens de ressonância magnética, e desta forma não prejudica a eficiência deste exame 

para pacientes implantados com esta liga [4]. 

A indústria médica está voltada a criação de procedimentos cada vez menos invasivos, 

o que cria a demanda de novos dispositivos médicos, que não podem ser feitos com materiais 

convencionais [1]. Alguns exemplos de aplicações do NiTi na indústria médica são: 

cardiovascular [5], ortodôntica [6] e ortopédica [2,7]. 

A superelasticidade, também conhecida como pseudo-elasticidade, é definida como a 

capacidade da liga de sofrer grandes deformações, sem sair do regime elástico [8]. Esta 

propriedade é especialmente importante para a fabricação de arcos ortodônticos [9] e stents de 

NiTi [10]. 

Uma camada de TiO2 é naturalmente formada na superfície do NiTi, e o processo de 

memória de forma induz o espessamento dessa camada, devido à alta temperatura aplicada 

[11,12]. Este óxido é muitas vezes retirada anteriormente a um tratamento de superfície. No 

entanto, este óxido pode ser benéfico para a adesão e para o crescimento celular. Neste sentido, 

este trabalho visou caracterizar o óxido formado durante o tratamento térmico para obtenção de 

forma em NiTi com memória de forma, verificando também, a influência do tempo e da 

temperatura do processo na estrutura do óxido formado. 

O uso de implantes por tempo prolongado nos pacientes, requerem considerações 

importantes quanto a sua biocompatibilidade. Estudos comparativos de biocompatibilidade 

entre ligas [13] mostraram que o níquel solubilizado pode resultar em várias reações adversas. 

Apesar de alguns autores reportarem ausência de citotoxicidade desta liga [14,15], um estudo 

de Filip et al [16] encontrou precipitados ricos em Ni em implantes ósseos de NiTi, passivados 

quimicamente com HF, HNO3 e H2O, após 300 dias de implantação. 
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A migração de metais de implantes orais para os tecidos adjacentes tem sido reportada 

por diversos autores [17,18]. Metais não são biodegradáveis, e sua liberação continuada pode 

produzir efeitos irreversíveis de toxicidade, devido a sua acumulação nos tecidos [19]. Além 

disso, na literatura de pesquisa em câncer há diversos relatos envolvendo a periculosidade de 

diversos íons metálicos, incluindo Ni [19–22]. 

A resistência à corrosão do NiTi é de suma importância para a sua biocompatibilidade, 

visto que a liberação do Ni é um fator que normalmente causa efeitos biológicos adversos. Neste 

sentido, diversos estudos têm sido feitos com objetivo de tratar o NiTi de forma a proteger sua 

superfície do fluído corpóreo, que é sabidamente um ambiente altamente corrosivo [23,24]. No 

entanto, os autores utilizam diferentes metodologias para simular o fluído corpóreo, e a 

alteração da composição pode resultar em distintos níveis de agressividade dos eletrólitos [25–

28]. Portanto, este trabalho visou também, comparar o comportamento eletroquímico do NiTi 

em diferentes soluções de fluído corporal simulado. 
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2 OBJETIVOS 

2.1 Objetivo geral 

O presente trabalho tem por objetivo a avaliação da camada de óxido (TiO2) formada a 

partir do tratamento térmico da liga de NiTi, nas principais temperaturas utilizadas para dar 

forma à liga de NiTi com memória de forma, visando à aplicação em implantes para humanos. 

Este trabalho também pretende avaliar o comportamento eletroquímico da liga de NiTi nas 

diversas soluções utilizadas para simular o fluído corpóreo, com o objetivo de verificar se a 

composição destas soluções afeta o resultado de resistência a corrosão desta liga. 

2.2 Objetivos específicos 

Com este trabalho espera-se: 

 Avaliar as características superficiais da liga de NiTi após o tratamento térmico 

para memória de forma em duas diferentes temperaturas, 530 e 570 °C, durante 

6, 20, 60, 240 e 480 minutos;  

 avaliar o comportamento eletroquímico da liga de NiTi polido em diferentes 

soluções, utilizadas na literatura para simular o fluído corpóreo: solução de 

Hanks, solução de Hanks com sal balanceado (HBSS), solução salina de fluído 

corpóreo (SBF), solução de Ringer e solução de NaCl 0,9%. 
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3 REVISÃO BIBLIOGRÁFICA 

O NiTi é uma liga equiatômica de níquel-titânio, descoberta pelo Naval Ordnance 

Laboratory, amplamente estudada devido suas propriedades de memória de forma e 

superelasticidade [1,2]. Desde a década de 1980 a aplicação comercial da liga de NiTi tem se 

desenvolvido em muitas áreas devido à alta demanda de componentes mais leves e compactos, 

especialmente na indústria biomédica [8]. As características apresentadas pelo NiTi são 

especialmente interessantes para a área médica, pois possibilita a criação de diversos 

dispositivos, como arcos ortodônticos e stents coronários [29].  

O arco ortodôntico feito de NiTi é maleável em temperaturas baixas (aproximadamente 

5 °C) o que possibilita uma colocação facilitada, e apenas quando a temperatura corporal é 

atingida (aproximadamente 37 °C) a liga volta ao seu formato original, exercendo pressão sobre 

os dentes. Os stents coronários são pequenos tubos, feitos de uma trama de fios de NiTi, e são 

utilizados para desobstruir artérias, permitindo o fluxo sanguíneo, em casos de patologias como 

a aterosclerose. Neste caso, a memória de forma do NiTi permite que ele seja implantado frio 

e compactado, e ao atingir 37 °C ele recupere o formato original do stent. 

Porém, quando se trata de implantes médicos, outra característica do metal torna-se 

muito importante: a biocompatibilidade. Biocompatibilidade pode ser definida como a 

habilidade de um material ser aceito pelo corpo humano [1]. Considerando que todos os 

materiais, quando implantados no corpo humano, geram uma reação de corpo estranho, o grau 

de biocompatibilidade está relacionado com a extensão desta reação [1]. Desta forma, os 

biomateriais são usualmente classificados como biotoleráveis, bioinertes, bioativo e absorvíveis 

[30,31]. 

Os materiais considerados biotoleráveis são aqueles que são apenas tolerados pelo 

organismo, sendo isolados dos tecidos adjacentes pela formação de uma camada fibrosa no seu 

entorno [31]. Quanto maior for a espessura desta camada, induzida pela liberação de partículas 

por parte do material implantado, menor é a tolerabilidade dos tecidos ao material. Polímeros 

sintéticos e a maioria dos metais estão inseridos neste grupo [31]. 

Alumina, zircônia, titânio, ligas de titânio e carbono, quando implantados no organismo 

humano, provocam a formação de uma cada fibrosa muito pequena, pois libera apenas 

quantidades mínimas de componentes [31]. Portanto, estes materiais são classificados como 

bioinertes [31]. 
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Quando o material implantado se liga quimicamente a um tecido, como por exemplo a 

hidroxiapatita se liga ao tecido ósseo, este é considerado bioativo [31]. Porém quando o material 

implantado é degradado, solubilizado, ou fagocitado (englobado por células do sistema 

imunológico) no organismo, este material é considerado absorvível, como é o caso do fosfato 

tricálcio e o poli(ácido láctico) [30]. 

No caso dos metais, a biocompatibilidade é diretamente relacionada a resistência a 

corrosão do material em uma solução específica, e da tendência da liga de liberar íons 

potencialmente tóxicos, visto que o fluído corpóreo é altamente corrosivo [1]. 

Um estudo feito por Kapanen et al [32], utilizando discos de NiTi polidos, demonstrou 

que a liga é bem tolerada pela linha de osteoblastos utilizadas em sua pesquisa (ROS-17/2.8). 

O número de células mortas encontradas, tanto no NiTi, quanto no Ti estudado foi baixo. O 

teste de apoptose demonstrou que o NiTi foi responsável por metade dos casos de apoptose 

celular, e o mesmo resultado foi encontrado para o Ti. Portanto, os testes demonstraram baixa 

citotoxicidade do NiTi em contato com células ósseas em formação. 

3.1 Propriedades mecânicas do NiTi 

Ligas com memória de forma são um grupo de ligas metálicas capazes de retornar ao 

seu formato inicial (forma ou tamanho) quando submetidas a um processo de memorização 

entre duas transformações de fase, dependentes da temperatura ou do campo magnético [8]. 

Estas ligas foram primeiramente descobertas por Arne Ölander em 1932, e o termo “memória 

de forma” foi utilizado por Vernon em 1941, para seu material dental polimérico [8]. 

A importância de materiais com memória de forma não foi reconhecida até que, em 

1962, William Buehlere Frederick Wang revelaram o efeito de memória de forma numa liga de 

NiTi. A partir daí, a demanda de ligas com memória de forma para aplicações técnicas e de 

engenharia, tem aumentado em vários campos comerciais, como por exemplo: aplicações 

industriais, estruturas e compósitos, aeroespacial, sistemas micro-eletromecânicos, robótica, 

biomédico e até mesmo fashion [8]. 

As ligas com memória de forma, conhecidas como SMA (shape memory alloy) devem 

esta propriedade a existência de dois estados sólidos que mantém estabilidade em duas 

temperaturas críticas. Quando um simples ciclo térmico é aplicado, através dessas temperaturas, 

ocorre uma transformação martensítica termo-elástica de uma fase para outra. Em altas 

temperaturas, a liga de NiTi apresenta estrutura cúbica de corpo centrado (B2 austenita), 
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enquanto em baixas temperaturas a liga transforma sua estrutura em monoclínica (B19 

martensita) [33,34]. 

Basicamente, as ligas com memória de forma podem existir em duas diferentes fases, 

com três fases cristalinas (martensita geminada, martensita desgeminada e austenita) e seis 

possíveis transformações. A estrutura austenítica é estável em alta temperatura, e a estrutura 

martensítica é estável em baixa temperatura. A estrutura austenítica é relativamente dura e 

possui módulos de Young muito mais altos, enquanto a estrutura martensítica é mais macia e 

pode ser facilmente maleável pela aplicação de uma força externa. Quando uma liga com 

memória de forma é aquecida, começa a transformação da fase martensita para austenita. A 

austenita inicial (As) é a temperatura onde a transformação começa e a austenita final (Af) é a 

temperatura onde a transformação é completa. Uma vez que a liga com memória de forma é 

aquecida além de As a estrutura começa a contrair e se transformar em austenítica, recuperando 

sua forma original. Essa transformação é possível mesmo com altas cargas aplicadas, e por isso 

resulta em altas densidades de energia de acionamento. Durante o processo de resfriamento, a 

transformação reversa para martensita começa na temperatura de início da martensita (Ms) e é 

completa quando atinge a temperatura de fim da martensita (Mf) [8]. 

O NiTi também apresenta a propriedade de superelasticidade (ou pseudo-elasticidade), 

que é definida como a capacidade de recuperar totalmente a sua forma após deformação, sem a 

ajuda de aquecimento. Essa propriedade envolve a transformação de fase martensítica, e ocorre 

quando a temperatura da deformação é mais alta que a temperatura da Af [35,36]. Esta 

característica da liga é muito utilizada na área médica para fabricação de scaffolds [37]. 

 

3.2 Efeitos do níquel no organismo humano 

Apesar do NiTi ser considerado uma liga com relativa biocompatibilidade, existe uma 

preocupação, quanto a liberação de Ni no organismo humano, visto que este íon é sabidamente 

citotóxico [13]. 

Os íons Ni são classificados como carcinogênico químico [38]. Valores baixos, e 

crônicos de Ni, são capazes de alterar o metabolismo e a morfologia celular, além de produzir 

inflamação e até mesmo instabilidade do DNA [39–43]. 
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Estudos demonstram que, quando em contato com o endotélio, o íon Ni liberado induz 

stress oxidativo, o que pode resultar na quebra da função barreira do endotélio [44].  

Já foi demonstrado que o Ni é capaz de induzir efeitos tóxicos e alergênicos em 

osteoblastos [45]. Um estudo in vivo demonstrou que o Ni causa uma diminuição no processo 

de osteogênese [46]. Mesmo em pessoas que não apresentavam sensibilidade, podem 

desenvolver sensibilidade ao Ni, devido a seu alto potencial alergênico. 

3.3 Tratamentos de superfície do NiTi 

Considerando que os fluídos corpóreos são extremamente corrosivos, é muito 

importante aumentar a resistência à corrosão da liga de NiTi através de tratamentos superficiais. 

Estes tratamentos também visam reduzir o Ni disponível na superfície da liga, evitando a 

interação do Ni com os fluídos corpóreos. 

Várias metodologias já foram descritas na literatura com o propósito de criar uma 

barreira, impedindo a liberação do Ni, resultando num aumento da biocompatibilidade e da 

resistência à corrosão da liga de NiTi: anodização [47,48], tratamentos térmicos para oxidação 

superficial [49,50], sputtering [51,52], oxidação eletrolítica por plasma [53], implantação de 

íon por imersão em plasma [54], revestimento compósito de hidroxiapatita/zircônia [23], 

revestimento de TiN [55], tecnologia sol-gel [56], fonte de vapor de metal por arco de plasma 

[24]. 

Na superfície do NiTi é formada preferencialmente uma camada de óxido de titânio 

(TiO2), a outros óxidos de níquel e titânio [57]. A formação da camada passiva de TiO2 favorece 

a biocompatibilidade, conforme o estudo de Casaletto et al [58] que demonstrou o aumento da 

adesão de osteoblastos em Ti com deposição de TiO2 em comparação ao substrato sem 

recobrimento. No NiTi, a camada de óxido formada protege o substrato da corrosão 

aumentando a estabilidade da superfície, além de criar uma barreira física e química que impede 

a passagem do Ni para a superfície [59]. 

A adesão química de hidroxiapatita (HA) sobre a superfície, aumenta a 

biocompatibilidade do NiTi. Um estudo de Chen et al [2] demonstrou superfícies de NiTi 

quando recobertas com HA apresentam uma diminuição no tempo de reintegração do tecido 

ósseo, devido aos íons Ca e P, constituintes da HA, que podem ser utilizados no metabolismo 

ósseo, resultando em uma boa osteocondução. Outra importante observação feita por Chen et 

al. foi em relação a interação osso-implante, enquanto o NiTi com HA na superfície uma ótima 
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interação osso-implante, o NiTi sem tratamento superficial teve uma fraca interação osso-

implante, com lacunas na interface. Os osteoblastos aderem a camada de HA penetrando suas 

projeções entre os cristais de HA e secretam fibras de colágeno ósseo, o que acelera a formação 

de uma novo tecido ósseo [2,60]. 
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4 TRATAMENTO TÉRMICO 

A oxidação do NiTi através de tratamento térmico é muito utilizada como tratamento de 

superfície [12,44,61–64], visto que ela cria uma camada protetora de TiO2 sobre a liga. O titânio 

oxida preferencialmente ao Ni devido à alta estabilidade termodinâmica do TiO2 em 

comparação com o NiO [50]. Alguns autores determinaram que a concentração de Ni na 

superfície pode ser diminuída através de processo de tratamento térmico a 600 °C [44]. 

O processo de memória de forma do NiTi para aplicações biomédicas é normalmente 

realizado por um curto período, com temperaturas de 530 °C ou 570 °C [11,12]. A duração do 

processo de memória de forma normalmente varia entre 10-30 minutos [11,12,65,66]. Outros 

autores [63] estudaram a oxidação do NiTi em diferentes temperaturas, porém o período de 

aquecimento foi fixo (30 minutos). Eles verificaram a formação de uma zona livre de Ni em 

temperaturas entre 500 e 600 °C [63]. Neste contexto, o objetivo deste estudo foi caracterizar 

as camadas de óxido, formadas pelo tratamento térmico do NiTi durante 6-480 minutos. As 

temperaturas estudadas (530 e 570 °C) foram aquelas normalmente utilizadas para dar memória 

de forma a implantes de NiTi. É importante enfatizar que o tratamento de superfície utilizado 

no NiTi, não deve afetar o metal base, pois isso poderia impactar na perda de importantes 

propriedades do material. O tratamento térmico nas temperaturas propostas não afeta o metal 

base [29]. 

4.1 Materiais e métodos 

Na Figura 1 está representado o fluxograma da metodologia empregada para o estudo. 

Figura 1 Fluxograma da metodologia empregada para o estudo do tratamento térmico do NiTi 
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4.1.1 Descrição das amostras 

O material utilizado neste experimento foi NiTi comercial, com 55,8% em peso de Ni. 

As amostras foram cortadas de uma placa em um tamanho de 30 mm x 4 mm x 1 mm. Após, as 

amostras foram lixadas progressivamente com lixas de SiC de grana 180-600, para remover 

macro defeitos e contaminações. 

4.1.2 Processo de tratamento térmico 

As amostras foram tratadas termicamente em forno mufla, ao ar, em diferentes tempos 

e temperaturas, conforme descrito na Tabela 1. 

 

Tabela 1 - Descrição dos parâmetros do processo de tratamento térmico de cada amostra estudada 

Amostra Tempo (min) Temperatura (°C) 

NiTi530F6’ 6 530 

NiTi530F20’ 20 530 

NiTi530F60’ 60 530 

NiTi530F240’ 240 530 

NiTi530F480’ 480 530 

NiTi570F6’ 6 570 

NiTi570F20’ 20 570 

NiTi570F60’ 60 570 

NiTi570F240’ 240 570 

NiTi570F480’ 480 570 

 

4.1.3 Microscopia eletrônica de varredura (MEV)/Espectroscopia de energia dispersiva 

(EDS) 

As amostras tratadas termicamente foram embutidas e cortadas ao meio. O corte 

transversal foi analisado em um microscópio eletrônico de varredura (MEV) JEOL JSM 6060, 

no Laboratório de Estudos Avançados em Materiais da Universidade Feevale, para estimar a 

espessura de camada. Em sequência, as amostras foram analisadas por espectroscopia de 

energia dispersiva (EDS) em linha, no mesmo equipamento. A voltagem do feixe em ambas as 

análises foi de 20 kV.  
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4.1.4 Caracterização química da superfície 

A composição química da superfície foi avaliada por difração de raios-X (DRX), em um 

equipamento Shimadzu XDR-7000. Foi utilizado radiação Kα do cobre, aplicando-se 40 kV de 

tensão e 25 mA de corrente ao tubo de raio-X, incidindo na superfície da amostra com uma 

inclinação de 3°. Estas análises foram realizadas no Laboratório de difração de raios-X da 

Universidade Tecnológica Federal do Paraná (UTFPR). 

4.1.5 Caracterização morfológica e físico-química da superfície 

A rugosidade da superfície das amostras foi determinada por um perfilômetro CETR-

PRO5003D. Foram analisadas amostras em duplicata, três áreas de cada, para determinar a 

rugosidade média (Ra). Para esse tipo de análise deve-se estabelecer alguns parâmetros 

geométricos, como o tamanho da amostragem, também conhecido como “cut-off”. Esses 

valores são determinados e recomendados pela norma ISO 4288 [67], conforme Tabela 2. As 

análises de rugosidade foram realizadas no Laboratório de Pesquisa em Corrosão 

(LAPEC/UFRGS). 

 

Tabela 2 – Valores de cut-off para perfis não periódicos (Ra) [67] 

Rugosidade Ra (µm) Cut-off (mm) 

Menor que 0,02 0,08 

De 0,02 a 0,1 0,25 

De 0,1 a 2 0,8 

De 2 a 10 2,5 

Maior que 10 8,0 

 

A molhabilidade foi medida, através do ângulo de contato formado entre a superfície da 

amostra e a gota de água, em equipamento desenvolvido pelo LAPEC. Quando o ângulo 

formado entre a superfície da amostra e a gota d’água é menor que 90° a superfície é 

considerada hidrofílica, ao passo que, quando este ângulo é maior que 90° a superfície é 

considerada hidrofóbica [68]. 
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4.2 Resultados e discussão 

4.2.1 Espessura de camada de óxido sobre o NiTi 

Na Figura 2 e na Figura 3 estão apresentadas as imagens de MEV, realizadas através do 

corte transversal das amostras tratadas termicamente, para verificar a espessura de camada do 

filme de óxido. 

 

Figura 2 - Análise de MEV para verificação da espessura de camada de óxido formado nas amostras tratadas 

termicamente a 530 °C: (a) NiTi530F6’, (b) NiTi530F20’, (c) NiTi530F60’, (d) NiTi530F240’ e (e) NiTi530F480’. 
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Figura 3 - Análise de MEV para verificação da espessura de camada de óxido formado nas amostras tratadas 

termicamente a 570 °C: (a) NiTi570F6’, (b) NiTi570F20’, (c) NiTi570F60’, (d) NiTi570F240’ e (e) NiTi570F480’. 

  

  

 

 

A Figura 4 apresenta a média de valores de espessura de camada do óxido formado em 

cada amostra, a partir da avaliação das imagens geradas por MEV. Na Figura 4 é possível 

observar que até 60 minutos, em ambas as temperaturas, a tendência da taxa de crescimento do 

óxido é maior em relação a tendência observada após este período, e que o crescimento do 

óxido neste período é maior a 570 °C. Estes dados podem indicar que o aumento da temperatura 

acelera a reação de oxidação num primeiro momento, esses resultados são coerentes com os 

obtidos por outros autores que avaliaram o crescimento do TiO2 por deposição a laser, em 

diferentes temperaturas [69]. Entre 20 e 240 minutos, nota-se uma diminuição na taxa de 

crescimento do óxido em ambas as temperaturas, sendo que, considerando o desvio padrão, 

pode se dizer que as duas temperaturas de tratamento térmico promovem uma formação de 

camada muito irregular, dependendo do tempo de tratamento térmico (Figura 4). Inicialmente, 

a reação de oxidação ocorre na superfície da amostra, e após o esgotamento do Ti a reação passa 
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a ocorrer na interface óxido/metal [70], o que justifica o padrão de crescimento de óxido 

observado. Ou seja, a partir de 240 minutos (Figura 4), apesar de demonstrar uma menor 

tendência de crescimento, ainda é possível observar o aumento de espessura da camada a 530°C, 

enquanto a 570 °C a espessura de camada praticamente não evolui. A diminuição na velocidade 

de formação do óxido pode ser devido a diminuição na taxa de difusão do Ti, que é o íon 

responsável pela velocidade de reação, decorrente da formação de Ni3Ti, isso foi observado por 

outros  autores [71]. 

 

Figura 4 - Representação gráfica da espessura de camada do óxido de todas as amostras estudadas  

 

 

 

A liga de NiTi, quando exposta a temperatura ambiente, forma uma camada passiva de 

cerca de 20 nm na sua superfície [50]. Alguns autores demonstraram que um curto período de 

tratamento térmico, a 480 e 530 °C, utilizado para o processo de memória de forma, é capaz de 

aumentar a espessura da camada de óxido para 70 e 140 nm, respectivamente [50]. É possível 
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observar que mesmo o menor tempo de tratamento térmico estudado (6 minutos) é capaz de 

aumentar em 100 vezes (Figura 4) a camada de óxido formada espontaneamente ao ar. 

A análise elementar por EDS em linha realizada no corte transversal das amostras 

tratadas termicamente a 530 e 570 °C estão representados na Figura 5 a Figura 9. 

 

Figura 5 - EDS em linha das amostras tratadas termicamente por 6 minutos: (a) NiTi530F6’ e (b) NiTi570F6’ 
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Figura 6 - EDS em linha das amostras tratadas termicamente por 20 minutos: (a) NiTi530F20’ e (b) NiTi570F20’ 
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Figura 7 - EDS em linha das amostras tratadas termicamente por 60 minutos: (a) NiTi530F60’ e (b) NiTi570F60’ 
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Figura 8- EDS em linha das amostras tratadas termicamente por 240 minutos: (a) NiTi530F240’ e (b) NiTi570F240’ 
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Figura 9 - EDS em linha das amostras tratadas termicamente por 480 minutos: (a) NiTi530F480’ e (b) NiTi570F480’ 

  

 

A liberação de Ni, da liga de NiTi a longo prazo, é principalmente devido a uma camada 

rica em Ni formada abaixo da camada de óxido de titânio [72]. Portanto, é necessário aumentar 

a espessura da camada de TiO2, formando uma barreira física que bloqueie a passagem do 

níquel para o corpo humano. O crescimento da camada de óxido, em temperaturas acima de 

450 °C, ocorre na interface meio externo/óxido. Neste processo, uma camada intermediária, 

livre de níquel, é formada, e bloqueia efetivamente o transporte de níquel para a superfície e 

vice-versa [73]. Entretanto, para a superfície de TiO2 resultante do processo de anodização, uma 

espessura de camada de 0,42 µm resulta em micro fissuras [74]. Anteriormente a colocação no 

paciente o médico, ou dentista no caso dos arcos ortodônticos, deve resfriar a peça de NiTi para 

que ela fique maleável e seja facilmente implantada. Este processo é considerado uma pré-

deformação. Alguns autores demonstraram que as fissuras na camada de óxido causadas por 

esta pré-deformação, podem ter um forte impacto na quantidade e nas características da 

liberação do Ni a curto prazo (21 dias) [72]. A partir de 60 minutos de tratamento térmico, para 

as amostras tratadas a 530 °C, nota-se a presença de uma região pobre em Ti, logo abaixo da 

camada de óxido, sendo que para as amostras tratadas termicamente a 570 °C este 

comportamento é observado a partir de 240 minutos. 
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4.2.2 Caracterização química do óxido superficial 

A fim de analisar as fases cristalinas presentes na superfície das amostras tratadas 

termicamente, na Figura 10 e na Figura 11 são apresentados os resultados de DRX das amostras 

tratadas termicamente. Como esperado, todas as amostras apresentaram picos de TiO2 (rutilo e 

anatásio), além de picos do substrato [75,76].  

 

Figura 10 - Padrão de DRX referente às amostras tratadas termicamente a 530 °C por 6, 20, 60, 240 e 480 minutos 
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Figura 11- Padrão de DRX referente às amostras tratadas termicamente a 570 °C por 6, 20, 60, 240 e 480 minutos 

 

 

A variação da energia livre de Gibbs (ΔG) para a formação de NiO e TiO2 é 

respectivamente: 147 e 759 kJ/mol [70]. Portanto, o TiO2 é preferencialmente formado na 

superfície do NiTi. Devido ao desenvolvimento do TiO2 na superfície das amostras, uma região 

rica em Ni é observada logo abaixo da superfície de óxido. Esta depleção de Ti facilita o 

desenvolvimento várias fases com composições Ni3Ti, Ni4Ti e até mesmo Ni puro [50,70]. 

Nos resultados obtidos por DRX (Figura 10 e 11) é possível observar uma diminuição 

do pico referente ao substrato, em relação aos picos relacionados ao óxido de titânio (rutilo e 

anatásio). Além disso, foi possível verificar que maiores tempos e temperaturas favorecem a 

formação de anatásio, que supera a intensidade dos picos de rutilo inicialmente observados. 

Estes dados estão de acordo com outros estudos que oxidaram a liga de NiTi a 480 e a 530 °C, 

durante 10 minutos, e foi detectado principalmente rutilo na superfície, e uma baixa contagem 

de Ni [50]. O aumento da temperatura é importante na formação de rutilo e anatásio na 

superfície da liga [77]. O TiO2 rutilo tende a favorecer o processo de osseointegração, como foi 

demonstrado por outros autores [77]. Sabe-se que a formação cristalina do TiO2 é benéfica para 
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a biocompatibilidade em relação à forma amorfa do óxido [78]. Além disso o TiO2 rutilo é um 

substrato ideal para o crescimento de hidroxiapatita, e por isso tem sido utilizado em várias 

aplicações biomédicas [77]. 

4.2.3 Características morfológicas e físico-químicas da superfície 

Os valores de rugosidade, obtidos por perfilometria de contato, estão apresentados 

graficamente na Figura 12, e os valores do ângulo de contato entre água e a superfície das 

amostras na Figura 13. Apesar das amostras apresentarem o mesmo tipo de óxido na superfície 

(Figura 10 e Figura 11), os resultados de molhabilidade foram distintos. A rugosidade da 

superfície pode influenciar o ângulo de contato, como outros autores já demonstraram [79]. A 

partir dos gráficos apresentados na Figura 12 e na Figura 13, é possível observar que, em 

menores tempos de tratamento térmico (6, 20 e 60 minutos), a molhabilidade acompanha 

inversamente o comportamento de Ra. Uma superfície mais rugosa, que é associada a uma 

maior energia superficial, aumenta o espalhamento da gota, e consequentemente diminui o 

ângulo de interação entre a água e a superfície da amostra [79]. O mesmo comportamento foi 

encontrado por outros autores para Ti comercialmente puro [80], liga de titânio (Ti6Al4V) e 

NiTi mecanicamente polido [81]. 

Estudos indicam que a adesão dos fibroblastos (tamanho original entre 10-15 µm de 

diâmetro [82]) aumenta, quando a rugosidade micrométrica diminui (de Ra 0,15 µm para 0,07 

µm). Já os osteoblastos (tamanho original entre 10-20 µm de diâmetro [82]), parecem não reagir 

a esta diferença de rugosidade [83]. Neste contexto, todos os parâmetros de tratamento térmico 

empregados nesse estudo permitiriam a obtenção de superfícies adequadas, quanto à 

rugosidade, para o crescimento celular (Figura 12). No entanto, mais estudos são necessários 

para verificar se uma diminuição para valores ainda menores de rugosidade (para Ra = 0,04 

µm), resultaria em mais benefícios para a adesão celular. Além disso, a realização da  

caracterização quanto à rugosidade em escala nanométrica também é necessária, pois  de acordo  

com alguns autores o aumento da rugosidade nanométrica [84] e a diminuição da rugosidade 

micrométrica [83], favorecem o crescimento celular.  

A oxidação do NiTi influencia a molhabilidade da superfície. Na Figura 13 estão 

apresentados os ângulos de contato em água obtidos. As amostras tratadas termicamente a 530 

°C resultaram em menores valores de desvio padrão, em relação àquelas tratadas termicamente 

a 570 °C, possivelmente indicando que menores temperaturas resultam em superfícies mais 
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uniformes. A média dos ângulos de contato foi ≤ 90° para todas as amostras, portanto, o óxido 

de titânio formado na superfície tende a hidrofilicidade. 

 

Figura 12 - Rugosidade média (Ra) das amostras de NiTi tratadas termicamente  

 

Figura 13 - Ângulo de contato entre água e as amostras de NiTi tratadas termicamente 
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O TiO2 formado na superfície, pelos tratamentos térmicos estudados, parecem 

beneficiar a biocompatibilidade da superfície, visto que resultam em superfícies molháveis 

(Figura 13). A adesão celular é principalmente determinada pela molhabilidade da superfície, e 

as células aderem bem às superfícies com ângulos de contato entre 40-60° [85]. Todas as 

superfícies obtidas, independentemente da temperatura ou tempo de tratamento térmico, 

apresentaram uma superfície hidrofílica, com ângulos de contato menores que 60o (Figura 13). 

 

4.3 Conclusões parciais 

O TiO2 formado na superfície do NiTi, para os diferentes parâmetros de tratamentos 

térmicos estudados, parecem beneficiar a biocompatibilidade da superfície, visto que diminuem 

a quantidade de Ni disponível na superfície, especialmente nas amostras tratadas a 570 °C por 

480 minutos. 

A 570 °C, as amostras apresentaram relativa estabilidade de espessura de camada do 

óxido a partir de 60 minutos, enquanto que a 530 °C o óxido continuou crescendo até o final do 

tempo estudado (480 minutos). 

Abaixo da camada de TiO2, identificada como rutilo e anatásio, formou-se uma camada 

rica em Ni, conforme foi observado nas análises de DRX. 

A rugosidade micrométrica (Ra) foi menor para as amostras tratadas termicamente a 

570 °C, indicando que essa temperatura promoveria a obtenção de uma superfície mais 

favorável, de acordo com a literatura, para o processo de osseointegração. 

Todas as superfícies obtidas, independentemente da temperatura ou tempo de tratamento 

térmico, apresentaram uma superfície hidrofílica, com ângulos de contato menores que 90o. 
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5 EFEITO DOS DIFERENTES ELETRÓLITOS PARA SIMULAÇÃO DO FLUÍDO 

CORPÓREO NA CARACTERIZAÇÃO ELETROQUÍMICA 

A correlação dos resultados, relacionados à resistência a corrosão, obtidos por diferentes 

trabalhos de revestimento da superfície de NiTi, é complexa devido às diferentes soluções de 

fluído corporal simulado utilizadas como eletrólito. A norma da American Society for Testing 

and Materials (ASTM), para determinar a susceptibilidade à corrosão de pequenos implantes, 

não especifica a formulação do eletrólito, apenas é mencionada uma faixa de concentração de 

íons [86]. No entanto, as diferentes composições dos eletrólitos podem resultar em diferentes 

mecanismos de corrosão e agressividades. Algumas das soluções mais utilizadas para simular 

o fluído corpóreo são: Ringer [87], Hanks [88,89], solução de Hanks com sal balanceado 

(HBSS) [25] e solução salina de fluído corpóreo (SBF) [90]. 

Qiu et al [23] utilizaram amostras de NiTi mecanicamente polidas e eletrodepositadas 

com hidroxiapatita/zirconia (HAP/ZrO2). O ensaio de corrosão eletroquímica foi realizado 

utilizando como eletrólito uma solução de SBF. Estes autores observaram uma densidade de 

corrente de corrosão (icorr) de 3,98 × 10-7 A/cm2 nas amostras de NiTi sem tratamento 

superficial, e um valor quase 60 vezes mais baixo, de 7,00 × 10-9 A/cm2 para as amostras 

eletrodepositadas com HAP/ZrO2 [23]. Estes autores também relataram que o potencial de 

breakdown (Ebr) para as amostras de NiTi sem tratamento aparece por volta de 600 mV, 

enquanto amostras com HAP/ZrO2 não apresentaram breakdown no intervalo de potenciais 

analisados [23]. Já Zhao et al [24] utilizaram amostras de uma liga comercial de NiTi polida, e 

polida com diferentes parâmetros de deposição de metal por arco de plasma (Nb-NiTi). Os 

testes eletroquímicos foram feitos em solução de Hanks. As amostras de Nb-NiTi exibiram 

valores muito mais altos de potencial de corrosão (Ecorr) (- 396 mV) e de Ebr (1094 mV) do que 

as amostras de NiTi não tratadas (Ecorr = -478 mV, Ebr = 420 mV). Os autores afirmam que o 

Ebr é um indicativo que avalia a susceptibilidade à corrosão por pitting, valores maiores de Ebr 

sugerem maior resistência à corrosão por pitting [24]. Os autores também encontraram valores 

bem menores de icorr nas amostras de Nb-NiTi (1,07 × 10-8), sugerindo uma taxa de erosão bem 

menor. Em ambos os estudos, o tratamento superficial melhorou a resistência à corrosão do 

NiTi. Apesar dos tratamentos superficiais com Nb terem desenvolvido menores densidades de 

corrente, é importante notar que as densidades de corrente encontradas por Zhao et al [24], para 

a liga de NiTi sem tratamento superficial, também foi menor que os valores encontrados por 

Qiuet al [23] para o mesmo tipo de amostra. Portanto, o mesmo substrato analisado em 
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diferentes eletrólitos pode resultar num problema de interpretação de resultados encontrados 

pelos autores. 

Shahrabi et al [52] estudaram o comportamento eletroquímico do NiTi mecanicamente 

polido em solução de Hanks e em solução de Ringer. Os autores observaram um Ebr mais alto 

na solução de Ringer (747 mV). Na solução de Ringer, a região passiva do gráfico foi deslocada 

para direita (maiores densidades de corrente), em comparação com aquela obtida em solução 

de Hanks [52]. Outro trabalho, de Liang e Mou [91], estudou os efeitos dos diferentes 

eletrólitos, solução de Ringer, PBS (phosphate buffered solution) e Hanks, no comportamento 

eletroquímico de biomateriais metálicos (aço inoxidável SUS316L, liga Cr-Co e Ti6Al4V). Os 

resultados indicaram que a solução de Ringer é a mais corrosiva, seguida por PBS e, por último, 

solução de Hanks. Além disso, a diminuição do pH das soluções aumentam significativamente 

a taxa de corrosão e a susceptibilidade à corrosão localizada da liga Cr-Co e do aço SUS316L. 

No entanto, a liga Ti6Al4V exibiu estabilidade e apenas um ligeiro aumento da taxa de corrosão 

com a diminuição do pH [91]. 

Em geral, como já foi mencionado anteriormente, estudos envolvendo ligas metálicas 

utilizadas como biomateriais, já demonstraram que quando utilizados distintos eletrólitos para 

simular o fluído corpóreo, diferentes resultados eletroquímicos são encontrados, o que indica 

uma importante influência da composição do eletrólito. Além disto, diferentes ligas podem 

apresentar comportamentos distintos no mesmo eletrólito. Neste contexto, este trabalho 

comparou o comportamento eletroquímico da liga de NiTi exposta a diferentes eletrólitos 

utilizados para simular o fluído corpóreo. Para isso, foram selecionadas as soluções de Ringer, 

Hanks, HBSS e SBF. Adicionalmente, uma solução de 0,9% de NaCl foi utilizada, pois alguns 

autores sugerem que seu potencial de corrosão é similar ao do fluído corpóreo, devido à sua 

alta concentração de cloretos [3,92,93]. 

5.1 Materiais e métodos 

Na Figura 14 está representado o fluxograma da metodologia empregada no estudo. 
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Figura 14 Fluxograma da metodologia empregada no estudo do efeito dos diferentes eletrólitos que simulam o fluído 

corpóreo no comportamento eletroquímico do NiTi 

 

 

5.1.1 Preparação das amostras 

Foi utilizada uma liga equiatômica e superelástica de NiTi (Ni 55,8% em peso). A placa 

de NiTi foi cortada em amostras de 15 mm x 15 mm x 1 mm por usinagem por descarga elétrica. 

Todas as amostras foram lixadas mecanicamente com lixa SiC até grana 600. Por fim, foram 

isoladas com Araldite®, deixando uma área exposta de 0,91 cm2 para os ensaios eletroquímicos 

(Figura 15).  
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Figura 15 Representação esquemática das amostras de NiTi isoladas com Araldite® para ensaio eletroquímico 

 

 

5.1.2 Preparação dos eletrólitos 

Os seguintes eletrólitos foram preparados, de acordo com artigos publicados: Ringer 

[26], Hanks[28], HBSS [25] e SBF [27]. Uma solução de 9 g.L-1 (153 mmol/L) de NaCl diluído 

em água destilada (NaCl 0,9%). A concentração de íons de cada uma das soluções está descrita 

na Tabela 3. Para comparação, a concentração de íons do plasma humano [28] está também 

demonstrada na Tabela 3. 

 

Tabela 3 - Concentração de íons em diferentes soluções de fluído corpóreo simulado e em plasma humano.  

Solução Concentração de íons (mmol/L) 

Na+ K+ Mg2+ Ca2+ Cl- HCO3
- HPO4

2- SO4
2- 

Hanks [28] 142,00 5,00 1,50 2,50 103,00 27,00 1,00 0,50 

HBSS [25] 141,60 5,81 0,81 1,26 144,80 4,09 0,78 0,81 

SBF [27] 142,00 5,00 1,50 2,50 147,80 4,20 1,00 0,50 

Ringer [26] 113,60 1,88 - 1,08 115,30 2,38 - - 

NaCl 0.9% 153,00 - - - 153,00 - - - 

Plasma [28] 142,00 5,00 1,50 2,50 103,00 27,00 1,00 0,50 
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As medidas de pH, descritas na Tabela 4, foram feitas em um equipamento Sanxin PHS-

3D pHmeter a 37 °C para as soluções de Hanks, HBSS, SBF e Ringer, e a 25 °C para a solução 

de NaCl 0,9%. 

 

Tabela 4 - Medidas de pH das soluções estudadas a 37 °C (Hanks, HBSS, SBF e Ringer) e a 25 °C (NaCl 0,9%) 

Solução pH 

Hanks 6,8 

HBSS 7,4 

SBF 7,5 

Ringer 5,9 

NaCl 0.9% 5,5 

 

5.1.3 Caracterização eletroquímica 

As curvas de polarização potenciodinâmicas foram realizadas em triplicata, em 

atmosfera inerte (nitrogênio), em um potenciostato/galvanostato Autolab PGSTAT302N, de 

acordo com a norma ASTM F2129-08 [86]. A temperatura do ensaio foi de 25 °C, para a 

solução de NaCl 0,9% e de 37 °C para as soluções de fluído corporal simulado, e mantida à ± 

1 °C por banho termostático. A solução de NaCl 0,9% foi realizada à temperatura ambiente 

para reproduzir a metodologia descrita por vários autores [3,92,93]. Os testes de corrosão foram 

realizados em uma célula convencional de três eletrodos (Figura 16). As amostras de NiTi 

foram utilizadas como eletrodo de trabalho, como contra-eletrodo foi utilizado um fio de platina 

e como eletrodo de referência foi utilizado um eletrodo de calomelano saturado (ECS). O 

potencial de circuito aberto (OCP) foi monitorado por 1 hora, período necessário para o sistema 

eletroquímico tender ao equilíbrio. A voltametria cíclica foi feita a partir do potencial de OCP 

até 2 V em relação ao ECS, com uma velocidade de varredura de 1 mV.s-1. A extrapolação de 

Taffel foi realizada com auxílio do software Corr View. 
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Figura 16 Representação gráfica da célula de três eletrodos utilizada nos ensaios eletroquímicos 

 

5.1.4 Caracterização superficial 

A caracterização superficial foi feita antes e após os ensaios eletroquímicos, utilizando 

um microscópio óptico (MO) Olympus CX31. 

5.2 Resultados e discussão 

5.2.1 Caracterização eletroquímica 

Os valores de potencial de circuito aberto (OCP) obtidos estão representados na Figura 

17. O menor valor de OCP, medido em 3600 segundos (- 291 mV), que corresponde ao 

potencial mais ativo, foi desenvolvido na solução de HBSS. Quanto mais ativo é o potencial, 

maior a tendência da liga de corroer naquela solução. Considerando os eletrólitos estudados a 

37 °C, a agressividade das soluções de HBSS, SBF e Ringer parece estar associada a mais alta 

concentração de íons Cl-, que possui alto poder corrosivo, presente nestes eletrólitos (Tabela 

3). A liga de NiTi é susceptível a corrosão por pitting em soluções contendo cloretos. O ataque 

no NiTi pelo Cl- resulta em Ni sendo liberado na solução, e diminuição da concentração local 

de Ni nos locais de pitting [94]. O Ti remanescente reage com o oxigênio dissolvido da solução, 

formando óxido de titânio nas áreas corroídas [94]. A camada de produto de corrosão se 

expande ao longo de toda a superfície e é composta por TiO2, Ti2O3, TiO e é pobre em Ni [94]. 

Os poros formados durante corrosão são possivelmente bloqueados pelos óxidos de titânio 

formados no seu interior [94]. Como resultado, uma camada de óxido uniforme e densa é 

formada [94]. Depois que a camada de óxido de titânio é formada sobre a totalidade da 
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superfície do NiTi, esta servirá como uma película de passivação, que retarda o processo de  

corrosão [94].  De acordo com alguns autores [95], a susceptibilidade do NiTi à corrosão por 

pitting aumenta à medida que a concentração de cloretos é aumentada. Isto também explica o 

valor mais alto de OCP (- 214 mV) que foi verificado na solução de Hanks, indicando que nesta 

solução, a liga estudada possui o potencial menos ativo. Já na solução de NaCl 0,9%, o valor 

mais alto de OCP verificado está relacionado com a menor temperatura utilizada. Estes 

resultados demonstram a importância da utilização da temperatura idêntica a corporal no ensaio 

eletroquímico. 

Relacionando os valores de OCP obtidos com o pH dos eletrólitos, é possível observar 

que as soluções com maiores valores de pH (Tabela 4), HBSS e SBF, apresentaram valores de 

potenciais mais ativo (Figura 17). O NiTi tende a apresentar comportamento menos nobre em 

soluções com pH mais baixo [96]. Porém um estudo desenvolvido em solução de Hanks, 

variando o pH de 1-9 demonstrou que a resistência à corrosão do NiTi não é significativamente 

afetado pelo valor de pH [97]. Este fato indica que, no caso das soluções estudadas, a 

composição do meio teve maior influência sobre o comportamento do NiTi que o valor de pH. 

Figura 17- Potencial de circuito aberto (OCP) em diferentes fluídos corpóreos simulados a 37 °C, e em NaCl 0,9% a 

25°C. 
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Não foi verificado o efeito de borda durante os ensaios eletroquímicos, conforme 

observa-se na Figura 18. Nas Figura 19 e 20 estão apresentados os voltamogramas do NiTi nas 

diferentes soluções estudadas. Na varredura anódica é possível observar um ligeiro aumento da 

densidade de corrente, que pode ser associada a pequenas irregularidades do óxido superficial, 

permitindo a passagem da corrente (conforme indicado pelas setas na Figura 19). Este 

fenômeno de dissolução anódica na superfície indica o início da desestabilização da camada de 

óxido (corrosão por pitting). A varredura é direcionada para o sentido catódico quando o 

potencial atinge 2,0 V, e para todos os sistemas, as densidades de corrente do potencial inverso 

são maiores (Figura 19). Este comportamento pode estar associado com a corrosão por pitting 

da liga de NiTi nas soluções estudadas [93]. 

Na solução de NaCl 0,9%, as amostras de NiTi apresentaram densidades de corrente 

cerca de uma ordem de magnitude menores que as outras soluções estudadas (Figura 20), 

indicando que a menor temperatura utilizada (25 °C), visto que a temperatura funciona como 

catalisador da corrosão por pitting causada por cloretos [98]. Outro estudo [97] investigou os 

efeitos da temperatura na resistência à corrosão do NiTi em temperaturas que variaram de 10-

80 °C e mostraram que a capacidade do NiTi de repassivar é significativamente reduzida pelo 

aumento da temperatura. Além disso, na solução de NaCl 0,9% uma ruptura da camada passiva 

somente é verificada quando o potencial atinge 757 mV (Figura 19e). 

Estudos utilizando outras ligas demonstraram que o íon bicarbonato é capaz de induzir 

a corrosão por pitting [99]. Considerando as soluções de fluído corpóreo simulado, a solução 

de Hanks demonstrou as menores densidades de corrente na zona passiva da curva de 

polarização. Isto provavelmente está associado com a maior concentração de íons HCO3
- 

presentes na solução de Hanks (Tabela 3).  

Na solução de Hanks, a camada de óxido sofreu a primeira ruptura quando o potencial 

aplicado alcançou 99 mV (com aumento de densidade de corrente de 1,55 × 10-7 A/cm2 para 

8,72 × 10-7 A/cm2), enquanto este valor foi de – 78 mV (com aumento de densidade de corrente 

de 3,20 × 10-3 A/cm2 para 1,17 × 10-5 A/cm2) para a solução de Ringer, - 119 mV (com aumento 

de densidade de corrente de 2,80 × 10-6 A/cm2 para 1,17 × 10-5 A/cm2) para HBSS e -148 mV 

(com aumento de densidade de corrente de 2,80 × 10-6 A/cm2 para 1,39 × 10-5 A/cm2) para SBF. 

Estes resultados demonstram uma menor tendência a corrosão do NiTi em solução de Hanks 

em comparação com as outras soluções estudadas, corroborando com os resultados obtidos em 
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condições espontâneas (Figura 17), onde o potencial de circuito aberto foi mais nobre em 

solução de Hanks. 

A alteração da zona passiva da curva de polarização, de outras ligas, devido a 

concentração de bicarbonato no eletrólito, foi descrita por outros autores [100]. Os íons 

bicarbonato promovem o crescimento do óxido na superfície, e como consequência, há 

aceleração das reações anódicas, resultando em menores densidades de corrente anódicas.  

Apesar das curvas nas outras soluções apresentarem comportamentos similares (Figura 

20), os potenciais em que ocorrem os aumentos súbitos de corrente variaram. Este fato sugere 

que não é possível comparar os resultados de estudos realizados em diferentes eletrólitos, 

mesmo se em ambos forem utilizados fluídos corporais simulados, pois poderia haver erro de 

interpretação quanto a resistência à corrosão por pitting da superfície estudada. Uma 

normatização de todos os parâmetros do teste de corrosão é importante para que se possa 

comparar estudos de diferentes autores referentes à proteção da superfície da liga de NiTi. É 

relevante observar que, de acordo com alguns autores [91], é difícil escolher uma solução ideal 

para simular o fluído corpóreo devido à complexidade do ambiente fisiológico humano. Outros 

autores sugerem ainda que os ácidos orgânicos encontrados no sangue também devem ser 

considerados na preparação dos fluídos corpóreos simulados [26]. Dentre as soluções estudadas 

neste trabalho, Hanks e HBSS demonstraram boa reprodutibilidade de resultados. 

Figura 18 – Fotografia digital da amostra lixada e isolada (a) e após ensaio eletroquímico em solução de (b) Hanks, (c) 

HBSS, (d) SBF, (e) Ringer e (f) NaCl 0,9% 

 
(a) 

 
(b) 

 
(c) 

 
(d) 

 
(e) 

 
(f) 
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Figura 19 – Polarizações potenciodinâmicas do NiTi nas diferentes soluções estudadas a 37 °C (a) Hanks, (b) HBSS, 

(c) SBF, (d) Ringer, e a 25 °C (e) NaCl 0,9% 

 

(a) 

 

(b) 

 

(c) 

 

(d) 

 

(e) 

 



50 

Figura 20–Gráfico comparativo das polarizações potenciodinâmicas realizadas nos diferentes fluídos corporais 

simulados a 37 °C e em solução de NaCl 0,9% a 25 °C 

 

 

O potencial de corrosão (Ecorr) e a densidade de corrente de corrosão (icorr) foram 

determinados por extrapolação das retas de Tafel, em software Corr View, usando ambas as 

ramificações, catódica e anódica, com um alcance de ± 50 mV a partir do OCP das curvas de 

polarização (Figura 20). O potencial de corrosão das amostras, considerando apenas os fluídos 

corporais simulados, variou de – 291 mV em solução de HBSS até – 152 mV na solução de 

Hanks (Tabela 5). Considerando que todas as amostras são constituídas do mesmo material e 

foram submetidas ao mesmo tratamento de superfície (polimento mecânico), e que os ensaios 

eletroquímicos foram executados com os mesmos parâmetros (temperatura, vedação e 

velocidade de varredura), a variação ocorrida no potencial de corrosão é provavelmente devida 

aos diferentes níveis de agressividade dos eletrólitos estudados. A solução de Hanks resultou 

numa menor agressividade em comparação com as outras soluções de fluído corporal simulado, 

o que é evidenciado pelo potencial de corrosão menos ativo e pelo desenvolvimento de menores 

densidades de corrente (Figura 20 e Tabela 5). Outros autores também demonstraram que a 

solução de Ringer é mais corrosiva que a solução de Hanks, e eles associaram esta variação à 
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presença de íons Na2HPO4 e KH2PO4 na solução de Hanks, que beneficia a resistência a 

corrosão dos biomateriais metálicos, visto que os íons liberados HPO4
2-, H2PO4

- podem ser 

adsorvidos na superfície do material, formando um filme que restringe as ações anódicas 

[52,91]. É importante observar também, que a concentração de íons Cl- é menor na solução de 

Hanks, quando comparado as outras soluções estudadas. Estudos indicam que a liga de NiTi é 

susceptível a corrosão por pitting em soluções contendo cloretos, e quando a concentração de 

cloretos é aumentada, o potencial em que ocorre o pitting é reduzido [95]. Na solução de HBSS, 

a liga de NiTi resultou em maiores densidades de corrente e potenciais mais ativos (Figura 20), 

o que era esperado devido aos resultados obtidos pelo OCP (Figura 17). Em condições de 

temperatura ambiente, na solução de NaCl 0,9% o potencial de corrosão identificado foi de – 

112 mV (Tabela 5). Khalil-Allafi et al [26] encontraram resultados semelhantes quando 

compararam as soluções de NaCl 0,9% e de Ringer, o potencial de corrosão do NiTi mais alto 

foi medido no eletrólito de NaCl 0,9%. De acordo com o diagrama de Pourbaix, nas condições 

de pH estudadas, o mesmo fenômeno é esperado para todas as soluções: o Ni é dissolvido (Ni2+) 

e o Ti é oxidado (TiO2) [101]. 

 

Tabela 5 - Dados obtidos a partir da extrapolação da região de Tafel do NiTi em diferentes eletrólitos. 

Eletrólito icorr (A/cm²) Ecorr (mV) 

NaCl 0,9% 1,91 x 10-9 -112 

Hanks 7,01 x 10-11 -214 

Ringer 1,20 x 10-7 -245 

SBF 1,57 x 10-7 -272 

HBSS 1,70 x 10-7 -291 

 

Os valores de icorr obtidos (Tabela 5) também estão de acordo com outros estudos que 

analisaram NiTi polido e encontraram um menor valor de icorr (1,07 × 10-8) [24] na solução de 

Hanks, em comparação ao valor encontrado em estudo realizado na solução de SBF (3,98 × 10-

7) [23]. 

5.2.2 Caracterização superficial 

Após os ensaios eletroquímicos, as amostras de NiTi foram analisadas por microscópio 

óptico, para relacionar com os resultados encontrados nos ensaios eletroquímicos. Um aumento 

das áreas irregulares foi observado em comparação com as amostras como recebidas (Figura 

21-26). As áreas de corrosão por pitting, indicadas por setas (Figura 22-26), mostram o ataque 
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eletroquímico verificado nas curvas de polarização potenciodinâmicas (Figura 20). Alguns 

estudos demonstraram que a corrosão por pitting é influenciada fortemente por halogênios, 

principalmente cloretos [102–105]. As soluções estudadas apresentam altas concentrações de 

íons Cl-, o que justifica, portanto, a corrosão por pitting. Pites são normalmente formados em 

metais e ligas auto passiváveis, através da formação de células ativa-passiva. Os íons Cl- 

permeiam em alguns pontos da superfície, devido a sua mobilidade, e atravessam a camada 

passiva. Esta região se torna um sítio anódico, e inicia um processo de corrosão devido a 

característica catódica do restante da superfície. Adicionalmente, a presença de íons 

bicarbonato em soluções de fluído corporal simulado, justifica o aspecto altamente corroído da 

superfície das amostras, em relação àquela testada com solução de NaCl 0,9%, que não contem 

este íon. 

 

Figura 21 - Imagens do NiTi polido mecanicamente obtidas por microscópio óptico (a) e detalhe (b) 

  

(a) (b) 

 

Figura 22 - Imagens do NiTi, após ensaio eletroquímico em solução de Hanks a 37 °C, obtidas por microscópio óptico 

(a) e detalhe (b) 

  

(a) (b) 
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Figura 23 - Imagens do NiTi, após ensaio eletroquímico em solução de SBF a 37 °C, obtidas por microscópio óptico (a) 

e detalhe (b) 

  

(a) (b) 

 

Figura 24 - Imagens do NiTi, após ensaio eletroquímico em solução de HBSS a 37 °C, obtidas por microscópio óptico 

(a) e detalhe (b) 

  

(a) (b) 

 

Figura 25 - Imagens do NiTi, após ensaio eletroquímico em solução de Ringer a 37 °C, obtidas por microscópio óptico 

(a) e detalhe (b) 

  

(a) (b) 
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Figura 26 - Imagens do NiTi, após ensaio eletroquímico em solução de NaCl 0,9% a 25 °C, obtidas por microscópio 

óptico (a) e detalhe (b) 

  

(a) (b) 

5.3 Conclusões parciais 

Tão importante quanto desenvolver tratamentos de superfície para a liga de NiTi, é 

avaliar o revestimento utilizando metodologia apropriada. Considerando que resistência à 

corrosão é uma das principais características que deve ser avaliada nesta liga, é de suma 

importância padronizar os parâmetros do ensaio eletroquímico, como o eletrólito, permitindo 

assim a comparação de revestimentos obtidos por diferentes autores. 

Este estudo comparou os eletrólitos mais comumente utilizados para simular o fluído 

corpóreo: Hanks, HBSS, SBF e Ringer. Os resultados eletroquímicos e morfológicos 

demonstraram que o NiTi apresenta o mesmo mecanismo de corrosão (pitting induzido por Cl- 

e HCO3
-) em todos os fluídos corporais simulados estudados. No entanto, a solução de Hanks 

demonstrou a menor agressividade quando comparada as outras soluções, o que é evidenciado 

pelo potencial de corrosão menos ativo e pelo desenvolvimento de menores valores de 

densidades de corrente. Este fato está provavelmente relacionado com a menor concentração 

de cloretos presente na solução de Hanks. Na solução de HBSS, o NiTi demonstrou os maiores 

valores de densidade de corrente, e o potencial mais ativo. Esta agressividade da solução está 

possivelmente relacionada com a alta concentração de íons SO4
2-, que apresentam alto potencial 

corrosivo. As soluções de Hanks e de HBSS apresentaram as melhores reprodutibilidades de 

resultados. Portanto, considerando que o HBSS representa o ambiente mais extremo, esta 

solução para ser a mais indicada para estudar o comportamento eletroquímico da superfície do 

NiTi. 
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6 CONCLUSÕES 

O TiO2 formado na superfície do NiTi, pelos tratamentos térmicos de memória de forma, 

parecem beneficiar a biocompatibilidade da superfície, visto que diminuem a quantidade de Ni 

disponível na superfície, e resultam em superfícies molháveis. Tão importante quanto 

desenvolver tratamentos de superfície para a liga de NiTi, é avaliar o revestimento utilizando 

metodologia apropriada. Considerando que resistência a corrosão é uma das principais 

características que deve ser avaliada nesta liga, é de suma importância padronizar os parâmetros 

do ensaio eletroquímico, como o eletrólito, permitindo assim a comparação de revestimentos 

apresentados na literatura científica. Os resultados eletroquímicos e morfológicos indicaram 

que o NiTi apresenta o mesmo mecanismo de corrosão (pitting induzido por Cl- e HCO3
-) em 

todos os fluídos corporais simulados estudados. No entanto, a agressividade das soluções 

estudadas foram distintas, e considerando que o HBSS representa um meio com condições mais 

agressivas, nestes ensaios considerados acelerados, esta solução pode ser indicada para a 

avaliação do comportamento eletroquímico da superfície do NiTi. 
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7 SUGESTÕES PARA TRABALHOS FUTUROS 

Como sugestão para trabalhos futuros: 

 estudo eletroquímico em solução de HBSS para avaliar o comportamento eletroquímico 

da camada de TiO2 formada na superfície do NiTi por tratamento térmico; 

 teste de bending para verificar a resistência a ruptura do óxido formado nas amostras de 

tratamento térmico; 

 estudo in vitro e in vivo para avaliação da camada de TiO2 formada na superfície do 

NiTi por tratamento térmico. 
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